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AT: Azul de toluidina. 
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C: Condrocitos. 

CA: Cartílago articular. 

Col I, II, IX, X: Colágenos I, II, IX y X. 
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EDTA: Ácido etilendiaminotetraacético. 

EMA: European Medicines Agency. 
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FBS: Suero bovino fetal. 

FGF: Superfamilia del factor de crecimiento fibroblástico (Fibroblast 

growth factor). 

FGF-2: factor de crecimiento fibroblástico-2. 

CGC: Células fagocíticas multinucleadas. 
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FCD: Fixed-Change Density. 

FDA: Food and Drug Administration. 

TC: Tejido conjuntivo. 

GAG: Glicosaminoglicanos. 

GAM: Matrices génicas activadas. 
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IGF-I: Factor de crecimiento insulínico-I. 
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MEC: Matriz extracelular. 

Ms: Microesferas. 

MMP: Metaloproteasas de la matriz extracelular. 

MSC: Células madre mesenquimales derivadas de la médula ósea. 

NC: Neocartílago. 

OA: Osteoartritis. 

DO: Defecto osteocondral. 

PBS: Tampón fosfato-salino (Phosphate buffer saline). 

PDGF: Factor de crecimiento derivado de las plaquetas (Platelet 

derived growth factor). 

PI: Ioduro de propidio. 
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rhBMP-2: Proteína morfogenética ósea-2 recombinante humana. 
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SEM: Microscopía electrónica de barrido (Scanning electron 

microscopy). 
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TC: Tejido conjuntivo. 

TGF-β: Superfamilia del factor de crecimiento transformante-β 

(Transforming growth factor –β). 

TGF-β1: Factor de crecimiento transformante-β1. 

TBS: Tampón tris salino (Tris Buffer Saline). 
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VEGF: Factor de crecimiento derivado del endotelio vascular 

(Vascular endotelial growth factor). 
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1.  Introducción  

1.1  Generalidades del tejido cartilaginoso 

El cartílago es una variedad de tejido conjuntivo aneural, 

avascular y alinfático. Al igual que en otras variedades de tejido 

conjuntivo, los condrocitos, tipo celular exclusivo del cartílago, deriva 

de células madre mesenquimales (MSC) procedentes de la médula 

ósea (Mow et al., 1992). La matriz extracelular del cartílago (MEC) 

está compuesta de colágeno (60%), proteoglicanos (25%) y 

glucoproteínas (15%) y es sintetizada por los condrocitos (Buckwalter 

et al., 2005). Durante el desarrollo del sistema esquelético, el cartílago 

crece rápidamente y se mineraliza posteriormente para formar hueso. 

Durante la fase inicial del proceso de reparación de una fractura ósea, 

se produce la formación de un molde inicial de cartílago que 

posteriormente se osifica y mineraliza para restaurar el tejido 

lesionado. En el estado adulto, el cartílago se clasifica en tres tipos, 

hialino, elástico y fibroso (Krause y Cutts, 1994). El cartílago hialino 

presenta aspecto vítreo (gr. hyalos, vidrio) y forma los cartílagos 

costales, el cartílago articular presente en las uniones de las 

articulaciones, y los cartílagos de la nariz, laringe, tráquea y 

bronquios. El cartílago elástico se encuentra formando parte del 

cartílago de la epiglotis, del cartílago del pabellón auditivo externo y 

del conducto auditivo y en algunos de los pequeños cartílagos 

laríngeos. Histológicamente, el cartílago elástico es similar al cartílago 
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hialino con la diferencia de que el primero contiene una densa red de 

fibras elásticas finamente ramificadas (Krause y Cutts, 1997). El 

cartílago fibroso, a diferencia de los otros tipos de cartílago, contiene 

principalmente colágeno tipo I. Se puede encontrar en los labios intra-

articulares, discos, meniscos y discos intervertebrales, y sirve como 

tejido de transición entre el tejido conjuntivo denso que forma los 

tendones y el cartílago hialino (Mow et al., 1992). En esta memoria, 

nos centraremos en el cartílago articular, que constituye una forma 

especializada de cartílago hialino. El cartílago articular reviste los 

extremos de las articulaciones sinoviales, donde provee una superficie 

de baja fricción, participa en la lubricación de las mismas y distribuye 

las fuerzas aplicadas al hueso subyacente. Tras una lesión, el 

cartílago articular es incapaz de regenerarse de forma natural y volver 

a constituir un tejido funcional (Chen et al., 2011), ello justifica los 

numerosos esfuerzos dirigidos hacia la ingeniería de tejidos. El 

cartílago articular contiene zonas que son específicas en sus 

diferentes funciones, la replicación de estas zonas puede ser de 

enorme importancia en la obtención de construcciones funcionales en 

el campo de la ingeniería de tejidos, y la histología puede servir como 

primera herramienta de análisis para discernir estas variaciones 

zonales (Hu y Athanasiou, 2003).  
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1.2  Composición del cartílago articular 

El   cartílago articular está compuesto por una fase fluida y una 

fase sólida. La fase fluida está formada por agua, con concentraciones 

fisiológicas de solutos iónicos y no-iónicos y constituye entre el 75-

80% del peso húmedo del cartílago (Maroudas, 1979). Por peso 

húmedo, la fase sólida está compuesta de un 10% aproximadamente 

de condrocitos, entre un 10-30% de colágeno, de un 3-10% de 

proteoglicanos, aproximadamente un 10% de lípidos, y pequeñas 

cantidades de glicoproteínas (Muir, 1979). Las propiedades 

mecánicas, y por tanto la funcionalidad del cartílago, son 

consecuencia de las interacciones entre los distintos componentes de 

su MEC. Puesto que la organización y la composición del cartílago 

varían con la profundidad, sus propiedades mecánicas varían también 

en consecuencia (Hu y Athanasiou, 2003). 

1.2.1 Agua 

Constituye aproximadamente el 80% del peso húmedo del 

cartílago y es más abundante en las capas superficiales que en las 

capas profundas. En mínima cantidad se encuentra en el interior de 

las células donde participa en la difusión de los nutrientes. La mayor 

parte se encuentra en el espacio extracelular, aproximadamente un 

30% está asociada a los espacios intrafibrilares dentro del colágeno y 

el resto se encuentra en el entramado de espacios presentes en la 
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MEC. En el agua extracelular se encuentran en disolución sales 

inorgánicas como Na+, K+, Ca2+, Cl-, etc. 

La cantidad de agua depende de varios factores como son: 

a) Concentración de proteoglicanos y presión resultante de sus 

cargas negativas. 

b) Organización macromolecular del colágeno. 

c) Resistencia y rigidez del entramado de colágeno. 

El contenido de agua no se distribuye de forma homogénea en el 

cartílago, disminuyendo su concentración desde aproximadamente un 

80% en las capas superficiales hasta un 65% en las capas profundas. 

La mayor parte del agua puede desplazarse en el interior del tejido o 

bien ser expulsada fuera de él al aplicarse un gradiente de presión o 

comprimiendo la MEC sólida. La resistencia al flujo del agua que 

ofrece la MEC es muy alta, y por lo tanto la permeabilidad es muy 

baja. Esta resistencia al flujo y la presión del agua en el interior de la 

MEC son los dos mecanismos básicos que permiten al cartílago 

soportar cargas articulares muy altas. La afinidad del cartílago articular 

por el agua deriva de la naturaleza hidrofílica de los proteoglicanos y 

en menor medida de la del colágeno. La capacidad de los 

proteoglicanos para atraer agua se explica por 3 mecanismos físico-

químicos: 
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1) La presión osmótica de Donnan, debida a la presencia de 

cationes en disolución en la MEC y que son necesarios para 

neutralizar las cargas negativas de los proteoglicanos. 

2) Las fuerzas de repulsión electrostática debidas a las cargas 

fijas de las moléculas de proteoglicanos. 

3) La tendencia entrópica de los proteoglicanos a ganar volumen 

cuando se encuentran en disolución. 

En el cartílago articular, el grado de hidratación está determinado 

por el equilibrio entre la presión total ejercida por los proteoglicanos, 

consecuencia de la suma de los 3 efectos descritos, y las fuerzas de 

restricción desarrolladas por la red de colágeno (Martin-Hernández, 

2002). 

1.2.2 Condrocitos 

Los condrocitos comprenden solamente entre el 1-5% del volumen 

del cartílago. Los condrocitos se diferencian a partir de MSC y son 

responsables del remodelado de la MEC, produciendo y secretando 

tanto los componentes que constituyen la propia MEC como las 

enzimas que la degradan (Mow et al., 1992). Al ser el cartílago un 

tejido avascular, los condrocitos obtienen los nutrientes mediante un 

proceso de difusión (Honner y Thompson, 1971; Lee et al., 1997). La 

nutrición de los condrocitos se realiza a partir del líquido sinovial y 

durante el desarrollo y la maduración del tejido también por difusión 

desde el estrato óseo subyacente. El paso de los nutrientes a través 
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de la MEC depende de la concentración, composición y organización 

de los proteoglicanos grandes, el tamaño y la carga eléctrica de las 

moléculas que deben difundir. Esta complejidad en la nutrición de los 

condrocitos hace que sus requerimientos de oxígeno sean mucho 

menores que los de otras células del organismo y que dependan 

principalmente de un metabolismo anaerobio (Vega-Álvarez et al., 

2002). 

Durante el movimiento articular, se produce una transferencia de 

masa a través del tejido por compresión y relajación del cartílago que 

resulta en la exudación y absorción de fluido. Una región pericelular 

que conecta al condrocito con la MEC circundante actúa como una 

especie de reservorio que es capaz de llenarse y vaciarse de líquido 

absorbiendo cargas mecánicas y proveyendo protección 

hidrodinámica al condrocito (Fig. 1.1) (Knight et al., 1998). La 

formación de esta MEC pericelular condrocítica parece estar dirigida 

por receptores de hialuronano (Knudson, 1993). 
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Figura 1.1 a) Unidad elemental del cartílago articular: agregados de 
proteoglicanos aniónicos que ocupan el espacio comprendido entre las fibras 
de colágeno. b) Agregado de proteoglicanos formado por un filamento central 
de ácido hialurónico al que están unidas las proteínas de enlace y las cadenas 
de proteoglicano. c) Comportamiento de una unidad del cartílago articular en 
reposo (1)  y en un momento de carga (2). c: condrocito. (Trujillo Martín, 2005). 

 

La región territorial de la MEC que viene a continuación, contiene 

fibrillas de colágeno que siguen el contorno pericelular en la zona más 

próxima al condrocito, pero que van desorganizándose a medida que 

se alejan del mismo. La región territorial de la MEC puede englobar 

más de un condrocito. La zona más alejada del condrocito, así como 

los grandes espacios entre los mismos, se conoce como MEC 

interterritorial y es la principal responsable de las propiedades 

mecánicas del cartílago (Poole, 1997). 
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1.2.3 Colágenos 

El colágeno es una proteína de aproximadamente 1000 

aminoácidos, que contiene un residuo de glicina cada tres 

aminoácidos. Cada molécula de colágeno se enrolla formando una 

hélice α en sentido levógiro, y tres cadenas en hélice α se enrollan 

una alrededor de la otra formando a su vez una triple hélice dextrógira 

denominada molécula de tropocolágeno. El colágeno contiene 

hidroxiprolina, que estabiliza la triple hélice, e hidroxilisina que le 

permite unirse covalentemente a carbohidratos (Eyre, 1980). Los tipos 

de colágeno presentes en el cartílago articular pueden clasificarse en 

formadores de fibrillas y no formadores de fibrillas; los colágenos tipo 

II y tipo XI forman fibrillas, los colágenos tipos VI, IX y X no forman 

fibrillas, aunque contribuyen igualmente a la estructura de la MEC. Las 

fibrillas de colágeno tipo II contribuyen a la resistencia a la tracción del 

cartílago (Kempson et al., 1976). El grosor de las fibrillas de colágeno 

tipo II se ve afectado por otros tipos de colágeno y varía con la 

profundidad del cartílago. El colágeno tipo II es el más abundante en 

el cartílago hialino articular, constituyendo entre el 90-95% del 

colágeno de la MEC. Se asocia al colágeno tipo XI formando una 

especie de malla. El colágeno tipo XI controla el diámetro de la 

fibrillas. El colágeno tipo VI es un colágeno microfibrilar que forma 

fibras elásticas y se localiza preferentemente en la región pericelular 

de los condrocitos (Ayad et al., 1984). El colágeno tipo IX se clasifica 
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como un colágeno asociado a fibras con triple hélice interrumpida y 

puede funcionar actuando como nexo de unión entre las fibrillas de 

colágeno y el agrecano (Vaughan et al., 1988; Smith y Brandt, 1992). 

El colágeno tipo X se clasifica como un colágeno formador de redes, y 

aunque su función no está del todo aclarada, se encuentra en la zona 

de cartílago calcificada y mineralizada, en concreto la zona de 

transición entre el cartílago y el hueso subcondral. Dado que los 

colágenos tipo II, VI, IX, X y XI sólo se encuentran en cantidades 

importantes en la MEC del cartílago, se ha acordado en denominarlos 

colágenos condroespecíficos. Las fibrillas de colágeno se estabilizan 

por la proteína oligomérica de la MEC del cartílago (COMP), una 

proteína de 100.000 kDa que está presente en el cartílago y en los 

tendones (Hedbom et al., 1992) y que posee numerosos sitios de 

unión al colágeno. 

1.2.4 Glicosaminoglicanos (GAG) 

Los glicosaminoglicanos (GAG) son largas cadenas de 

polisacáridos no ramificados, que consisten en la repetición de 

unidades de disacáridos (Fosang y Hardingham, 1996). Contienen 

normalmente un grupo sulfato (SO4
2-) por disacárido. Aunque menos 

frecuente, existen disacáridos no sulfatados o con dos grupos sulfato. 

La presencia de numerosos disacáridos sulfatados y de grupos 

carboxilo ionizados (COO-) confiere una carga global negativa a los 

GAG, lo cual es crucial en el control del grado de hidratación del 
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cartílago y en última instancia de las propiedades mecánicas de este 

tejido. 

Los dos tipos principales de GAG presentes en el cartílago 

articular son el keratan sulfato y el condroitin sulfato. Ambos condroitin 

y keratan sulfato contienen variaciones dentro de sus propios grupos, 

tales como diferencias en las unidades de disacárido, grado de 

sulfatación y epimerización de aminoácidos. Por ejemplo, el condroitin 

sulfato puede ser dividido en condroitin A, B y C, cada uno con 

propiedades diferentes. El condroitin sulfato tiene mayor peso 

molecular, aproximadamente 20 kDa, mientras que las cadenas de 

keratan sulfato presentan pesos moleculares entre 5 y 15 kDa. La 

biosíntesis y el control de ambos GAG no están aún bien 

comprendidos. Se ha observado que la cantidad de keratan sulfato en 

el cartílago aumenta con la edad (Mow et al., 1992; Woessner y 

Howell, 1993). La ratio de los dos GAG también varía con la 

profundidad del cartílago. Otros GAG presentes en el cartílago 

incluyen dermatan sulfato, que es condroitin sulfato en el cual algunas 

de las unidades de GAG presentan ácido L-idurónico, epímero del 

ácido D-glucurónico y, heparan sulfato (Woessner y Howell, 1993). 

1.2.5 Proteoglicanos 

Los proteoglicanos son una clase especial de glicoproteínas con 

largas cadenas de GAG no ramificadas y con alta densidad de cargas 

(Fosang y Hardingham, 1996). El tipo más abundante de 
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proteoglicano presente en el cartílago es el agrecano, el cual confiere 

resistencia a la compresión (Kempson et al., 1976). Otros 

proteoglicanos incluyen la decorina, el biglicano y la fibromodulina. 

El agrecano está formado por un núcleo central de proteína de alto 

peso molecular (aprox. 250 kDa) con cadenas de GAG unidas, 

principalmente condroitin sulfato y keratan sulfato. Cada monómero de 

agrecano contiene aproximadamente 100 cadenas de condroitin 

sulfato y keratan sulfato. El monómero de agrecano se asemeja a un 

cepillo o escobilla, ya que las cadenas de GAG, con sus altas 

concentraciones de grupos sulfato y carboxilo ionizados, espaciados 

1-1,5 nm, hace que se repelan las unas a las otras confiriendo ese 

aspecto. Expresados mayoritariamente en tejidos cartilaginosos, los 

agregados de agrecano se estabilizan con ácido hialurónico 

(hialuronano), un polisacárido no ramificado con peso molecular 

superior a varios millones de kDa y unión no covalente a proteínas 

(Fig. 1.2). 
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Figura 1.2. Representación esquemática que muestra los monómeros de 
agrecano asociados a la molécula central de ácido hialurónico. G1, G2 y G3 son 
proteínas globulares que estabilizan y enlazan el monómero de agrecano al 
ácido hialurónico (Tomado de Riihimäki Hilkka y Viikari-Juntura Eira, 2001). 

 

La carga negativa general del agrecano, denominada densidad de 

cambio fijo (FCD fixed-change density), atrae cationes desde la fase 

fluida. De acuerdo con la ley de distribución iónica de Donnan, 

siempre hay mayor densidad de partículas cargadas en el tejido que 

en el fluido circundante (Lai et al., 1993). Como resultado, esta 

diferencia en la concentración iónica crea una presión osmótica 

positiva, conocida como presión osmótica de Donnan, lo que provoca 

que la MEC se hinche (Maroudas, 1979; Broom y Poole, 1990; Lai et 
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al., 1993). Esta capacidad de hinchamiento es equilibrada por las 

fibrillas de colágeno entrecruzadas que contiene el agrecano (Fig. 

1.3).  

 

Figura 1.3. Esquema de la relación de moléculas de agrecano con fibras de 
colágeno. El recuadro muestra una ampliación de la molécula de agrecano que 
indica la proteína central de la molécula de proteoglicano a la cual se fijan los 
glicosaminoglicanos. La proteína central está unida al ácido hialurónico por 
proteínas de enlace. (Adaptado de Bloom & Fawcett, 1986). 

Molécula de ácido 
hialurónico 

Sulfato de  
condroitina 

Ácido hialurónico 

Proteína de enlace 

Proteína central 

Proteoglicano 

Colágeno tipo II 

Fibrillas de colágeno 

Proteoglicano 
(Agrecano) 
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El colágeno en esta situación es sometido por tanto a tensión, 

siendo el responsable de que el cartílago se arrugue cuando es 

separado del hueso subcondral (Maroudas, 1976; Broom y Poole, 

1990; Maroudas y Grushko, 1990). Cuando el cartílago es sometido a 

presión, el agua intersticial absorbe una parte significativa de dicha 

presión (Soltz y Ateshian, 1998). El agua bajo esta situación, es 

forzada a salir fuera de la MEC, y la fricción entre el agua y los 

componentes de la MEC disipa la fuerza aplicada (Mansour y Mow, 

1976; Ateshian et al., 1997). El cartílago se equilibra cuando la carga 

se equilibra con la presión osmótica. Cuando la carga cesa, el fluido 

intersticial (agua intersticial) es embebido de nuevo hacia el interior de 

la red de agrecano. De este modo, el papel biomecánico del agrecano 

en el cartílago es proporcionar rigidez frente a las fuerzas de 

compresión, proporcionar el efecto de la presión osmótica de Donnan, 

determinar la permeabilidad del cartílago al agua y regular el 

contenido de agua en la MEC (Ateshian et al., 1997). 

En el cartílago articular, la decorina y el biglicano son sintetizados 

con condroitin sulfato o dermatan sulfato. La decorina es abundante 

en la MEC y se presenta unida a la fibronectina (Schmidt et al., 1994) 

y al TGF-β (Hildebrand et al., 1994). Parece retrasar la formación de 

las fibrillas de colágeno in vitro (Vogel y Troter, 1987; Schmidt et al., 

1991). El biglicano no parece interactuar con las fibrillas de colágeno 

(Brown y Vogel, 1989), y se localiza alrededor de la matiz pericelular 
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(Bianco et al., 1990). La fibromodulina se une específicamente al 

colágeno tipo II, y parece jugar un papel en la formación y 

mantenimiento de las fibrillas de colágeno (Hedlund et al., 1994). 

1.2.6 Proteínas multiadhesivas 

Se denominan también proteínas no colágenas y glicoproteínas no 

ligadas a proteoglicanos. Estas pequeñas proteínas con función 

reguladora y estructural median las interacciones entre los condrocitos 

y los demás componentes de la MEC, y tienen valor clínico como 

marcadores de recambio y degeneración del cartílago (Ross y 

Pawlina, 2007). Algunas de estas proteínas son la anchorina CII 

(anexina V del cartílago), proteína de 34 kDa que actúa como receptor 

del colágeno en los condrocitos (Ross y Pawlina, 2007), y la tenascina 

y la fibronectina, que median igualmente interacciones entre el 

condrocito y otros componentes de la MEC distintos del colágeno 

(Ross y Pawlina, 2007).  

La tabla 1.1 resume los principales componentes menores presentes 

en el cartílago articular y sus principales funciones. 
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Tabla 1.1 Principales componentes menores presentes en el cartílago articular y 
sus posibles funciones. PM: peso molecular. 

 

Proteína/Proteoglicano PM (kDa) Función 

Anchorina 

Biglicano 

Chondroadherina 

34 

40 

38 

Unión del colágeno II 

Regulación del crecimiento tisular 

Desconocida 

Decorina 39 Modula la formación de fibras de 

colágeno 

Fibromodulina 

 

Fibronectina 

Proteínas de unión 

59 

 

550 

45 

Modula la formación de fibras de 

colágeno 

Adhesión de los condrocitos a la MEC 

Unión de proteoglicanos al hialuronan 

Prolargina 58 Desconocida 

 

Tabla 1.2. Composición cualitativa del cartílago hialino. 

 

Agua 

Colágenos (II,V,VI, IX, X, XI) 

Proteoglicanos: Agrecanos 

  Condroitin sulfato 

  Queratán sulfato 

  Dermatán sulfato 

  Biglicano, Decorina, Fibromodulina 

  Hialuronato 

Glicoproteínas: 

  Receptores 

  Estrcuturales 

Moléculas de adhesión: 

  Calpactinas 

  Fibronectina 

  Laminina 

  Integrinas 

Lípidos 

Proteasas: Catepsinas 

  Serin-proteasas 

  Metaloproteasas 

Inhibidores de proteinasas: -2-macroglobulinas, TIMPs (Inhibidores tisulares de las 

metaloproteasas) 
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Figura 1.4.  Composición porcentual media del cartílago articular (Adaptado de 

Ross y Pawlina, 2007) 
 

1.2.7 Zonación del cartílago articular 

El cartílago articular puede dividirse en cuatro zonas diferenciadas 

que difieren tanto en su composición como en sus propiedades 

mecánicas. Partiendo de la superficie articular, el cartílago puede 

dividirse en zona superficial, zona intermedia, zona profunda y zona 

calcificada (Fig. 1.5). 

El contenido en proteoglicanos se incrementa desde un 15% (peso 

seco) en la zona superficial hasta un máximo de un 25% (peso seco) 

en la zona intermedia, disminuyendo hasta el 20% en la zona 

profunda. El contenido en colágeno varía desde un 86% (peso seco) 

en la zona superficial hasta un 67% (peso seco) en la zona profunda. 

El contenido en agua también disminuye linealmente con respecto a la  

  Células, 3-5% 

Glicoproteínas multiadhesivas, 5% 

Proteoglicanos (agrecano), 9% 

Colágenos, 15% 

5% III, VI, X, XII, XIV 

15% IX, XI 

80% II 

Agua intercelular, 60-80% 
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Figura 1.5. Esquemas gráficos que muestran la distribución en zonas del 
cartílago articular, así como las diferentes zonas dentro de la MEC. 
(Vega-Álvarez et al., 2002; Sopena et al., 2004) 

 

profundidad, desde aproximadamente un 84% en la superficie a un 

40-60% en la zona profunda (Maroudas, 1979). A causa de las 

diferencias en composición y organización de las distintas zonas, las 

propiedades mecánicas de las mismas también son diferentes, y los 

esfuerzos por replicar la función del cartílago usando la ingeniería de 

tejidos, deberían también estar encaminados a mimetizar la función de 

dichas zonas. 

Cubriendo la zona superficial se encuentra la lámina splendens, 

una cubierta acelular compuesta de colágeno tipo II alineada en la 

dirección de la fuerza de cizalla que sirve como superficie de 

deslizamiento. La lámina splendens permite también la difusión de 

pequeñas moléculas, tales como la glucosa, mientras que retiene los 
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componentes de la MEC en el interior del cartílago. Al igual que la 

lámina splendens, la zona superficial contiene fibrillas de colágeno II 

densamente empaquetadas así como una densidad baja de 

condrocitos de morfología aplanada y elongada. Tanto los condrocitos 

como las fibrillas de colágeno están orientadas en la dirección de la 

fuerza de cizalla. La zona superficial, junto con la lámina splendens, 

comprende entre el 10-20% del grosor total del cartílago articular, y los 

colágenos y proteoglicanos presentes en ella, están fuertemente 

interconectados, posiblemente para soportar la tensión causada por el 

cizallamiento del cartílago durante el movimiento de la articulación 

(Buckwalter et al., 1991). El colágeno en la zona superficial también 

juega un papel en la permeabilidad del cartílago a los fluidos. Se ha 

observado que la permeabilidad se incrementa cuando la zona 

superficial del cartílago articular se elimina (Chu et al., 1995a,b) o 

cuando las fibrillas de colágeno se eliminan (Guilak et al., 1999). La 

zona intermedia contiene fibras de colágeno orientadas al azar, 

aunque esta aleatoriedad puede ser interpretada como una transición 

de la orientación tangencial a la orientación radial de las mismas. La 

zona intermedia posee el contenido más alto en proteoglicanos de 

todas las capas y es la más gruesa de todas, constituyendo entre el 

40-60% del grosor total del cartílago. La zona intermedia puede 

contribuir mayoritariamente a la resistencia debida a fuerzas de 

compresión (Schinagl et al., 1997). Los condrocitos en esta zona 
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presentan morfología redondeada o esférica (Maroudas, 1979). En la 

zona profunda, fibras de colágeno orientadas radialmente se 

introducen dentro de la zona calcificada para reforzar la unión entre el 

cartílago y el hueso. La zona profunda está separada de la zona 

calcificada por una línea de calcificación diferenciable (tidemark). Los 

condrocitos en la zona profunda se encuentran alineados formando 

columnas orientadas radialmente y presentan morfología elíptica u 

ovalada (Maroudas, 1979). La zona calcificada es la única zona del 

cartílago que contiene colágeno tipo X, el cual está asociado con el 

proceso de mineralización. Los condrocitos en esta zona se piensa 

que son inertes, ya que se encuentran inmersos o atrapados dentro de 

la MEC calcificada (Annefeld, 1983). Sin embargo, los intentos 

llevados a cabo con éxito, de obtener in vitro cartílago calcificado, se 

han hecho utilizando condrocitos obtenidos de esta zona del cartílago 

(Kandel et al., 1997; Yu et al., 1997). 

Aunque los condrocitos han sido clasificados como pertenecientes 

al mismo fenotipo, se han observado in vitro diferencias metabólicas 

transitorias entre condrocitos de diferente tamaño (Trippel et al., 1980) 

y afiliación zonal en el cartílago (Zanetti et al., 1985; Aydelotte et al., 

1988; Aydelotte y Kuettner, 1988; Archer et al., 1990; Siczkowski y 

Watt, 1990). Los condrocitos de la zona superficial son más aplanados 

que los condrocitos del resto de las zonas, tienen menos orgánulos, y 

se asemejan a fibroblastos (Annefeld, 1983), sintetizan además un 
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proteoglicano específico de aproximadamente 345 kDa (Schumacher 

et al., 1994). Esta proteína de la zona superficial se ha comprobado 

que confiere propiedades lubricantes (Flannery et al., 1999). Los 

condrocitos de la zona superficial se ha observado que se adhieren al 

plástico de las placas de cultivo celular más lentamente que los 

condrocitos de las zonas profundas (Siczkowski y Watt, 1990). Los 

condrocitos de la zona profunda exhiben un marcaje intenso para la 

proteína vimentina (Ghadially, 1983; Chu et al., 1995a,b), una proteína 

del citoesqueleto cuya presencia se ha relacionado con la resistencia 

a la compresión que presentan los condrocitos (Peterson et al., 2000). 

La síntesis de keratan sulfato se ha comprobado que se incrementa 

gradualmente con la profundidad del cartílago (Zanetti et al., 1985; 

Aydelotte et al., 1988; Aydelotte y Kuettner, 1988; Archer et al., 1990; 

Siczkowski y Watt, 1990). Al igual que ocurre con muchos otros tipos 

celulares que pierden su fenotipo in vitro, estas diferencias zonales 

tanto morfológicas como bioquímicas disminuyen a medida que 

aumenta el tiempo de cultivo de los condrocitos en 2D (monocapa) 

(Siczkowski y Watt, 1990). Sin embargo, los condrocitos cultivados en 

agarosa (3D) retienen las diferencias morfológicas y de síntesis de 

proteoglicanos (Archer et al., 1990; Aydelotte et al., 1988; Aydelotte y 

Kuettner, 1988). 

Aparte de en la orientación, las fibras de colágeno difieren también 

en densidad y diámetro en función de la profundidad del cartílago. El 
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diámetro de la fibra es más fino en la zona superficial y gradualmente 

se vuelve más grueso a medida que profundizamos en el cartílago. 

Estas diferencias indican una variación en la síntesis de la MEC, ya 

que el ensamblaje de las fibrillas de colágeno está dirigido e 

influenciado por los componentes de la misma, tales como los 

colágenos tipo IX y XI, y la decorina. Estas  variaciones también 

indican diferencias en las propiedades mecánicas a través de las 

distintas zonas. Las tasas de producción del ARN mensajero de los 

colágenos tipo II, IX y XI en las diferentes zona del cartílago epifisario 

se ha comprobado que son diferentes (Balmain et al., 1995). Sin 

embargo, las tasas de producción de la decorina, el biglicano y la 

fibromodulina, proteínas todas implicadas en el ensamblaje de las 

fibrillas de colágeno, en las diferentes zonas no han sido hasta el 

momento investigadas. 

1.3 Aspectos funcionales del cartílago articular 

El cartílago articular puede experimentar cargas superiores a 18 

MPa en la cadera al levantarnos de una silla, como demostró Hodge 

et al., (1989) utilizando una endoprótesis de cadera instrumentalizada. 

El grosor típico del cartílago está entre 0,5 y 5 mm, así que cuando se 

compara la cantidad de impactos o cargas que pueden ser absorbidas 

por los músculos y la energía absorbida por el hueso, mucho más 

grueso, la energía que puede absorber el cartílago tras un impacto es 

comparativamente infinitesimal. El cartílago entonces, sirve 



Introducción 

 

 

47 
 

únicamente para proporcionar una superficie articular auto-renovable 

que redistribuye las fuerzas. La capacidad del cartílago para funcionar 

está determinada por sus propiedades mecánicas, que son de enorme 

importancia, ya que pueden modular las fuerzas transmitidas a los 

condrocitos, alterando de esta manera los procesos de biosíntesis y 

en definitiva la composición del mismo. 

1.3.1 Propiedades mecánicas del cartílago articular 

El cartílago es un material viscoelástico que se deforma al aplicar 

una carga constante con relación al tiempo que actúa. El cartílago es 

permeable pues el agua fluye a través de él cuando se somete a un 

gradiente de presión, haciendo que el fluido salga del cartílago, 

determinado por la porosidad, la solidez y las cargas. Existe una 

relación directa entre la permeabilidad y el contenido de agua e 

inversa entre la permeabilidad y el contenido de proteoglicanos. La 

respuesta del tejido a una carga sigue un comportamiento 

viscoelástico dependiente del tiempo. Es decir, depende de la 

deformación de la MEC sólida, del fluido intersticial a través de los 

poros y de la permeabilidad de la MEC sólida en el tiempo. Cuando 

desaparecen las cargas, el cartílago reabsorbe el fluido exudado y 

recupera sus dimensiones iniciales. El contenido de agua en el 

cartílago es muy elevado como ya se mencionó al principio de este 

capítulo, en torno al 80% en humanos.  
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Desde el punto de vista mecánico, el cartílago es un material 

bifásico, formado por una fase sólida y otra líquida. La parte sólida se 

describe como porosa y permeable y la líquida tiene la capacidad de 

fluir a través de la fase sólida (Buckwalter et al., 1991). El agua 

constituye hasta un 80 % del peso húmedo del cartílago y su relación 

con las macromoléculas de la MEC incrementa las propiedades 

mecánicas del tejido. El fluido tisular contiene gases, pequeñas 

proteínas, metabolitos y una alta concentración de cationes que 

contrarrestan la carga negativa de los proteoglicanos. No es de 

extrañar que las propiedades mecánicas del cartílago articular estén 

relacionadas con la composición bioquímica y la permeabilidad del 

tejido. Las deformaciones del cartílago articular se producen por 

fuerzas de fricción interna. En los plásticos estas fuerzas de fricción se 

producen por el movimiento de largas cadenas de polímeros que 

rozan y se deslizan entre sí al deformarse el material. La MEC sólida 

de colágeno y proteoglicanos del cartílago exhibe cuando se deforma 

una respuesta viscoelástica similar a la de los materiales plásticos 

(Buckwalter et al., 1991). 

El cartílago articular y el hueso subcondral actúan como una 

unidad mecánica (Ding et al., 1998). La degeneración del cartílago 

articular se asocia con cambios en las propiedades mecánicas del 

material, especialmente en su rigidez y elasticidad (Tkaczuk, 1986). La 

artrosis es consecuencia de un mecanismo multifactorial donde 
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intervienen aspectos mecánicos, bioquímicos y biofísicos que se 

relacionan entre sí. Las características del material cambian pues el 

contenido de agua es más bajo y, también la permeabilidad del tejido 

(Armstrong et al., 1982). También se pierde la relación entre la 

resistencia del cartílago y del hueso subcondral. Ding et al., 

(1998) observaron que las fisuras de la capa superficial del cartílago 

en los estadios iniciales de la osteoartrosis eran el resultado de los 

daños sufridos en la red de colágeno y de la reducción en la rigidez 

del tejido. La delgadez del cartílago es uno de los datos iniciales de la 

osteoartrosis que produce una rotura de las fibras de colágeno (Guilak, 

1994) y, consecuentemente, de la unidad funcional del cartílago y el 

hueso subcondral, que presentan una respuesta inferior a las cargas 

mecánicas. 

En la osteoartrosis la producción de colágeno se incrementa, pero 

el colágeno tipo II es reemplazado por colágeno tipo I, presente en el 

hueso subcondral. En cambio, el contenido de agrecano disminuye y 

se modifica a formas no agregadas que afectan a la permeabilidad del 

tejido y por consiguiente a las propiedades mecánicas de la MEC 

(Pearle et al., 2005; Sun et al., 2012; Maldonado y Nam, 2013). 

1.3.2 Variaciones en las propiedades mecánicas del cartílago 

articular 

El cartílago articular exhibe varias propiedades mecánicas en las 

articulaciones que sirven para diferentes funciones y que han sido 
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descritas en el apartado anterior. Se ha observado que estas 

propiedades mecánicas varían en función de diferentes aspectos, en 

primer lugar el tipo de articulación (Athanasiou et al., 1991, 1994, 

1995a,b). En segundo lugar, variaciones debidas a la zonación del 

cartílago articular. Debido a la composición diferente de las distintas 

zonas del cartílago articular, se ha comprobado que las propiedades 

mecánicas en dichas zonas son también diferentes (Mow et al., 1984; 

Guilak et al., 1994; Athanasiou et al., 1997; Schinagl et al., 1997; 

Narmoneva et al., 1999; Lee et al., 2003; Kim et al., 2017). En tercer 

lugar, se ha observado que la presencia o ausencia de ciertas 

hormonas esteroideas afectan a las propiedades mecánicas del 

cartílago (Turner et al., 1997; Cake et al., 2005; Bian et al., 2010; Lee 

et al., 2015). Por último, determinadas enfermedades como es el caso 

de la diabetes mellitus se ha observado que afectan la homeostasis 

del cartílago articular, llevando a un incremento en las lesiones del 

mismo con respecto a población sana de las mismas características 

(Moeckel et al., 1993; Arkkila et al., 1994; Athanasiou et al., 1999; King 

y Rosenthal, 2015; Eymard et al., 2015). 

1.4 Lesión del cartílago articular 

1.4.1 Tipos de lesiones y respuesta natural 

La respuesta del cartílago articular a la lesión depende del tipo de 

lesión (Hunziker, 1999). Las lesiones del cartílago articular pueden ser 

imperceptibles, tales como una pérdida de proteoglicanos y otros 
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componentes de la MEC que confieren fuerza al tejido y le permiten 

ejercer su función. En este caso, los condrocitos detectan o reconocen 

esa alteración y responden con una sobreproducción de MEC. 

Mientras que la MEC que se pierde o se interrumpe sea menor o igual 

a la que los condrocitos son capaces de sintetizar o producir, estas 

lesiones o pérdidas se recuperan sin ocasionar problemas. De otra 

manera, los condrocitos estarán expuestos a una carga excesiva sin la 

protección de la MEC y el tejido eventualmente degenerará (Hunziker, 

1999). Fisuras y socavones condrales, constituyen lesiones condrales 

que resultan de disrupciones focales de naturaleza mecánica. 

Rápidamente, después de este tipo de lesión, los condrocitos 

presentes en la zona proliferan y comienzan a sintetizar MEC. No 

obstante este aumento inicial de actividad cesa tras pocos días, antes 

de que la lesión o el defecto hayan sido reparados. Los condrocitos 

presentes en zonas más alejadas de la lesión no pueden migrar hasta 

ella para continuar el proceso de reparación, debido a la situación de 

aislamiento en la que se encuentran de forma natural, dadas las 

características propias del cartílago (Mobasheri et al., 2014; Cugat et 

al., 2015), lo que lleva a que las lesiones condrales sean 

generalmente permanentes. Por esta razón, si la lesión no 

compromete al hueso subcondral, la reparación espontánea es muy 

poco probable, ya que los condrocitos no pueden atravesar la MEC 

para acceder a la zona lesionada, y tampoco pueden hacerlo las MSC 
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presentes en la médula ósea subyacente (Buckwalter, 1998, 

Buckwalter et al., 2005; Hunziker, 2002). Las lesiones osteocondrales, 

penetran hasta el hueso subcondral, y en este caso las MSC 

presentes en la médula ósea pueden migrar al área lesionada para 

rellenar el defecto y producir la reparación de la misma, aunque 

generalmente el cartílago reparado en estas condiciones de forma 

natural presenta características de fibrocartílago y habitualmente en el 

100% de los casos pierde la resiliencia mecánica propia del cartílago 

articular y acaba finalmente por romperse bajo el estrés mecánico 

(Buckwalter, 1998; Hunziker et al., 2015). 

1.4.2 Aproximaciones clínicas en la reparación del cartílago 

articular  

Ya que los defectos de espesor parcial no se reparan debido a una 

inadecuada respuesta de los condrocitos, se han empleado diferentes 

aproximaciones clínicas con el fin de proporcionar más células 

metabólicamente activas a la superficie articular. Los esfuerzos 

incluyen limpieza y microfractura del hueso subcondral, 

repavimentación de la superficie articular, trasplantes e ingeniería de 

tejidos (Hunziker et al., 2015). La microfractura de un defecto condral, 

permite a las MSC de la médula ósea repoblar el defecto, pero esto a 

menudo lleva a la formación de fibrocartílago, el cual es 

mecánicamente incompatible con la articulación (Menche et al., 1996; 

Buckwalter, 1998; Hunziker et al., 2015). 
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La repavimentación de la superficie articular se ha llevado a cabo 

utilizando diferentes metodologías. Actualmente constituye una 

estrategia terapéutica para el manejo de defectos del cartílago 

articular de pequeño y medio tamaño con ventajas y limitaciones 

frente a otras alternativas terapéuticas como la microfractura o el 

trasplante de condrocitos autólogos (Sherman et al., 2017; Schrock et 

al., 2017). Los trasplantes incluyen trasplantes de pericondrio, ricos en 

células progenitoras osteocondrales (O’Driscoll, 1999), tapones 

osteocondrales y trasplante de condrocitos autólogos (Brittberg et al., 

1994; Carver y Heath, 1999; Minas y Peterson, 1999; Peterson et al., 

2000; Bartlett et al., 2005). Estas técnicas han tenido éxito en grado 

variable, ya que la limitación de material donante, la falta de 

integración, la formación de fibrocartílago alrededor y sobre el 

trasplante, la pérdida del fenotipo condrocítico en mayor o menor 

medida y la constatación de que la función no es inmediatamente 

restaurada, son problemas asociados de forma general a la utilización 

de trasplantes. Debido a la falta de estabilidad funcional a largo plazo 

de los procedimientos quirúrgicos actuales, la mayoría de los 

esfuerzos en el tratamiento de los defectos condrales y 

osteocondrales se han dirigido por tanto hacia la ingeniería de tejidos. 

1.4.3   Ingeniería de tejidos en la reparación del cartílago articular 

El objetivo de diseñar y fabricar un cartílago articular funcional 

desde el punto de vista mecánico, ha sido abordado manejando cuatro 
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elementos principales, el tipo celular, el andamio o scaffold, factores 

de crecimiento, y fuerzas mecánicas. 

1.4.3.1 Tipo celular 

La elección más obvia de un tipo celular para implantar en un 

defecto articular sería la de condrocitos articulares diferenciados, ya 

que es éste el tipo celular presente en el cartílago y el responsable de 

la producción de la MEC. Puesto que las subpoblaciones de 

condrocitos presentan diferente morfología y actividad biosintética 

(Aydelotte et al., 1988 a,b), puede ser importante conservar la 

distribución zonal de las células cuando se aíslan. Por ejemplo, 

condrocitos de la zona profunda se han utilizado para regenerar 

cartílago con zonas mineralizadas y no mineralizadas (Yu et al., 1997). 

Subpoblaciones diferentes de condrocitos pueden también requerir 

diferentes estímulos mecánicos, como aplicación de fuerzas, para 

inducirlos a formar un tejido funcional, ya que la tasa de proliferación y 

síntesis de GAG de condrocitos de la zona superficial y la zona 

profunda han mostrado diferencias bajo las mismas condiciones de 

estimulación mecánica (Lee et al., 1998). No obstante, se ha 

observado una disminución del número de células con la edad en la 

zona superficial del cartílago articular, lo cual podría dificultar la 

utilización de este tipo celular. En cualquier caso, la ingeniería del 

cartílago articular, basada en la aplicación de condrocitos autólogos 

desde diferentes aproximaciones, ha sido exhaustivamente 
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investigada en los últimos años (Brittberg et al., 1994; Bartlett et al., 

2005; Phull et al., 2016).  

Las células de origen embrionario (ESC) o las células 

pluripotenciales inducidas (iPSC), procedentes de la sangre o la piel 

del propio paciente, podrían ser una fuente alternativa a los 

condrocitos autólogos por su gran capacidad de diferenciación celular 

y autorrenovación. Sin embargo, además de los problemas éticos 

asociados al uso de tejido embrionario, son células de difícil manejo   

con marcado potencial para el desarrollo de ciertos tumores como son 

los teratomas (Le Meng Bao et al., 2013; Tuan et al., 2013) 

Otra alternativa a los condrocitos autólogos, es el uso de MSC 

derivadas de médula ósea, músculo, tejido adiposo y periostio 

(Hendrickson et al., 1994; Haleem et al., 2010; Ball et al., 2011; 

Vinardell et al., 2012; Fellows et al., 2016), que han sido utilizadas con 

mayor o menor éxito en la reparación de defectos críticos de cartílago. 

Sin embargo, las MSC disminuyen en número con la edad, y su 

pluripontencialidad puede resultar en la diferenciación de otros tipos 

celulares distintos a los de la línea condrogénica.  

Otra alternativa aparecida recientemente como fuente potencial de 

células para la reparación de lesiones de cartílago, son las células 

progenitoras del cartílago articular (ACPCs), presentes en la zona 

superficial del cartílago articular y caracterizadas por su aparente 

resistencia a la hipertrofia (Neumann et al., 2015). 
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Paralelamente al uso de tipos celulares alternativos a los 

condrocitos autólogos, se han desarrollado las técnicas de ingeniería 

genética. Doherty et al., (1998) llevaron a cabo con éxito la 

transfección, con un vector derivado de adenovirus, de condrocitos, in 

vitro e in vivo tras ser trasplantados en un defecto de cartílago, 

abriendo así la puerta a la posibilidad del uso de terapia génica en 

ingeniería del cartílago articular. En la actualidad, la relevancia de las 

estrategias de terapia génica en combinación con matrices 3D, 

constituyendo lo que se conoce como "matrices génicas activadas 

(GAM)", permiten un suministro directo, local y sostenido de ácidos 

nucleicos que asegura una transfección eficiente y durardera, siendo 

considerada una importante modalidad terapéutica y técnica 

regenerativa (Raisin et al., 2016). 

1.4.3.2 Andamios-matrices 3D-scaffolds 

Los biomateriales para fabricar las matrices 3D se clasifican en 

cuatro grupos en función de su composición: polímeros a base de 

proteínas y polímeros a base de carbohidratos, ambos de origen 

natural; polímeros sintéticos y combinaciones de ambos (Jackson et 

al., 2001; Tuan et al., 2013). 

Safran et al., (2008) enunciaron las cualidades que debe cumplir el 

sistema ideal para su aplicación en ingeniería del cartílago. Debe ser 

un sistema biodegradable que sea sustituido por la MEC producida 

por las células que alberga. Ha de ser biocompatible, no produciendo 
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citotoxicidad o rechazo, ni reacción inflamatoria. Debe ser además un 

sistema permeable, facilitando los procesos de adhesión, proliferación 

y diferenciación celular. La porosidad constituye también un factor 

importante facilitando la difusión de los factores de crecimiento y la 

producción de MEC. Los implantes se configuran tridimensionalmente, 

de tal manera que se adapten al tejido y resulten mecánicamente 

estables. Finalmente, el sistema más idóneo también ha de ser 

reproducible, accesible y versátil, ajustándose a diferentes formas, 

tamaños y tipos de defecto.  

El polímero natural más estudiado para la ingeniería del cartílago 

articular es el colágeno. Los condrocitos proliferan sobre geles de 

colágeno (Schuman et al., 1995) y se ha observado que mantienen 

mejor su fenotipo sobre geles de colágeno tipo II que sobre geles de 

colágeno tipo I (Nehrer et al., 1997, 1998). En defectos críticos de 

cartílago, la formación de la línea de calcificación (tidemark) se ha 

visto que está ausente cuando se utilizan soportes de colágeno tipo I 

(Wakitani et al., 1994), lo cual es indicativo de pérdida de integración, 

sin embargo, el test de indentación muestra que el cartílago producido 

presenta propiedades mecánicas similares a las del cartílago nativo.  

Por otro lado, cuando el hueso subcondral es reparado utilizando 

MSC, sembradas también sobre soportes de colágeno tipo I, el 

cartílago regenerado es más blando y no se acaba de integrar en el 

cartílago nativo o receptor (Caplan et al., 1997). Esta pérdida de 
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integración lleva eventualmente a una degeneración del tejido 

reparado. Otros soportes naturales, incluyen la agarosa, la cual 

presenta la ventaja de mantener el fenotipo condrogénico durante 

periodos largos (Hauselmann et al., 1994; Vinardell et al., 2012), sola 

o en combinación con otros materiales como la fibroína de la seda 

Singh et al., 2016, Ruan et al., 2017), el pegamento de fibrina (van 

Susante et al., 1999; Kazemnejad et al., 2016), el ácido hialurónico 

(Solchaga et al., 1999; Whyte et al., 2016; Zhu et al., 2017), la gelatina 

(Echave et al., 2017), y el quitosano (Mattioli-Belmonte et al., 1999; 

Sancho-Tello et al., 2017; Kuo et al., 2017; Ruan et al., 2017). Dada la 

enorme importancia de los GAG en la condrogénesis in vitro, así como 

su papel en la composición y funcionalidad del cartílago articular, 

estos han sido utilizados en la elaboración de matrices 3D en 

ingeniería del cartílago, en diferentes tipos de construcciones (LaPorta 

et al., 2012; Huang et al., 2017). 

Los poli (DL-ácido láctico) (PLA) y poli (ácido glicólico) (PGA) son 

polímeros sintéticos cuya biocompatibilidad ha sido estudiada 

exhaustivamente (Freed et al., 1993; Sittinger et al., 1996), y están 

aprobados por la FDA y la EMA para su uso en humanos. El PLA es 

más cristalino y más estable que el PGA, y ha sido más utilizado como 

material ortopédico. Sin embargo, los esfuerzos para generar cartílago 

utilizando PLA han sido inútiles debido a la baja producción de GAG 

sulfatados con este polímero, a diferencia de lo que ocurre con el PGA 
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(Freed et al., 1993) y a la presencia de colágeno tipo I cuando se 

cultivan células procedentes del pericondrio (Chu et al., 1995a,b). El 

copolímero de PLA y PGA, poli (D,L-ácido láctico-co-glicólico) (PLGA) 

es un polímero cuyas propiedades mecánicas, biocompatibilidad y 

técnicas de almacenamiento y esterilización han sido estudiadas 

exhaustivamente (Agrawal y Athanasiou, 1997; Agrawal et al., 1997; 

Athanasiou et al., 1996, 1998, 1999). La tasa de degradación y 

liberación de agentes bioactivos desde el PLGA ha sido estudiada 

también en presencia y ausencia de carga dinámica (Athanasiou et al., 

1995a; Thompson et al., 1996). Aunque los productos de degradación 

del PLGA son de carácter ácido, se han desarrollado técnicas para el 

control del pH en y alrededor del implante (Agrawal y Athanasiou, 

1997). De hecho, Spain et al., (1998) han creado un copolímero 

compuesto de una mezcla de tres copolímeros de PLGA 50:50 que ha 

mostrado una tasa de degradación baja, superior a 6 semanas. El 

PLGA, ha sido utilizado en diferentes combinaciones como 

componente de matrices 3D en ingeniería del cartílago (Zhu et al., 

2011; Getgood et al., 2012; Ahmed et al., 2015). 

Otros polímeros de origen sintético utilizados en la elaboración de 

matrices para ingeniería del cartílago han sido el teflón (Ishihara et al., 

2014), el poli(p-xilileno) conocido comercialmente como parileno® 

(Franciozi et al., 2017) y la poli-caprolactona (Friedman et al., 2017) 

entre otros. 
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1.4.3.3 Factores de crecimiento 

Los factores de crecimiento (FC) son un grupo de proteínas 

biológicamente activas producidas por el organismo, que regulan la 

proliferación, quimiotaxis y diferenciación celular, así como la síntesis 

de MEC (Cugat et al., 2015). En el cartílago articular, numerosos 

factores de crecimiento actúan en concierto para regular el desarrollo 

y la homeostasis del cartílago a lo largo de la vida del organismo 

(Goldring et al., 2006). Siendo así, los FC se muestran como 

tratamientos potenciales para intensificar la regeneración del cartílago 

en lesiones o defectos focales del cartílago articular o en lesiones más 

amplias tales como las producidas en la osteoartritis (OA). Numerosos 

FC anabólicos estimulan la síntesis de proteoglicanos, agrecano y 

colágeno tipo II por los condrocitos, inducen la proliferación de 

sinoviocitos y MSC, inducen la diferenciación condrogénica de MSC y 

disminuyen los efectos catabólicos de citoquinas tales como la 

interleucina-1 y las metaloproteasas (MMP) de la MEC (Mollon et al., 

2013). 

Se clasifican en tres grandes grupos: la superfamilia del TGF-β 

(transforming growth factor β), los IGF (insulin-like growth factors) y los 

FGF (fibroblast growth factors). Fundamentalmente actúan como 

condroinductores y condroconductores.  

El TGF-β promueve la proliferación de células inmaduras y la 

diferenciación de células determinadas, aunque existen datos 
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contradictorios sobre su efecto en los condrocitos. Se ha observado 

que el TGF-β disminuye la producción de proteoglicanos y cambia la 

expresión de colágeno tipo II a colágeno tipo I, ambos hechos, signos 

de desdiferenciación de los condrocitos (Rosen et al., 1988). No 

obstante, se ha visto también que el TGF-β estimula la producción de 

ambos tipos de colágeno y de GAG (Rosen et al., 1986; Redini et al., 

1988). Este aumento de la producción de MEC se ha ensayado en un 

modelo experimental de cabra, en el cual un defecto osteocondral se 

rellenó con PLGA (50:50) conteniendo 180 ng y 1800 ng de TGF-β1. 

El cartílago reparado formado en el grupo conteniendo los implantes 

cargados con 1800 ng de TGF-β1 mostró módulos de compresión y de 

cizalla más altos que el cartílago formado en los grupos control 

(defecto vacío), blanco (implante blanco) y PLGA (50:50) conteniendo 

180 ng de  TGF-β1 (Athanasiou et al., 1997). Sin embargo, el TGF-β 

promueve el crecimiento de fibroblastos, favoreciendo la síntesis de 

colágeno tipo I en el cartílago hialino (Tipton y Dabbous, 1998). No 

obstante, y a pesar de los datos contradictorios presentes en la 

literatura, son claras las evidencias que sugieren que el TGF-β 

desempeña un papel fundamental en la homeostasis y la correcta 

funcionalidad del cartílago articular y el hueso subcondral (Finnson et 

al., 2012; Zhen y Cao, 2014). 

Los factores de crecimiento insulínicos (IGFs), estimulan la 

proliferación de condrocitos y la producción de MEC por parte de los 
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mismos durante los procesos de osteoartritis (Coutts et al., 1997) y de 

reparación condral (Griffin et al., 2016) y osteocondral (Zhang et al., 

2017). Dentro de la familia del FGF, observamos efectos 

contrapuestos ya que pese a que estimulan la proliferación de los 

condrocitos, no siempre juegan a favor de la condrogénesis. En 

concreto, en situaciones de sobrecarga mecánica, el FGF-2 que se 

libera a la MEC, actúa inhibiendo los efectos anabólicos del IGF-I y de 

la BMP-7 (Vicent et al., 2004; Loeser et al., 2005; Tuan et al., 2013).  

Por otra parte, el plasma rico en plaquetas (PRP) representa otra 

fuente de FC donde se concentran TGF-β1, IGF-I, VEGF y PDGF, 

entre otros. Este plasma rico en FC se obtiene a partir de la sangre del 

propio paciente. Existen en el mercado diferentes dispositivos para 

llevar a cabo el proceso, lo que condiciona la composición química del 

plasma obtenido. Por esta razón los resultados obtenidos con esta 

técnica presentan gran variabilidad. El PRP muestra en general efecto 

antiinflamatorio y anabólico y favorece la homeostasis del cartílago 

articular (Cugat et al., 2015). Adicionalmente, se ha observado que el 

cultivo de MSC en PRP favorece su diferenciación osteogénica y 

condrogénica (Mollon et al., 2013). 

Las proteínas morfogenéticas óseas (BMP) constituyen un grupo 

de factores de crecimiento pertenecientes a la superfamilia del TGF-β, 

con acción osteoinductora que también tienen implicación en la 

condrogénesis. De hecho, han mostrado promover y mantener el 
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fenotipo condrogénico del cartílago articular (Sailor et al., 1996), por lo 

que han sido usadas en defectos críticos de cartílago mostrando 

rápida formación de hueso subcondral y mejorando la apariencia 

histológica del cartílago articular reparado (Sellers et al., 1997, 2000; 

Cook et al., 2003; Carreira et al., 2014). 

En la práctica clínica, las formas recombinantes de la BMP-2 

(rhBMP-2) y BMP-7 (rhBMP-7) están aprobadas por la FDA y la EMA. 

La rhBMP-2, está indicada para fracturas abiertas de tibia y 

pseudoartrosis de columna lumbar posterolateral, en paciente con 

esqueleto maduro (Cheng et al., 2003). La rh-BMP-7 está indicada 

para la fusión vertebral lumbar posterolateral en pacientes adultos con 

espondilolistesis en los que el autoinjerto ha fracasado o está 

contraindicado.  

En estudios experimentales, el grupo de Sellers et al., (2000) 

confirmaron que, en conejos a los que se había practicado un defecto 

osteocondral crítico, después de un año de la cirugía los resultados 

histológicos eran superiores en el grupo implantado con esponjas de 

colágeno conteniendo rhBMP-2. En otro estudio, Cook et al., (2003) 

mostraron la capacidad condrogénica de la rhBMP-7 en un modelo 

experimental de perro, empleando implantes de colágeno tipo I con 

resultados estables después de un año del tratamiento. 

Sin embargo, aparte de estos, son escasos los estudios sobre la 

BMP-2 en la reparación de defectos críticos de cartílago articular, 
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siendo los resultados obtenidos hasta el momento controvertidos en 

cuanto a la eficacia de la misma (Sellers et al., 1997, 2000; van der 

Kraan et al., 2010; Salazar et al., 2016).   

Teniendo en cuenta la actividad osteogénica y condrogénica de las 

BMP, se deduce que su aplicación a dosis adecuadas en defectos 

osteocondrales permitiría una reparación íntegra del hueso subcondral 

y la superficie articular (Miljkovic et al., 2008; Menendez et al., 2011). 

1.4.4 Tendencias actuales en ingeniería de tejidos en la 

reparación del cartílago articular 

Los retos en la actualidad en ingeniera de tejidos del cartílago 

articular implican la optimización de distintos parámetros, los cuales 

incluyen le selección del tipo o tipos celulares apropiados, la selección 

de un andamio o scaffold adecuado tanto desde el punto de vista 

químico como desde el punto de vista mecánico, la selección y 

aplicación de varios FC y la determinación de cómo las fuerzas 

mecánicas han de aplicarse para optimizar los procesos de biosíntesis 

en el tejido en regeneración. Todas estas variables deben trabajar 

juntas para producir un tejido que sea estable desde el punto de vista 

funcional. Si bien la elección de todos y cada uno de los factores 

mencionados es de enorme importancia para lograr un cartílago 

estable y funcional, quizás uno de los puntos más relevantes en 

relación con la aplicación de factores de crecimiento, sea la forma en 

que éstos son presentados. Teniendo en cuenta que durante el 
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proceso natural de lesión y reparación las células producen y liberan 

una serie de moléculas, entre ellas FC, con una secuencia temporal 

determinada (Dimitriou et al., 2005), es de suma importancia que 

durante el uso terapéutico de los mismos, se intente en la medida de 

lo posible mimetizar esta secuencia temporal de aparición, logrando 

de esta manera una acción secuencial y coordinada. La utilización de 

andamios o scaffolds, permite que éstos, además de actuar como 

soporte o guía que facilita el proceso de reparación tisular en grado 

variable, actúen como vehículo, por un lado de diferentes tipos de 

células (MSC o condrocitos) en el caso de la terapia celular (Fragonas 

et al., 2000; Shao et al., 2006; Richter, 2009; Guo et al., 2010; Mazor 

et al., 2014; Dewan et al., 2014; Grässel y Lorenz, 2014; Wang et al., 

2015; Caldwell y Wang, 2015;) y por otro de FC (Tokuhara et al., 

2010; Fortier et al., 2011; Henning et al.,  2014), de manera que sólo 

actúen localmente en el lugar de la lesión, evitando así una exposición 

sistémica y con ello la aparición de posibles efectos secundarios 

indeseables. Además, en el caso de los FC, es posible mediante el 

uso de diferentes estrategias, controlar la liberación de los mismos 

desde el scaffold en el lugar de la lesión, logrando concentraciones 

adecuadas y una acción sostenida durante periodos de tiempo 

variables. 
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2. Hipótesis de trabajo y objetivos 

Teniendo en cuenta lo expuesto anteriormente, nuestra hipótesis 

de trabajo se basó en demostrar el uso potencial de la proteína 

morfogenética ósea-2 (BMP-2) como factor condrogénico y la 

importancia de la cinética de presentación de la misma en el lugar de 

la lesión, frente a otros FC con potencial condrogénico demostrado 

como el TGF-β1, y frente al uso de terapia celular con células madre 

mesenquimales derivadas de médula ósea (MSC) y condrocitos 

autólogos. Para ello, nos planteamos los siguientes objetivos. 

Objetivos del proyecto 

El objetivo global de este trabajo es el desarrollo, caracterización y 

optimización de scaffolds conteniendo FC, células o combinaciones de 

ambos para reparar el cartílago dañado en un defecto osteocondral  

induciendo la formación de cartílago hialino funcional. Para ello 

abordaremos los siguientes objetivos específicos: 

1.- Elaboración y evaluación de la eficacia reparadora de dos sistemas 

de doble capa, conteniendo BMP-2 o TGF-β1 en una formulación de 

liberación controlada, en un defecto osteocondral crítico en rodilla de 

conejo. El sistema se elabora con dos tipos de biomateriales y con 

características estructurales diferentes para que se acoplen y se 

integren tanto a la fase ósea como a la fase condral. La diferencia 

entre ambos sistema se encuentra en el biomaterial de la capa condral 

que sería en un caso un poliuretano segmentado (SPU) y en otro una 
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esponja de alginato. La capa destinada a la fase ósea es un cilindro 

poroso de PLGA. El objetivo de esta etapa es, en función de los 

resultados, optimizar la composición del sistema a utilizar en la 

segunda etapa. 

2.- Elaboración de un sistema de triple capa, similar al de alginato de 

la etapa anterior pero con doble capa condral de alginato. En la 

segunda capa de alginato se incorporan los FC pre-encapsulados y la 

nueva capa, dirigida hacia la zona condral, actúa como matriz para el 

sembrado de células. Histológica e histomorfométricamente se evalúa 

la capacidad condrogénica del tratamiento con MSC, condrocitos 

autólogos (rbC), FC, y combinaciones de ambos. El objetivo global en 

esta etapa es identificar el tratamiento más eficaz. 
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3. Materiales y métodos 

3.1 Ensayos de doble capa 

3.1.1 Preparación de las microesferas 

Las microesferas de poliláctico-co glicólico, PLGA 50:50 

(Resomer® RG504; Boehringer-Ingelheim, Alemania) conteniendo 

BMP-2 (Biomedal Life Sciences, Spain) o TGF-β1 (Chemicon) se 

prepararon por el método de doble emulsión (agua/aceite/agua). Para 

ello, 180 μg de rhBMP-2 o bien 3 µg de TGF-β1 en 20 μL de alcohol 

polivinílico (PVA, PM: 30.000-70.000 89% hidrolizado) al 0,07 % (fase 

interna acuosa) se añadieron a la fase oleosa, formada por 2 mL de 

PLGA a una concentración de 50 mg/mL en diclorometano. La mezcla 

se agitó durante 3 minutos en el Vortex (Genie® 2, posición 7), se 

vertió sobre la fase externa acuosa de PVA al 0,1 % (100 mL) y se 

dejó durante 2 horas bajo agitación magnética y en campana de 

extracción para favorecer la evaporación del diclorometano. Una vez 

eliminado el disolvente, las microesferas se recogieron por filtración a 

vacío (filtro Supor® 450 de 0,45 µm, Pall Corporation, 47 mm), se 

liofilizaron y se mantuvieron a 4ºC hasta su uso. Se prepararon varios 

lotes con 125I-BMP-2 y 125I-TGF-β1 (Perkin-Elmer) para determinar el 

rendimiento de encapsulación de ambas proteínas y su perfil de 

cesión.  

La eficiencia de encapsulación de la BMP-2 y el TGF-β1 se 

determinó midiendo los niveles de radiactividad en tres alícuotas de 
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microesferas, usando un contador gamma (Cobra II, Packard). Las 

microesferas fueron también caracterizadas en cuanto a morfología, 

mediante microscopía electrónica de barrido (SEM) previo 

recubrimiento con plata. El tamaño de las mismas se determinó por 

difractometría de luz láser usando un Mastersizer 2000 (Malvern 

Instruments).   

3.1.2 Preparación de los scaffolds o implantes de doble capa 

ALG-PLGA y SPU-PLGA 

En primer lugar, la capa en contacto con el hueso subcondral 

(capa subcondral), consistió en una estructura cilíndrica porosa de 

PLGA (50:50; Resomer® RG504, Boehringer-Ingelheim) que se fabricó 

según el método descrito por Yoon y Park (2001) con algunas 

modificaciones. El procedimiento consistió en añadir 100 mg de 

bicarbonato de amonio pulverizado, como formador de poros 

(porogen), a 1 mL de una disolución de PLGA en acetona (300 

mg/mL). La mezcla se realizó en un soporte de teflón y se mantuvo a 

40ºC para conseguir la evaporación parcial del disolvente, 

obteniéndose una pasta. Para formar los cilindros, la pasta se 

introdujo en una jeringa de polietileno abierta (4,5 mm de diámetro 

interno) y se extruyó sobre una disolución al 40% (p/v) de ácido cítrico 

para inducir la formación de gas y la creación de poros en el sistema. 

Después de 24 horas bajo agitación orbital suave los cilindros se 

cortaron en unidades de 2 mm de longitud y se incubaron de nuevo 
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durante 3 días más en la disolución de ácido cítrico, en agitación, para 

asegurar la completa disolución del porogen. Transcurrido este tiempo 

las unidades se lavaron con agua Milli-Q, y se mantuvieron en tampón 

fosfato pH 7,4 otras 24 horas en agitación. Finalmente y tras controlar 

el pH del medio, se lavaron con agua Milli-Q, se liofilizaron y se 

mantuvieron a 4ºC hasta su uso. El sistema osteocondral se montó en 

el mismo molde. En concreto, 6 mg ó 3 mg de microesferas 

conteniendo 5 µg ó 2,5 µg de BMP-2, respectivamente o bien, en el 

caso del  TGF-β1, una dosis de 50 ng en 2,5 mg de microesferas que 

se completaron en todos los casos hasta 10 mg con microesferas 

blancas, fueron dispersadas en 30 µL de una disolución acuosa de 

alginato al 1,5% (Pronova UP MVG, Novomatrix, Noruega). La 

fabricación de la estructura se completó con la reticulación o 

entrecruzado de las cadenas de alginato con 150 µL de una disolución 

de CaCl2 (0,73%) y finalmente se liofilizó. En la presentación del 

sistema final de alginato-PLGA (ALG-PLGA) ambas capas se 

mantuvieron unidas (véase figura 4.2 sección resultados).  

De forma similar, el scaffold de doble capa de poliuretano 

segmentado-PLGA (SPU-PLGA) se montó en un molde cilíndrico, en 

el que previamente se había colocado la capa subcondral de PLGA. 

En este caso los 10 mg de microesferas se mezclaron con 10 mg de 

SPU formándose una pasta que fue introducida en el molde, 

quedando el montaje del scaffold completado (véase figura 4.11. 
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sección resultados). El SPU utilizado en este trabajo fue sintetizado 

por el Grupo de Biomateriales del Instituto de Ciencia y Tecnología de 

Polímeros (CSIC, Madrid) y caracterizado por nuestro grupo de 

investigación (Rodríguez-Évora et al., 2013). 

El tamaño de las partículas de bicarbonato de amonio, 

previamente pulverizado y tamizado, se midió en acetona (Mastersizer 

2000 con Hydro 2000 SM, Malvern Instruments Ltd). La distribución de 

tamaños (µm) fue  la siguiente: <52,9 (10%), <155,0 (50%) y <348,3 

(90%). 

La porosidad de la estructura cilíndrica de PLGA correspondiente a 

la capa subcondral, se determinó por porosimetría de intrusión de 

mercurio (Autopore IV 9500, Micromeritics) y mediante  la ecuación 1, 

determinando la densidad real por picnometría de helio (AccuPyc 

1330, Micromeritics). 

𝑃𝑜𝑟𝑜𝑠𝑖𝑑𝑎𝑑 (%) =  
𝐷𝑒𝑛𝑠𝑖𝑑𝑎𝑑 𝑟𝑒𝑎𝑙−𝐷𝑒𝑛𝑠𝑖𝑑𝑎𝑑 𝑎𝑝𝑎𝑟𝑒𝑛𝑡𝑒

𝐷𝑒𝑛𝑠𝑖𝑑𝑎𝑑 𝑟𝑒𝑎𝑙
∙ 100              ec. 1                 

En cuanto al sistema completo las características morfológicas así 

como su estructura interna se observaron con un microscopio 

estereoscópico (Leica M205 C) y Leica LAS, software v3.  

La capacidad de captación de agua del sistema, fue determinado 

después de 15 minutos en incubación en tampón fosfato, por 

diferencia entre peso húmedo y peso seco inicial. 
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3.1.3 Ensayos de cesión in vitro de BMP-2 y TGF-β1 

Los ensayos de cesión in vitro se realizaron por triplicado 

utilizando los lotes elaborados con los factores de crecimiento (FC) 

marcados con 125I. Cada implante se incubó por separado en 3 mL de 

medio, una disolución de PVA (0,1%) con azida sódica (0,02%) en 

tampón fosfato pH 7,4, a 37ºC bajo agitación a 50 rpm. La cantidad de 

FC cedido se calculó midiendo, a tiempos pre-establecidos, la 

radiactividad (Cobra® II, Packard) en 1 mL de medio, que fue 

inmediatamente repuesto con medio fresco. La estabilidad del marcaje 

con 125I-FC en el medio de liberación se comprobó por cromatografía 

en capa fina (TLC) (De la Riva et al., 2010). La cromatografía en capa 

fina se llevó a cabo en silicagel (60 F254, Merck) utilizando como fase 

móvil una disolución acuosa de metanol al 85%, donde el 125I- libre 

alcanzó el frente de avance y el 125I-FC quedó retenido en el punto de 

aplicación de la muestra. 

3.1.4 Bioactividad de la BMP-2 y del TGF-β1 

Para determinar la actividad biológica de la BMP-2 y el TGF-β1 

cedidos desde el sistema (scaffold) se llevaron a cabo ensayos sobre 

la actividad in vitro en cultivos celulares. La actividad biológica de la 

BMP-2 cedida se ensayó midiendo la actividad de la fosfatasa alcalina 

(ALP) en células mesenquimales de médula ósea de rata (MSC) 

(Huang et al., 2010). Se sembraron 2 x 105 células en pase 2 en 

placas de 6 pocillos en medio DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle 
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Medium) completo con suero bovino fetal (FBS) (PAA, Linz, Austria) a 

concentración final del 20%. Después de 24 y 72 horas el medio de 

cultivo fue reemplazado con medio DMEM suplementado al 10% con 

FBS. Además, al medio de cultivo se le añadieron disoluciones 

estándar de BMP-2 en el intervalo de concentraciones de 50-300 

ng/mL, o medio procedente de los ensayos de cesión conteniendo la 

BMP-2 liberada. La actividad ALP se midió después de 6 días de 

tratamiento con el FC, usando un kit comercial (SensoLyte® pNPP 

Alkaline Phosphatase Assay Kit, AnaSpec, Fremont, CA, USA), 

siguiendo las instrucciones del fabricante. 

Las MSC se obtuvieron de ratas Sprague-Dawley macho 

postnatales de 6 semanas. Las células se aislaron mediante 

centrifugación en gradiente según el protocolo descrito por Dobson et 

al., (1999). Se preparó un pool de médula ósea a partir de fémures de 

4 ratas, que fue resuspendido en medio DMEM conteniendo 4,5 g/L de 

glucosa y 25 mM de HEPES (Biochrom, Cambrigde, UK) y 

suplementado con FBS a concentración final del 20%, 100 UI/mL de 

penicilina, 100 µg/mL de estreptomicina y 200 mM de L-glutamina 

estabilizada (PAA, Linz, Austria). Las células se sembraron y se 

expandieron hasta confluencia bajo incubación a 37ºC en atmósfera al 

5% de CO2. Cada 3 días, el medio de cultivo fue sustituido por medio 

fresco. Una vez expandidas, las células fueron despegadas y 

congeladas hasta su uso.  
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La actividad biológica del TGF-β1 cedido, se ensayó, de forma 

similar, cuantificando su actividad antiproliferativa en una línea celular 

epitelial de pulmón de visón (Mv-1-Lu) (Kim et al., 2002). Se 

sembraron 1 x 104 células en una placa de 24 pocillos en medio 

DMEM completo, suplementado con disoluciones estándar de TGF-β1 

en el intervalo de concentraciones de 0,01-1 ng/mL, o con el medio 

conteniendo la TGF-β1 liberada en el ensayo de cesión. Después de 6 

días, la viabilidad celular se cuantificó usando el ensayo colorimétrico 

del XTT tetrazolio (Roche diagnostics, Mannheim, Germany), 

siguiendo las instrucciones del fabricante. El número de células se 

expresó como porcentaje relativo a las células no tratadas. 

3.1.5 Procedimiento quirúrgico 

Todos los experimentos se llevaron a cabo de acuerdo con la 

directriz europea EC (2010/63/UE) y las directrices españolas sobre 

cuidado y usos de animales de experimentación (R.D. 1201/2005). 

Además, los experimentos animales fueron previamente aprobados 

por el comité de ética de la Universidad de La Laguna. El 

procedimiento quirúrgico se llevó a cabo bajo estrictas condiciones de 

asepsia. 

El modelo animal empleado en el desarrollo del trabajo 

experimental de esta tesis doctoral fue un defecto osteocondral crítico 

practicado en rodilla trasera de conejos de raza New Zeland. Aunque 

existen modelos animales más grandes, como el perro, la cabra y el 
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caballo, con una articulación que se asemeja más a la humana, el 

conejo es el modelo animal experimental de pequeño tamaño, más 

ampliamente aceptado para la evaluación de implantes conteniendo 

diferentes agentes terapéuticos para el tratamiento de lesiones del 

cartílago articular (Sellers et al., 1997, 2000; Holland et al., 2005, 

2007; Shao et al., 2006; Qi et al., 2009, 2012; Im y Lee, 2010; Jiang et 

al., 2010; Tokuhara et al., 2010; Wang et al., 2010; Chen et al., 2011; 

Yang et al., 2011; Vayas et al., 2017). 

El defecto osteocondral se practicó a 70 conejos adultos machos 

de seis meses de edad con un peso aproximado entre 3 y 4 

kilogramos. Los animales fueron anestesiados mediante inyección 

intramuscular de ketamina (35 mg/kg) y xilazina (5 mg/kg). La pata 

derecha de cada animal se afeitó y desinfectó. Se administró una 

dosis de enrofloxacino, (Alsir®) por vía subcutánea (s.c.) entre 5-15 

mg/kg como profilaxis antibiótica, y como profilaxis analgésica, una 

dosis de buprenorfina (Buprex®) entre 0,05-0,1 mg/kg 30 minutos 

antes de la intervención. Se realizó una incisión medial parapatelar en 

la rodilla y se provocó la luxación de la articulación para permitir el 

acceso quirúrgico a los cóndilos femorales. Se realizó un defecto de 

4,5 mm de diámetro y 4 mm de profundidad con una fresa dental, en 

el área proximal del espacio intercondíleo (Fig. 3.1a). El scaffold de 

doble capa se insertó en el defecto practicado (Fig. 3.1b), tras la 
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implantación, la patela y el tendón patelar fueron reducidos, la herida 

quirúrgica fue suturada por planos y la piel se cerró con grapas. 

 

Figura 3.1. Imagen que muestra el defecto osteocondral practicado (flecha) en la 
zona intercondílea del fémur de conejo (a). Imagen que muestra el defecto 
osteocondral tras la colocación del implante (flecha) (b). Barras de escala = (a,b) 
4,5 mm. 

 

Tras la recuperación de la cirugía, entre 20 y 30 minutos, los 

animales fueron colocados en sus jaulas y se les permitió moverse 

libremente, así como libre acceso a agua y alimento. Como analgésico 

y antiinflamatorio durante la noche post-intervención los animales 

recibieron 2-5 mg/kg, s.c  de ketoprofeno y posteriormente 

buprenorfina cada 12 horas durante 72 horas. 

3.1.6 Experimentos de cesión in vivo y biodistribución de BMP-2 

y TGF-β1 

Las cinéticas de cesión de BMP-2 y TGF-β1 fueron determinadas 

implantando los sistemas, cargados con las microesferas de los FC 

marcados con 125I, en dos grupos de 5 animales, uno para cada factor 

(ver Tabla 3.1).  La disminución de la radiactividad en el lugar de 
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administración permite calcular la cantidad de BMP-2 o TGF-β1 

liberada desde el sistema. La radiactividad en el lugar del defecto fue 

monitorizada utilizando un método no invasivo descrito y validado 

previamente por nuestro grupo de investigación (Delgado et al., 2006). 

Este método permitió, usando una sonda externa (Captus®, Nuclear 

Ibérica), medir periódicamente la radiactividad remanente en el lugar 

del defecto. A tiempos pre-establecidos se realizaron 5 medidas de 1 

minuto cada una y la media fue tomada como cantidad de 

radiactividad remanente. Las medidas a tiempo 0 se asumieron como 

el total de dosis administrada (100%). 

Para determinar la biodistribución de los FC, se extrajeron 

muestras de sangre a partir de la vena marginal de la oreja de cada 

animal, a cada punto de tiempo de muestreo. Tras la toma de la última 

muestra, los animales fueron sacrificados y se extrajeron muestras de 

tejido de un área de 3 cm2 alrededor de la zona del implante, en las 

que se determinó el nivel de radiactividad con un contador gamma 

(Cobra® II, Packard). 

3.1.7 Evaluación y puntuación histológica  

La evaluación histológica se llevó a cabo en 5 grupos 

experimentales para cada uno de los sistemas de doble capa, ALG-

PLGA y SPU-PLGA (ver Tablas 3.1 y 3.2). 
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Tabla 3.1. Grupos experimentales para el sistema de ALG-PLGA. 

Grupos Animales Descripción 

Ensayos de cesión 

BMP-2 5 
125

I-BMP-2/BMP-2 en microesferas contenidas en implantes 

de alginato 

TGF-β1 5 
125

I-TGF-β1/TGF-β1 en microesferas contenidas en 

implantes de alginato 

Análisis histológico 

Grupo Control (C) 12 Defecto vacío 

Grupo Blanco (B) 12 Microesferas blancas contenidas en implantes de alginato 

BMP-2 (2,5 µg) 12 2,5 µg de BMP-2 en microesferas contenidas en implantes 

de alginato 
BMP-2 (5 µg) 12 5 µg de BMP-2 en microesferas contenidas en implantes de 

alginato 
TGF-β1 (50 ng) 12 50ng de TGF-β1 en microesferas contenidas en implantes 

de alginato 
 

Tabla 3.2. Grupos experimentales para el sistema de SPU-PLGA. 

Grupos Animales Descripción 

Ensayos de cesión 

BMP-2 5 
125

I-BMP-2/BMP-2 en microesferas contenidas en implantes 

de SPU 

TGF-β1 5 
125

I-TGF-β1/TGF-β1 en microesferas contenidas en 

implantes de SPU 

Análisis histológico 

Grupo Control (C) 12 Defecto vacío 

Grupo Blanco (B) 12 Microesferas blancas contenidas en implantes de SPU 

BMP-2 (2,5 µg) 12 2,5 µg de BMP-2 en microesferas contenidas en implantes 

de SPU 

BMP-2 (5 µg) 12 5 µg de BMP-2 en microesferas contenidas en implantes de 

SPU 
TGF-β1 (50 ng) 12 50ng de TGF-β1 en microesferas contenidas en implantes 

de SPU 

 

Los animales, 3 por grupo experimental y por punto de tiempo, se 

sacrificaron a las 2, 6, 12 y 24 semanas postimplantación (p-i). Los 

fémures fueron extraídos y se prepararon para análisis histológico, 

histomorfométrico e inmunohistoquímico. Las muestras se fijaron en 
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formalina al 10% en disolución tamponada (pH 7,4) y se 

descalcificaron posteriormente en una disolución de ácido fórmico al 

10%, tras lo cual se procedió a su inclusión en parafina. Para ello, las 

muestras se cortaron longitudinalmente y se incluyó únicamente la 

región de la epífisis del fémur que contenía el defecto. La inclusión se 

realizó por deshidratación de las muestras en alcoholes de gradación 

creciente, posteriormente se realizó el aclaramiento de las muestras 

en toluol para eliminar el alcohol y permitir la entrada de la parafina. 

Tras 3 baños consecutivos en parafina (Paraplast®) se realizaron los 

bloques a partir de los cuales se obtuvieron los cortes histológicos. Se 

realizaron secciones longitudinales entre 3 y 5 µm de grosor a lo largo 

de todo el defecto en cada uno de los animales (Fig. 3.2), utilizando un 

micrótomo de rotación (Shandon Finesse 325). 
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Figura 3.2.  Imagen que muestra el defecto osteocondral (línea discontinua) a las 
24 semanas (p-i) en un animal tratado con BMP-2. La línea continua indica el 
plano de corte utilizado para la obtención de las secciones histológicas (a). 
Sección histológica a nivel del plano de corte teñida con hematoxilina-eritrosina 
(H-Er) en la que se observan claramente los márgenes del defecto (flechas) (b). 
Barras de escala = (a) 2 mm,  (b) 1 mm. 
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La figura 3.3, muestra en sección histológica, las características del 

defecto osteocondral a tiempo cero. 

 

Figura 3.3. Imagen en sección longitudinal que muestras el defecto 
osteocondral crítico a tiempo cero. CA: Cartílago articular. HS: Hueso 
subcondral. MOs: Médula ósea. Barra de escala = 1 mm. 

 
Las secciones se recogieron sobre portaobjetos adherentes y, tras 

el desparafinado e hidratación de las mismas, se tiñeron con 

hematoxilina-eritrosina (H-Er) y azul de toluidina (AT) para su posterior 

análisis y evaluación de la respuesta reparadora. Las muestras se 

examinaron utilizando un microscopio óptico (Leica DM 4000B) con 

cámara digital acoplada (Leica DFC 300FX). Los resultados 

histológicos fueron semi-cuantificados y se les asignó una puntuación 

utilizando un sistema de puntuación para reparación osteocondral 

descrito por Wakitani et al., (1994) y modificado por Tokuhara et al., 

(2010) (ver Tabla 3.3) en el que se valoran 6 parámetros, 5 
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parámetros de reparación condral y uno para reparación del hueso 

subcondral.  

Tabla 3.3. Escala de puntuación histológica de Wakitani et al., (1994) y 
Tokuhara et al., (2010). 

 

Grado Descripción 

A. Morfología celular/tisular 

  4 

3 

2 

1 

0 

B. Tinción de la matriz 

extracelular (MEC) 

(Metacromasia) 

3 

2 

1 

0 

C. Regularidad de la superficie
a 

3 

2 

1 

0 

D. Grosor del neocartílago
b 

2 

1 

0 

E. Integración del neocartílago 

en el cartílago normal adyacente 

2 

1 

0 

F. Grosor del hueso subcondral
c 

4 

3 

2 

1 

0 

 

Cartílago hialino 

Mayoritariamente cartílago hialino 

Mayoritariamente fibrocartílago 

Mayoritariamente no cartílago 

No cartílago 

 

 

Normal (Igual al cartílago 

adyacente) 

Ligeramente reducida 

Significativamente reducida 

Ausencia de tinción 

 

Lisa (>3/4) 

Moderada (1/2 a 3/4) 

Irregular (1/4 a 1/2) 

Muy irregular (<1/4) 

 

>2/3 

1/3 a 2/3 

<1/3 

 

 

Ambos extremos integrados 

Un extremo integrado 

Ningún extremo integrado 

 

>100% 

75-100% 

50-75% 

25-50% 

<25% 

a. Total del área regular en el cartílago reparado comparada con el área total de cartílago 

lesionada. 

b. Grosor medio del cartílago reparado comparado con el grosor del cartílago normal 

adyacente. 

c. Grosor medio del hueso subcondral reparado comparado con el grosor del hueso 

subcondral circundante. 
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Los parámetros evaluados fueron: morfología celular/tisular con 

puntuaciones entre 0 y 4; grado de tinción de la matriz extracelular con 

puntuaciones entre 0 y 3; regularidad de la superficie con 

puntuaciones entre 0 y 3; grosor del cartílago con puntuaciones entre 

0 y 2; integración del cartílago reparado en el cartílago adyacente con 

puntuaciones entre 0 y 2; y grosor del hueso subcondral con 

puntuaciones entre 0 y 4. La puntuación total más alta, 18 puntos, se 

asume  como cartílago hialino de buena calidad y hueso subcondral 

totalmente reparado. 

3.1.8  Inmunohistoquímica 

Las células inmunoreactivas frente a los antisueros anti-colágeno I, 

anti-colágeno II, anti-colágeno IX y anti- colágeno X, y frente al 

anticuerpo anti- agrecano, presentes en la zona del defecto se 

cuantificaron con el fin de confirmar el fenotipo del tejido reparado y 

confirmar uno de los parámetros del sistema de puntuación 

histológica, concretamente la morfología celular. Para ello, se 

utilizaron secciones a diferentes niveles del defecto osteocondral 

sobre las que se realizó una técnica inmunohistoquímica indirecta 

utilizando antisueros policlonales frente al colágeno I (Col I), colágeno 

II (Col II), colágeno IX (Col IX) y colágeno X (Col X), y un anticuerpo 

monoclonal frente al agrecano (Millipore, Barcelona, Spain). Las 

secciones se desparafinaron en toluol y a continuación se hidrataron 

en alcoholes de gradación decreciente hasta agua destilada y 
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finalmente tampón Tris salino (TBS) 0,1 M, pH 7,4, el cual se usó para 

todos los lavados e incubaciones posteriores. Las secciones se 

sometieron a un proceso de desenmascaramiento antigénico en 

tampón Tris-EDTA 10:1 mM, pH 9 a 65ºC durante 20 min, 

posteriormente se bloquearon con FBS al 2% en TBS-tritón X-100 al 

0,2%. La reacción inmunohistoqímica indirecta se llevó a cabo 

incubando las secciones o/n a 4ºC con los antisueros anti-Col I 

(1/100), anti-Col II (1/100), anti-Col IX (1/100) y anti-Col X (1/100), y 

con el anticuerpo anti-agrecano (1/100). Tras la incubación, se 

realizaron varios lavados y se incubaron las secciones, durante 60 

min, secuencialmente con sendos anticuerpos 2os frente a IgG de 

conejo (Donkey anti-rabbit) (Millipore, Barcelona, Spain) para los 

antisueros policlonales frente a los colágenos y frente a IgG de ratón 

(Donkey anti-mouse) (Millipore, Barcelona, Spain) para el anticuerpo 

monoclonal frente a agrecano, ambos conjugados a biotina, a dilución 

(1/1000). Posteriormente las secciones se incubaron, durante 60 min, 

con un complejo de streptavidina conjugado a peroxidasa (Millipore, 

Barcelona, Spain) a dilución (1/1000). Tras una serie de lavados, la 

actividad peroxidasa se reveló utilizando una disolución de 4-Cl-1-

naftol (Sigma, Poole, UK)  al 0,004% y peróxido de hidrógeno al 

0,01%  en tampón Tris-HCl, 0,05 M, pH 7,6. Tras el revelado, las 

secciones se lavaron exhaustivamente y se montaron con glicerina 

tamponada para su posterior análisis. La especificidad de la reacción 
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inmunohistoquímica se comprobó reemplazando los antisueros 

específicos por FBS normal y verificando la ausencia de marcaje bajo 

estas condiciones. 

3.1.9 Análisis cuantitativo 

Las células Col I, Col II, agrecano, Col IX y Col X inmunoreactivas 

(ir) por unidad de área (1000 µm2) se cuantificaron usando el software 

de análisis de imagen Leica Q-Win (Analysis Image System Leica Q-

Win, Barcelona, Spain). Se analizaron 10 secciones a lo largo del 

defecto en todos los animales de cada grupo. Solamente los perfiles 

celulares con marcaje citoplasmático y núcleo no marcado se 

contabilizaron. Los fragmentos marcados y los artefactos fueron 

excluidos de la medida aplicando un tamaño de objeto mínimo. La 

intensidad del marcaje, evaluada en unidades arbitrarias en una 

escala de grises con rango de valores desde 1 (negro) a 256 (blanco), 

se usó como criterio para medir la inmunoreactividad celular. Las 

células se consideraron inmunoreactivas con valores superiores al 

valor de las secciones control. 

3.1.10 Análisis estadístico 

El análisis estadístico se realizó utilizando el software SPSS 18.0. 

Los diferentes tratamientos en cada punto de tiempo, se analizaron 

mediante el test no paramétrico de la U de Mann-Whitney. El nivel de 

significación estadística establecido por defecto fue de p<0.05. Los 

resultados se expresaron como el valor medio ± DS. 
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3.2 Ensayo de triple capa 

3.2.1 Preparación de las microesferas 

Las microesferas de PLGA se prepararon según se ha descrito en 

el apartado 2.1.1 

3.2.2 Preparación del scaffold o implante de triple capa alginato-

PLGA. 

El scaffold osteocondral de triple capa se preparó según se ha 

descrito previamente en la sección 3.1.2 de este capítulo. En este 

caso, la segunda capa se preparó con 6 mg de microesferas 

conteniendo BMP-2 dispersas en 20 µL de alginato al 1,5%. La tercera 

capa se preparó separadamente y fue similar a la segunda, excepto 

por contener 4 mg de microesferas blancas. Esta capa se usó para 

sembrar las células (rbC y MSC).  

Las imágenes de la morfología y la estructura interna del scaffold 

de triple capa fueron tomadas con un microscopio estereoscópico 

(Leica M205 C) y Leica LAS, software v3 (véase figura 4.20 sección 

resultados). 

3.2.3 Células 

Con el fin de evitar múltiples intervenciones en un mismo animal, 

tanto las células mesenquimales derivadas de médula ósea (MSC) 

como los condrocitos (rbC) de conejos de raza New Zeland, sanos, se 

aislaron a partir de otros animales de la misma camada (6 meses de 

edad) de los animales a ser implantados. Ambos tipos de células se 
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expandieron en fase de crecimiento logarítmico y se sub-cultivaron 

hasta aproximadamente un 80% de confluencia. Las células 

expandidas se congelaron hasta su posterior uso. A menos que se 

especifique, todo el material de cultivo celular utilizado procedió de 

PAA (Linz, Austria) y todo el material plástico de cultivo de Nunc 

(Langenselbold, Germany). 

3.2.3.1 Aislamiento y cultivo de células madre mesenquimales 

derivadas de la médula ósea de conejo (MSC) 

Se utilizó una aguja espinal (Polymedic®, Barcelona, Spain) con 

un introductor de 25 G y 103 mm de longitud y una aguja interna de 21 

G y 38 mm de longitud; esta última aguja se conectó a una jeringa de 

10 mL para recoger el aspirado, el cual se transfirió inmediatamente a 

un tubo de centrífuga estéril con 5 mL de medio de cultivo completo, 

suplementado con 100 UI/mL de heparina. La disolución se diluyó con 

tampón fosfato salino (PBS) pre-calentado y se dejó reposar durante 

10 min. Seguidamente, la capa de grasa separada se aspiró. Las 

células mononucleares se recogieron tras una centrifugación en 

gradiente de densidad (Biocoll, Cultek, Madrid, Spain) a 300 g durante 

30 min. Tras un lavado con PBS, las células se sembraron en plástico 

en medio completo, compuesto de medio Eagle modificado por 

Dulbeco (DMEN) (4,5 g/L glucosa), 20% de FBS, 100 UI/mL de 

penicilina, 100 µg/mL de estreptomicina y estabilizado con 200 mM de 

L-glutamina. Después de 5 días de cultivo, las células flotantes 
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presentes en el medio se eliminaron con un lavado suave con PBS. 

Se realizaron entonces cambios de medio cada 3-4 días. Los cultivos 

fueron divididos mediante una incubación corta de 4 min con 

tripsina/EDTA (1:250), lo cual favoreció el despegue selectivo de las 

MSC dejando adheridas las células fagocíticas. Se necesitaron dos 

pasos de división expansiva para eliminar por completo las células 

contaminantes presentes en el cultivo. 

3.2.3.2 Aislamiento y cultivo de condrocitos de conejo (rbC) 

La obtención de los condrocitos, se realizó a partir de la 

articulación de rodilla de conejos blancos sanos de raza 

neozelandesa. Tras ser sacrificados, se procedió a la extracción 

inmediata de láminas de cartílago en condiciones asépticas. Las 

láminas fueron incubadas en una disolución de tripsina/EDTA (1:250) 

al 0,05% a 37ºC en agitación (50 rpm) durante 15 min. Tras este 

periodo, se centrifugó durante 5 min a 500 g y el pellet resultante se 

resuspendió en una disolución de colagenasa IV 1 mg/mL (Sigma, St. 

Louis, MO, USA) en medio DMEM (4,5 g/L glucosa) suplementado con 

10% de FBS (“FCS Gold”, PAA, Linz, Austria), y se incubó durante 

150 min en las condiciones descritas anteriormente. Tras esta 

segunda incubación, se eliminó el tejido no digerido y el sobrenadante 

se centrifugó durante 5 min a 500 g. El pellet obtenido se resuspendió 

y se sembró en plástico 2D en medio DMEM, suplementado con 10% 

de FBS, 110 mg/L de piruvato sódico (BioWhittaker, Wakersville, MD, 
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USA), 100 UI/mL de penicilina, 100 µg/mL de estreptomicina y 

estabilizado con 200 mM de L-glutamina. 

3.2.3.3 Carga de las células en el scaffold y tratamiento 

Los stocks congelados de MSC se descongelaron y se 

precultivaron en plástico 2D durante 3-4 días, tras lo cual se 

despegaron con tripsina para sembrar en el scaffold. La lámina de 

alginato con microesferas blancas, seleccionada para contener las 

MSC, se incubó overnight a 4ºC en FBS puro y seguidamente se 

centrifugó sobre mallas de nylon de 100 µm de tamaño de poro 

(Becton Dickinson, San Jose, CA, USA) a 100 g durante 2 min para 

eliminar el exceso de líquido. 

Las láminas de alginato se colocaron en placas de Petri y sobre 

cada una de ellas se gotearon 10 µL de MSC en pase 3, conteniendo 

2 x 106 células/mL y se incubaron a 37ºC en incubador de CO2 durante 

90 min para permitir la adhesión de las células al scaffold. 

Posteriormente, las láminas cargadas con las MSC se cultivaron en 

placas de 24 pocillos con 1 mL de medio completo durante 5 días a 

37ºC. El medio se cambió después de 3 días. 

En el caso de los condrocitos, la carga con 2 x 106 rbC/mL en pase 

3 se realizó de forma similar exceptuando el tratamiento previo de las 

láminas con FBS, que no se realizó. Además, el medio de cultivo para 

los scaffold cargados con rbC se suplementó con 10 ng/mL de FGF-2 

recombinante humano (Chemicon/Millipore, Billerica, MA, USA), el 
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cual se renovó con el cambio de medio. Igualmente, las células se 

expandieron sobre las capas de alginato/microesferas de PLGA 

durante 5 días en placas de 24 pocillos. 

Un total de 13 láminas de alginato-microesferas por tipo celular se 

sembraron, destinados 6 a implantación, 4 para la cuantificación de 

células viables y 3 para la determinación de células muertas para cada 

una de las dos rondas de cirugía realizadas. 

Siete scaffolds o implantes control para cada tipo celular se 

cultivaron junto con los dos juegos de 6 implantes seleccionados para 

aplicación in vivo. 

3.2.3.4 Tinción con Ioduro de propidio (PI) 

Las células muertas se determinaron en 3 láminas, controles 

individuales, mediante captación espontánea de ioduro de propidio 

(PI) (4 mg/mL en PBS). 

Por otro lado, todas las células adheridas a las láminas se 

visualizaron mediante tinción con PI. Para ello, las 4 láminas 

previamente utilizados para el ensayo del XTT para cuantificación 

celular, se lavaron con PBS y se fijaron en formaldehido al 4% en PBS 

a 4ºC durante toda la noche (o/n), posteriormente se lavaron y se 

permeabilizaron con una disolución de Tritón X-100 al 0.2% en PBS a 

temperatura ambiente durante 30 min. Tras otro lavado con PBS, las 

células se tiñeron con una disolución de PI (4 mg/mL en PBS) a 

temperatura ambiente protegidas de la luz durante 15 min. La 
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inspección visual se realizó con un microscopio invertido Aixovert 40 

CFL (Jena, Germany) y las fotografías con una cámara digital Canon 

PowerShot A620 (Tokyo, Japan). 

3.2.3.5 Cuantificación de células adheridas al scaffold 

Para estimar el número de células viables adheridas al scaffold 

tras 5 días de pre-cultivo in vitro, se realizó el ensayo colorimétrico del 

XTT tetrazolio (Roche, Madrid, Spain) siguiendo las instrucciones del 

fabricante. Cuatro scaffolds control por ronda quirúrgica y tipo celular 

se transfirieron a una placa de 48 pocillos y se incubaron en la 

disolución de marcaje XTT bajo agitación orbital suave a 100 rpm 

(Plataforma orbital de agitación POS-300, Grant-bio, Grant 

Instruments, Cambrigde, UK) a 37ºC en el incubador de CO2. Idéntico 

número de células a las sembradas en los scaffolds, sembradas en 

plástico y cultivadas durante 2 horas en incubador de CO2 para 

permitir su adherencia, se utilizaron como referencia de número de 

células sembradas. Alícuotas del producto coloreada formazan, 

resultante de la metabolización del tetrazolio por acción de las 

deshidrogenasas mitocondriales, se transfirieron a una placa de 96 

pocillos y se midió la absorbancia a 492 nm/referencia 690 nm en un 

lector de placa Synergy HT (Bio Tek, Winooski, VT, USA). 
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3.2.4 Procedimiento quirúrgico. Evaluación histológica, 

histomorfométrica e inmunohistoquímica. 

El defecto se practicó en 3 animales por grupo experimental y por 

punto de tiempo (6 y 12 semanas). Se realizaron 7 grupos 

experimentales para su evaluación histológica (ver Tabla 3.4). 

Tabla 3.4. Grupos experimentales para el sistema de triple capa 

ALG-PLGA. 

 
Grupos Animales Descripción 

Análisis histológico 

Grupo Control (C) 6 Defecto vacío 

Grupo Blanco (B) 6 Microesferas blancas contenidas en implantes de alginato 

BMP-2 (5 µg) 6 5 µg de BMP-2 en microesferas contenidas en implantes de 

alginato 
Grupo MSC 6 Implantes precultivados con MSC (Células madre 

mesenquimales de conejo) 

Grupo rbC 6 Implantes precultivados con rbC (Condrocitos de conejo) 
Grupo BMP-MSC 6 5 µg de BMP-2 en implantes precultivados con MSC 

Grupo BMP-rbC 6 5 µg de BMP-2 en implantes precultivados con rbC 

 

Tanto el procedimiento quirúrgico como los análisis histológicos, 

histomorfométricos e inmunohistoquímicos, la metodología utilizada 

para la cuantificación de la respuesta y el análisis estadístico han sido 

previamente descritos en el capítulo anterior 3.1, apartados 3.1.5, 

3.1.7, 3.1.8, 3.1.9 y 3.1.10 respectivamente.  
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4. Resultados 

4.1. Caracterización de las microesferas y del cilindro poroso de 

PLGA 

Las microesferas conteniendo BMP-2 o TGF-β1 presentaron un 

diámetro medio en volumen de 227,9 ±50 µm y 250,2 ±50 µm 

respectivamente, con una superficie lisa y muy poco porosa (Fig. 4.1). 

El rendimiento de encapsulación en las microesferas fue del 60,5 ± 

4,5% para la BMP-2  y del 65 ± 6,3%, para el TGF-β1. 

 

Figura 4.1. Imagen representativa de microscopía electrónica de barrido (SEM) 
en la que se muestra el tamaño y la morfología de las microesferas de PLGA. 
Barra de escala = 250 µm. 
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En cuanto a la porosidad del cilindro de PLGA, correspondiente a 

la capa subcondral, ésta fue del 71,3% determinada por porosimetría 

de mercurio (poros entre 3,6 nm y 360 µm de diámetro). El valor de 

porosidad total estuvo bastante próximo, siendo del 77,3 ± 2,2%. 

4.2 Scaffold de doble capa ALG-PLGA  

4.2.1 Caracterización del sistema 

El tamaño de los sistemas de ALG-PLGA fue aproximadamente de 

4,5 mm de diámetro x 4 mm de alto con un peso medio de 22,5 ± 2,5 

mg. La morfología y estructura interna del scaffold de doble capa se 

muestra en la figura 4.2. La variabilidad en dosis de FC, determinada 

midiendo niveles de radiactividad en los sistemas individualmente fue 

de 4,8%, lo que indica uniformidad en las dosis administradas a los 

animales. La captación de agua de la capa de ALG conteniendo las 

microesferas fue de 130 ± 20%, consecuencia de la gran capacidad 

de las esponjas de ALG para captar agua. 
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Figura 4.2. Scaffold/andamio/implante de doble capa de ALG-PLGA para el 
defecto osteocondral (a). Vista en sección transversal del scaffolds (b). Las 
flechas y puntas de flecha señalan la interface entre las capas del scaffold. 
Barras de escala = (a) 2 mm, (b) 1 mm. 
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4.2.2 Cesión in vitro de BMP-2 y TGF-β1 

Los perfiles de cesión  in vitro de 125I-BMP-2 y 125I-TGF-β1 desde 

los dos sistemas fueron paralelos (Fig. 4.3). Durante el primer día, se 

produjo una liberación inmediata o “burst” moderado, de un 14% y 

24% para el TGF-β1 y la BMP-2 respectivamente. Durante los 9 días 

siguientes, se cede aproximadamente un 17% más y a partir de este 

momento, las tasas de cesión disminuyeron hasta alcanzar, después 

de 8 semanas, aproximadamente un 40% del contenido en  TGF-β1 y 

un 60%  del total de BMP-2 en el sistema. Por último, solamente un 

12-14% de 125I-  fue detectado en el sobrenadante al final del ensayo 

de liberación lo que indica que la unión 125I-FC fue estable y se 

mantuvo en niveles aceptables durante todo el periodo de estudio. 

4.2.3 Bioactividad de la BMP-2 y el TGF-β1 

En el caso de la BMP-2 se estableció una relación lineal dosis-

respuesta medida como actividad fosfatasa alcalina (ALP) en cultivos 

de MSC, en el intervalo de dosis de 50 a 300 ng/mL. Por el contrario, 

con el TGF-β1 se obtuvo una relación logarítmico-lineal entre las dosis 

en el intervalo de dosis de 0,01 a 1 ng/mL y la actividad 

antiproliferativa en cultivos de células epiteliales de pulmón de visón 

(Mv-1-Lu). La bioactividad de los FC se expresó como porcentaje de la 

respuesta celular observada respecto a disoluciones patrón. La 

concentración de dichas disoluciones patrón se fija de acuerdo a los 

porcentajes liberados, previamente determinados por radiactividad, en 
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los ensayos de cesión in vitro. No se observaron diferencias 

estadísticamente significativas (p<0.05) en la bioactividad inducida por  

BMP-2 o TGF-β1 después de 1 y 7 días de incubación y las 

correspondientes disoluciones patrón, incubadas bajo las mismas 

condiciones. Estos resultados indican que la BMP-2 y el TGF-β1 no 

sufren pérdidas significativas de bioactividad durante el proceso de 

preparación de los scaffolds o durante el ensayo de cesión in vitro, al 

menos durante una semana. 

4.2.4 Cesión in vivo de BMP-2 y TGF-β1 

Las cinéticas de liberación de BMP-2 y TGF-β1 desde los sistemas 

implantados en el defecto osteocondral se monitorizaron midiendo la 

radiactividad remanente en los scaffolds durante 6 semanas (Fig. 4.3). 

Los perfiles de cesión de los FC mostraron una liberación durante las 

primeras 24 horas de aproximadamente el 20% de BMP-2 y el 15% de 

TGF-β1. Los perfiles de cesión de ambos FC presentaron dos fases 

caracterizadas cada una de ellas por una velocidad de liberación 

constante, ambos segmentos se ajustan a una cinética de orden cero. 

La BMP-2 fue cedida a una velocidad de 5.2%/día durante la primera 

fase que abarca las primeras 2 semanas, seguida por una liberación 

lenta de aproximadamente 0,67%/día durante las últimas semanas. 

Prácticamente la totalidad de la dosis (98%) de la BMP-2 encapsulada 

fue cedida a lo largo del periodo de monitorización. El perfil de cesión 

del TGF-β1 fue similar, siendo ligeramente más lenta la velocidad de 
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cesión durante las primeras semanas que en el caso de la BMP-2. La 

primera fase duró unas 3 semanas, y se liberó un 3,6% de TGF-

β1/día. La segunda fase se caracterizó por una menor velocidad de 

liberación, aproximadamente un 0,65%/día, alcanzando el 93% al final 

de la sexta semana. 

Como se aprecia en la figura 4.4, se ha establecido una 

correlación lineal entre los porcentajes de liberación in vivo-in vitro que 

se ajustan a las ecuaciones 1 y 2 para  BMP-2 y TGF-β1, 

respectivamente. 

 y = 2,79x – 50,64 (R2 = 0,9923)   (ec.1) 

 y = 3,28x – 45,47 (R2 = 0,8739)    (ec. 2) 

Las diferencias entre los perfiles de cesión in vitro e in vivo se 

reflejan en la pendiente de la recta, con un valor superior a 1, en 

ambos casos, lo que indica que in vivo las proteínas se liberan  más 

rápidamente que in vitro (Fig. 4.4). 
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Figura 4.3. Porcentajes de factor de crecimiento (FC) remanente en el lugar de 
implantación (líneas continuas) tras la colocación de los scaffolds de doble 
capa ALG-PLGA en el defecto osteocondral en fémur de conejo. Perfiles de 
cesión acumulativos de los factores de crecimiento (líneas discontinuas) 
obtenidos a partir de scaffolds incubados en PBS. 

 

 

Figura 4.4. Correlación in vivo-in vitro de los perfiles de liberación de los FC 
desde el sistema de ALG-PLGA. 
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4.2.5 Biodistribución de la BMP-2 y el TGF-β1 

La distribución del TGF-β1 y la BMP-2 liberados in vivo se analizó 

en sangre y en los tejidos óseo y muscular próximos al lugar del 

defecto. Después de 6 semanas de liberación, los niveles de TGF-β1 y 

la BMP-2 en las diferentes muestras de tejido, mostraron que los FC 

permanecieron localizados alrededor del lugar de implantación. Los 

niveles fueron indetectables a medida que se incrementaba la 

distancia al lugar de implantación. Los niveles de radiactividad en las 

muestras de sangre no se distinguieron del ruido de fondo a lo largo 

de todo el periodo experimental, indicando ausencia completa de 

exposición sistémica. 

4.2.6 Análisis histológico 

Durante el proceso quirúrgico, los sistemas implantado en el lugar 

del defecto, absorbieron sangre y sustancias procedentes de la 

médula ósea subyacente (Fig. 4.5 a). De hecho, el análisis histológico 

de las muestras procedentes de animales tras 2 semanas de 

implantación mostró que los implantes habían sido infiltrados por MSC 

y por contenido hemático (Fig. 4.5 b-d). Se observó asimismo la 

presencia de pequeños vasos sanguíneos entre las microesferas de 

PLGA (Fig. 4.5 e). 
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Figura 4.5. Vista macroscópica mostrando el scaffold de ALG-PLGA después de 
su implantación en el defecto osteocondral. El scaffold aparece impregnado con 
sangre procedente de la médula ósea subyacente (a). Imágenes representativas 
en sección horizontal de un animal, 2 semanas p-i, mostrando la zona del 
scaffold (línea discontinua) en contacto con tejido adyacente. La presencia de  
elementos celulares (flechas) entre las microesferas, pone de manifiesto, la 
infiltración del scaffold por el tejido medular (b). Detalle a mayor aumento del 
proceso de infiltración del scaffold (c). Detalles a mayor aumento mostrando la 
presencia de un pequeño grupo de MSC (flecha) alrededor de una microesfera 
(d), y la presencia de células de la médula ósea y vasos sanguíneos (v) en el 
interior de la estructura del scaffold. CA: Cartílago articular; H: Hueso; MOs: 
Médula ósea; TH: Tejido hemático; Ms: Microesferas; MSC: Células madre 
mesenquimales; Sc: Scaffold/andamio/implante; v: Vaso sanguíneo. Barra de 
escala = (a) 3 mm; (b) 100 µm; (c) 65 µm; (d, e) 30 µm. 

 

 

En el grupo control (C) no se observaron signos de reparación a 

las 2 semanas p-i (Fig. 4.6 a,a’), mientras que en el grupo blanco (B) 

el defecto aparecía relleno de tejido conjuntivo (Fig. 4.6 b,b’). En la 
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mayoría de los animales de ambos grupos, se observó la presencia de 

uno o ambos bordes del defecto (Fig. 4.6 a,a’,b,b’ y Fig. 4.7 e,e’), así 

como un aumento de grosor del hueso subcondral (Fig. 4.6 a,a’,b,b’ y 

Fig. 4.7 e,e’). 

 

Figura 4.6. Imágenes representativas en sección horizontal del defecto 
parcialmente reparado con el sistema de ALG-PLGA en fémur de conejo, 2 
semanas p-i, donde se muestran diferencias entre los animales del grupo 
control (Grupo C) (a, a’) y los del grupo blanco (Grupo B) (b, b’), y diferencias 
entre los animales del grupo BMP-2 (2,5 µg) (c, c’) frente a los animales de los 
grupos BMP-2 (5 µg) (d, d’) y TGF-β1 (e, e’). CA: Cartílago articular; TC, tejido 
conjuntivo; NC: Neocartílago; DO: Defecto osteocondral; HS: Hueso subcondral; 
Sc: Scaffold/andamio/implante. Barras de escala = (a,a’,b,b’) 1,5 mm, (c,c’-e,e’) 2 
mm. 
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A las 6 semanas p-i, el tejido conjuntivo en la zona del defecto 

había disminuido, siendo sustituido por fibrocartílago en la mayoría de 

los animales de ambos grupos (C y B) como pudo observarse tanto en 

las muestras de hematoxilina-eritrosina (H-Er) como en las de azul de 

toluidina (AT) (Fig. 4.7 f,f’). Se observó también integración, en uno o 

ambos extremos, del cartílago reparado con el cartílago normal 

adyacente en la mayoría de los animales (Fig. 4.7 f). En la región del 

hueso subcondral se detectaron procesos activos de remodelado, 

pudiendo observarse la morfología característica del hueso esponjoso 

(Fig. 4.7 f). 

A las 12 semanas p-i, la presencia de fibrocartílago en la zona del 

defecto había aumentado en la mayoría de los animales de los grupos 

C y B. Una intensa tinción con AT se observó en la zona más profunda 

del defecto, cercana al hueso subcondral, indicando mayor presencia 

de neocartílago en algunos de los animales (Fig. 4.7 g,g’). Después de 

24 semanas, la mayoría de los animales de los grupos C y B 

presentaban aún, un grado deficiente de reparación del defecto. En 

algunos animales, los bordes del defecto eran evidentes, 

observándose en algunos casos la presencia de fisuras de gran 

tamaño (Fig. 4.7 h,h’). Hay que señalar, la ausencia de tejido 

conjuntivo en la zona del defecto en la mayoría de los animales de 

ambos grupos (C y B). 
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La evolución del defecto, en los animales implantados con 

scaffolds conteniendo FC fue completamente distinta de la de los 

animales pertenecientes a los grupos C y B. Aunque en algún punto 

del análisis se observaron variaciones entre los grupos tratados con 

FC, se observó en general una tendencia similar en el grado de 

reparación a lo largo de todo el experimento. De forma excepcional, 

los animales implantados con la dosis de 2,5 µg de BMP-2 exhibieron 

marcadas diferencias histológicas en comparación con los otros dos 

grupos tratados con FC, dosis de 5 µg de BMP-2 y 50 ng de TGF-β1 

(Fig. 4.6 c,c’,d,d’,e,e’). 

El defecto en los animales pertenecientes a los grupos TGF-β1 y 

BMP-2 (5 µg) aparecían completamente rellenos a las 2 semanas p-i, 

principalmente con fibrocartílago y tejido conjuntivo, presente este 

último sobre todo en los márgenes del defecto. La tinción con AT puso 

de manifiesto la formación de elementos de cartílago bien definidos en 

zonas profundas del defecto, en contacto con el hueso subcondral 

(Fig. 4.7 i,i’). Asimismo, se observó continuidad entre el cartílago 

reparado y el cartílago normal adyacente, superficies más o menos 

regulares y ausencia de hendiduras o fisuras (Fig. 4.7 i,i’). En el grupo 

BMP-2 (5 µg), se detectaron islotes de tejido cartilaginoso entre el 

tejido conjuntivo (Fig. 4.7 m, m’). Los márgenes del defecto fueron 

evidentes en algunos casos, estando unidos al cartílago normal 

adyacente mediante tejido conjuntivo (Fig. 4.7 m,m’). Ambos grupos, 
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TGF-β1 y BMP-2 (5 µg), exhibieron una delgada capa de tejido 

conjuntivo en la superficie del defecto (Fig. 4.7 i,i’,m,m’). 

Curiosamente, apenas se observó tejido conjuntivo en estos dos 

grupos experimentales en comparación con los demás grupos, siendo 

más evidente la ausencia del mismo en el grupo BMP-2 (5 µg). A 

pesar de las similitudes, la apariencia histológica del cartílago 

reparado, fue mejor en el grupo BMP-2 (5 µg), que en el grupo TGF-

β1 (Figs. 4.6 d,d’,e,e’, 4.7 i,i’, m,m’). Por el contrario, no se observaron 

signos de reparación en el grupo BMP-2 (2,5 µg) en este punto de 

análisis (2 semanas p-i) (Fig. 4.6 c,c’). El defecto no se rellenó, siendo 

evidentes los márgenes, así como una gran hendidura en el centro del 

mismo (Fig. 4.6 c,c’). En algunos de los animales, pudo observarse la 

presencia del scaffold en el interior del defecto (Fig. 4.6 c,c’). Se 

observaron signos de reparación en el hueso subcondral desde las 2 

semanas p-i siendo evidente en la mayoría de los casos la morfología 

característica del hueso esponjoso (Fig. 4.7 i, i’,m,m’). Tras 6 semanas 

p-i, todos los grupos tratados con FC mostraron claros signos de 

reparación, con reparación completa del hueso subcondral y presencia 

de neocartílago con buenas características histológicas en la mayoría 

de los animales (Fig. 4.7 j,j’,n,n’). 

Tras 12 semanas p-i, todos los grupos tratados con FC mostraron 

un alto grado de reparación del defecto, exhibiendo un cartílago 

neoformado de mayor grosor que el cartílago normal adyacente en la 
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zona central del defecto, pero no en la zona de los márgenes (Fig. 4.7 

k,k’,o,o’). Las células presentaban la morfología característica de los 

condrocitos del cartílago hialino y una superficie bastante regular 

caracterizada por un alto grado de uniformidad  (Fig. 4.7 k,k’,o,o’). 

Tras 24 semanas p-i, final del periodo experimental, todos los 

grupos tratados con FC mostraron características similares a las 

observadas a las 12 semanas, excepto en lo referente al grosor del 

cartílago neoformado, el cual se asemejaba al del cartílago normal 

adyacente (Fig. 4.7 a-d), siendo más delgado que a las 12 semanas p-

i (Fig. 4.7 l,l’,p,p’). 
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Figura 4.7. Imágenes representativas en sección horizontal de fémur de conejo 
mostrando el cartílago articular normal correspondiente a la pata no intervenida 
(a-d, tinción con AT), el defecto osteocondral en los distintos puntos de análisis 
con el sistema de ALG-PLGA en los animales del grupo blanco (grupo B) (e-h, 
tinción con AT; e’-h’ tinción con H-Er), en los animales del grupo TGF-β1 (i-l, 
tinción con AT; i’-l’, tinción con H-Er) y en los animales del grupo BMP-2 (5 µg) 
(m-p, tinción con AT; (m’-p’, tinción con H-Er). Las flechas indican la extensión 
aproximada del defecto osteocondral. CA: Cartílago articular; TC: Tejido 
conjuntivo; NC: Neocartílago; DO: Defecto osteocondral; HS: Hueso subcondral; 
s: Semanas; Barra de escala = 2 mm. 
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En general, se observaron diferentes respuestas celulares en las 

distintas capas del scaffold. En la capa condral de ALG, se observó 

proliferación y diferenciación condrogénica, mientras que en la capa 

subcondral de PLGA se observó proliferación y diferenciación 

osteogénica. 

4.2.7 Puntuación histológica 

La puntuación de los resultados histológicos según la escala de 

Wakitani et al., (1994), modificada por Tokuhara et al., (2010), no 

reveló signos aparentes de reparación del defecto osteocondral en los 

grupos C y B tras 2 y 6 semanas p-i, con puntuaciones de 0 a 4 (Fig. 

4.8 a). Tras 12 y 24 semanas, leves signos de reparación se 

observaron en ambos grupos, con puntuaciones entre 4 y 7 (Fig. 4.8 

a). 

A las 2 semanas p-i, la apariencia del defecto en los animales 

tratados con BMP-2 (2,5 µg) no difirió significativamente de lo 

observado en los grupos C y B, con puntuaciones en torno a 3, 

mientras que los grupos tratados con BMP-2 (5 µg) y TGF-β1 

mostraron claros signos de reparación, con puntuaciones entre 8 y 11, 

y diferencias significativas (p<0.001) con el resto de los grupos (C, B y 

BMP-2 (2,5 µg)) (Fig. 4.8 a). Aunque las diferencias entre los grupos 

BMP-2 (5 µg) y TGF-β1 no fueron estadísticamente significativas, el 

grupo de BMP-2 (5 µg) presentó una puntuación más alta (10) que el 

grupo TGF-β1 (8,3). 
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Tras 6 semanas p-i, el análisis de todos los grupos tratados dio 

puntuaciones entre 9 y 12, mostrando diferencias significativas con los 

grupos C y B. Se observaron también diferencias significativas 

(p<0.05) entre el grupo BMP-2 (2,5 µg), y los grupos BMP-2 (5 µg) y 

TGF-β1 (Fig. 4.8 a). 

La puntuación histológica a las 12 y 24 semanas, dio valores entre 

12 y 17 en todos los grupos tratados, con diferencias significativas 

(p<0.001) frente a los grupos C y B. Una diferencia sutil aunque 

estadísticamente significativa (p<0.05) se observó entre los dos 

grupos tratados con BMP-2 a las 12 semanas p-i (Fig. 4.8 a). 

No se observaron diferencias significativas entre los grupos 

tratados con FC al final del periodo experimental (24 semanas p-i).  
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Figura 4.8. Puntuación histológica total del proceso de reparación del defecto 
osteocondral con el sistema de ALG-PLGA (a). Puntuación histológica de los 
distintos parámetros osteocondrales evaluados en cada uno de los grupos 
experimentales (b-g). s: semanas. Los histogramas representan la media ± DS; 
a
p<0.05, 

b
p<0.01 y 

c
p<0.001. 
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La puntuación histológica en relación a la morfología celular/tisular 

y al grado de tinción de la MEC (Fig. 4.8 b,c) se corroboró mediante la 

detección inmunohistoquímica de diferentes proteínas osteogénicas y 

condrogénicas en la zona del defecto (Fig. 4.9), y la cuantificación del 

número de células inmunoreactivas (ir) para cada una de ellas (Fig. 

4.10). La cuantificación reveló una disminución progresiva del número 

de células Col I-ir (fibroblastos) en todos los grupos desde las 2 a las 

24 semanas p-i (Fig. 4.10 a), mientras que se produjo un aumento 

progresivo del número de células Col II-ir y agrecano-ir (condrocitos) 

(Figura 4.10 b,c). A pesar de no mostrar diferencias estadísticamente 

significativas, el grupo BMP-2 (5 µg) presentó un número ligeramente 

mayor de células Col II-ir y agrecano-ir que el grupo TGF-β1. En el 

caso del colágeno tipo IX, se detectó mayor número de células 

inmunoreactivas en los grupos tratados con FC con respecto a los 

grupos C y B desde las 2 semanas p-i, si bien las diferencias no 

fueron significativas con respecto al grupo BMP-2 (2,5 µg). Los 

resultados para el colágeno tipo X, mostraron un número bajo de 

células inmunoreactivas en todos los grupos a lo largo del periodo 

experimental, estando generalmente la inmunoreacción restringida a 

la zona de cartílago calcificada (Fig. 4.9). 
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Figura 4.9. Imágenes representativas que muestran la inmunoreacción para el 
colágeno tipo I, colágeno tipo II, agrecano, colágeno tipo IX y colágeno tipo X en 
el defecto osteocondral de animales implantados con el sistema de ALG-PLGA 
de los grupos B, BMP-2 (5 µg) y TGF-β1 (50 ng) a las 24 semanas p-i. CR: 
Cartílago reparado, FC: Fibrocartílago, HS: Hueso subcondral. Barra de escala = 
180 µm. 
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Figura 4.10. Número de células Col I-ir (a), Col II-ir (b), agrecano-ir (c), Col IX-ir 
(d) y Col X-ir (e) en los diferentes grupos implantados con el sistema de ALG-
PLGA a lo largo de todo el periodo experimental. Los histogramas representan 
la media de células inmunoreactivas (ir) por unidad de área (1000 µm

2
) ± DS; 

a
p<0.05, 

b
p<0.01 y 

c
p<0.001. 
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4.3 Scaffold de doble capa SPU-PLGA 
 

4.3.1 Caracterización del sistema 

El tamaño aproximado de los sistemas fue de 4,3 mm de diámetro 

x 4 mm de alto con un peso medio de 28,7 ± 3,8 mg. La morfología y 

la estructura interna del scaffold de doble capa al estereomicroscopio, 

se muestran en la figura 4.11.  

 

Figura 4.11. Implante de doble capa SPU-PLGA para defecto osteocondral. 
Visión desde arriba de la capa de SPU conteniendo las microesferas (a) y PLGA 
(b). Visón en sección transversal (c) y detalle de la interface entre ambas capas 
(d). Las líneas continuas en las imágenes c y d señalan la interface entre las dos 
capas del scaffold. Barra de escala = 0,75 mm. 
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4.3.2 Cesión in vitro de BMP-2 y TGF-β1 

 

La BMP-2 y el TGF-β1 exhibieron una cesión in vitro 

extremadamente lenta, al menos durante las 8 semanas que se 

prolongó el ensayo de cesión (Fig. 4.12). Aproximadamente, el 30% 

de la BMP-2 se liberó durante la primera semana, seguida por una 

velocidad de liberación de 3,9% por semana. El perfil de cesión del 

TGF-β1 fue similar; durante la primera semana, se cedió 

aproximadamente un 20%. La segunda fase de liberación de TGF-β1 

se caracterizó por una velocidad de cesión más lenta que la 

observada para la BMP-2, concretamente de 2,8% por semana. Al 

final de la octava semana, aproximadamente un 60% y un 40% de la 

cantidad total encapsulada de BMP-2 y TGF-β1, respectivamente, se 

habían cedido. 

Se detectó aproximadamente un 12% de 125I libre, indicando buena 

estabilidad del marcaje durante los ensayos. 

Además, al igual que con los sistemas de ALG-PLGA, las 

proteínas mantienen su actividad durante el proceso de elaboración y 

al menos durante la primera semana de incubación en el medio de 

cesión.   

4.3.3 Cesión in vivo de BMP-2 y TGF-β1 

Los perfiles de cesión de ambos FC fueron virtualmente paralelos 

y no mostraron signos de un efecto “burst” o pico inicial de liberación. 

Durante las primeras 24 horas, solamente se liberó el 1,6% de BMP-2 
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y el 5,4% de TGF-β1. La cinética de liberación se ajusta a una cinética 

de orden cero con una velocidad de cesión constante del 21% de 

BMP-2 por semana durante 4 semanas y del 18,5% de TGF-β1 por 

semana durante 5 semanas (Fig. 4.12). Además, más del 90% de 

cada uno de los FC encapsulados fue cedido al final de la sexta 

semana. En la figura 4.12 se aprecia claramente las diferencias de los 

perfiles de liberación in vivo e in vitro.  

 

Figura 4.12. Porcentajes de factor de crecimiento remanente en el lugar de 
implantación (líneas continuas) tras la colocación de los scaffolds de doble 
capa de SPU-PLGA en el defecto osteocondral en conejo. Perfiles de cesión 
acumulativos de los FC (líneas discontinuas) obtenidos a partir de scaffolds 
incubados en PBS. 
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Figura 4.13. Correlación in vivo-in vitro de los perfiles de liberación de los FC 
desde el sistema de SPU-PLGA. 

 

Y en la figura 4.13, nuevamente se pone de manifiesto que la 

velocidad de liberación in vivo es mayor, aproximadamente el triple, 

que in vitro, con pendientes mayores de la unidad y liberaciones 

completas que raramente se observan in vitro. 

4.3.4 Biodistribución de la BMP-2 y el TGF-β1 

Al igual que con los sistemas de ALG-PLGA los FC permanecieron 

localizados alrededor del lugar de implantación. No se detectaron 

niveles de radiactividad procedentes de los sistemas conteniendo 125I-

TGF-β1 o  125I-BMP-2 en sangre periférica durante todo el periodo de 

ensayo, ni en el tejido óseo y muscular próximo al defecto, 6 semanas 

p-i.  
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4.3.5 Análisis histológico 

Se observaron diferencias entre el grupo control (C) y el grupo 

blanco (B) únicamente a las 2 semanas p-i. El análisis histológico no 

reveló signos de reparación en el grupo C (Fig. 4.14 a,a’), mientras 

que los defectos en el grupo B mostraron la presencia de tejido 

conjuntivo denso con abundante MEC (Fig. 4.14 b,b’). En la mayoría 

de los animales de ambos grupos, se observaron claramente los 

límites del defecto (Fig. 4.14 a,a’,b,b’). Además, la región de hueso 

subcondral correspondiente al defecto presentó mayor grosor (Fig. 

4.14 a,a’,b,b’ y 4.15 e,e’). Al final de la sexta semana p-i, la presencia 

de tejido conjuntivo en los grupos C y B fue menor y se observó por 

primera vez la presencia de fibrocartílago en la mayoría de los 

animales (Fig. 4.15 f,f’). Asimismo, la transición entre el tejido 

reparado y el cartílago normal adyacente mostró continuidad en la 

mayoría de los animales (Fig. 4.15 f,f’). La zona de hueso subcondral 

correspondiente al defecto mostró un proceso activo de remodelado 

(Fig. 4.15 f,f’). Tras 12 semanas p-i, el fibrocartílago presente en la 

zona del defecto, observado en la mayoría de los animales de los 

grupos C y B, fue reemplazado por neocartílago en algunos de ellos, 

invadiendo en casi todos los casos la zona subcondral. El neocartílago 

observado, se caracterizó, no obstante, por presentar una baja calidad 

histológica (Fig. 4.15 g,g’). Después de 24 semanas p-i, la mayoría de 

los animales de los grupos C y B exhibieron un grado variable y 
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limitado de reparación en la zona del defecto. En algunos animales, 

los bordes o límites del defecto, fueron evidentes mientras que en 

otros se observaron hendiduras o fisuras en el cartílago reparado (Fig. 

4.15 h h’). 

 

Figura 4.14. Imágenes representativas en sección horizontal del defecto 
parcialmente reparado con el sistema de SPU-PLGA en fémur de conejo, 2 
semanas p-i, donde se muestran diferencias entre los animales del grupo 
control (Grupo C) (a, a’) y los del grupo blanco (Grupo B) (b, b’), y diferencias 
entre los animales del grupo BMP-2 (2,5 µg) (c, c’) frente a los animales de los 
grupos BMP-2 (5 µg) (d, d’) y TGF-β1 (e, e’). CA: Cartílago normal adyacente; TC: 
Tejido conjuntivo; NC: Neocartílago; DO: Defecto osteocondral; HS: Hueso 
subcondral; Sc: Scaffold/andamio/implante. Barras de escala = (a,a’,b,b’) 1,5 
mm, (c,c’-e,e’) 2 mm. 
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La respuesta en los grupos de animales implantados con scaffolds 

conteniendo FC fue claramente superior a la observada en los 

animales de los grupos C y B. A pesar de algunas variaciones, 

dependientes del momento de análisis, se observó una tendencia 

similar en cuanto al nivel de reparación a lo largo de todo el 

experimento. De forma excepcional, tras 2 semanas p-i, los animales 

implantados con 2,5 µg de BMP-2 (grupo BMP-2 (2,5 µg)) mostraron 

algunas diferencias histológicas, en relación a la calidad de cartílago 

reparado (neocartílago), con respecto a los otros grupos tratados con 

TGF-β1 y BMP-2 (5 µg), (Fig. 4.14 c,c’,d,d’,e,e’). 

El defecto en los animales de los grupos TGF-β1 y BMP-2 (5 µg) 

apareció ocupado por fibrocartílago a las 2 semanas p-i aunque en 

algunos animales se observó ya la presencia de neocartílago con 

características de cartílago hialino (Fig. 4.15 i,i’,m,m’). La transición 

entre el cartílago neoformado y el cartílago normal adyacente mostró 

continuidad y la zona reparada exhibió una superficie bastante regular 

(Fig. 4.15 i,i’,m,m’), aunque en alguno de los animales se observó la 

presencia de pequeñas fisuras. Es de destacar la ausencia casi 

completa de tejido conjuntivo en la mayoría de los animales 

pertenecientes a estos dos grupos tratados con FC, (TGF-β1 y BMP-2 

(5 µg)). A pesar de estas similitudes, las características histológicas 

del tejido reparado, en los animales del grupo BMP-2 (5 µg), fueron 

ligeramente superiores (Figs. 4.14 c,c’,d,d’,e e’ y 4.14 i,i’,m,m’). Por el 
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contrario, el grupo BMP-2 (2,5 µg) mostró un reparación deficiente en 

este punto de análisis (Fig. 4.14 c,c’). Desde este momento, 2 

semanas p-i, el hueso subcondral experimentó un remodelado 

continuo, observándose un hueso subcondral de características 

histológicas casi normales (Fig. 4.15 i,i’,m,m’). A las 6 semanas p-i, se 

observó la presencia de un hueso subcondral completamente 

reparado y cartílago neoformado con buenas características 

histológicas, en la mayoría de los animales tratados con FC (Fig. 4.15 

j,j’,n,n’). A las 12 semanas p-i, todos los grupos tratados con FC 

mostraron un alto grado de reparación presentando un cartílago 

reparado ligeramente más delgado que el cartílago normal adyacente 

(Fig. 4.15 k,k’,o,o’), con células morfológicamente similares a los 

condrocitos del cartílago hialino y superficie uniforme (Fig. 4.15 

k,k’,o,o’). A las 24 semanas p-i, Las características histológicas del 

cartílago reparado en los grupos tratados con FC no difirieron de las 

observadas a las 12 semanas p-i (Fig. 4.15 l,l’,p,p’). El cartílago 

reparado tras 24 semanas p-i, se asemejaba en gran medida al 

cartílago normal adyacente (Fig. 4.15 a-d). 
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Figura 4.15. Imágenes representativas en sección horizontal de fémur de conejo 
mostrando el cartílago articular normal correspondiente a la pata no intervenida 
(a-d, tinción con H-Er), el defecto osteocondral en los distintos puntos de 
análisis en los animales implantados con el sistema de SPU-PLGA del grupo 
blanco (grupo B) (e-h, tinción con H-Er; e’-h’ tinción con AT), en los animales del 
grupo TGF-β1 (i-l, tinción con H-Er; i’-l’, tinción con AT) y en los animales del 
grupo BMP-2 (5 µg) (m-p, tinción con H-Er; (m’-p’, tinción con AT). Las flechas 
indican la extensión aproximada del defecto osteocondral. CA: Cartílago 
articular; TC: Tejido conjuntivo; NC: Neocartílago; DO: Defecto osteocondral; 
HS: Hueso subcondral; Sc: Scaffold (soporte); s, semanas. Barra de escala = 1,5 
mm. 



Resultados 

 

 

131 
 

Los scaffolds conteniendo FC mostraron infiltración por MSC 

presentes en la médula ósea, y contenido hemático, pudiendo 

observarse vasos sanguíneos de pequeño calibre entre las 

microesferas de PLGA (Fig. 4.16 a). A las 2 semanas p-i, se observó 

en algunos animales, la presencia de la capa intacta de SPU en el 

lugar del defecto (Fig. 4.16 b). Fragmentos de la capa condral de SPU 

se observaron a lo largo de todo el periodo experimental en la mayoría 

de los animales. Los fragmentos se localizaron en el hueso esponjoso 

subyacente a la zona del defecto (Fig. 4.16 c). El tamaño de los 

fragmentos observados disminuyó progresivamente a lo largo del 

periodo experimental (Fig. 4.16 d,e). También se observaron de forma 

aislada células fagocíticas multinucleadas rodeando fragmentos de 

SPU (Fig. 4.16 f). 
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Figura 4.16. Imagen representativa en sección horizontal 2 semanas p-i, 
mostrando un detalle de la zona de contacto del scaffold de SPU-PLGS con el 
tejido hospedador (asteriscos). Células de la médula ósea (flechas) y vasos 
sanguíneos invaden el interior del scaffold, observándose entre las 
microesferas de PLGA (a); El inserto en la esquina superior izquierda muestra la 
presencia de MSC (puntas de flecha) en el interior del scaffold entre las 
microesferas de PLGA (a’). Posición inicial del scaffold en el interior del defecto 
osteocondral (flechas) (b); desplazamiento del scaffold hacia la zona subcondral 
en un animal a las 6 semanas p-i (c), donde es progresivamente reabsorbido, 
aunque continúa siendo evidente a las 12 (d) y 24 (e) semanas p-i. Detalle a gran 
aumento, que muestra la presencia de dos células multinucleadas (flechas), 
rodeando un fragmento de SPU. CA: Cartílago articular; HE: Hueso esponjoso; 
MOs: Médula ósea; Ms: Microesferas; CGC: Células fagocíticas multinucleadas; 
HS: Hueso subcondral; SPU: poliuretano segmentado; v: vaso sanguíneo. 
Barras de escala = (a) 25 µm; (a’) 12 µm; (b) 1,5 mm; (c-e) 1 mm; (f) 10 µm. 
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4.3.6 Puntuación histológica   

En los grupos C y B tras 2 y 6 semanas p-i. (Fig. 4.17 a) las 

puntuaciones histológicas entre 0 y 4 indicaron ausencia de 

reparación osteocondral. Tras 12 y 24 semanas p-i en ambos grupos 

(C y B) se observaron leves signos de reparación y las puntuaciones 

medias aumentan manteniéndose en el intervalo entre 4 y 7 (Fig. 4.17 

a). 

Al final de la 2 semana p-i, los grupos tratados con BMP-2 (5 µg) y 

TGFβ1 exhibieron claros signos de reparación con puntuaciones entre 

8 y 11, sin embargo la puntuación del grupo tratado con BMP-2 dosis 

de 2,5 µg fue de 6, reflejando un grado de reparación inferior al de los 

otros dos grupos tratados con FC. Todos los grupos tratados con FC 

difirieron significativamente (p<0.001) de los grupos C y B; el grupo de 

BMP-2 (2,5 µg) mostró también diferencias significativas (p<0.05) con 

respecto al grupo BMP-2 (5 µg) (Fig. 4.17 a). Aunque no se obtuvieron 

diferencias significativas entre los grupos BMP-2 (5 µg) y TGF-β1, el 

grupo BMP-2 (5 µg) obtuvo una puntuación ligeramente superior 

(9,33) a la del grupo TGF-β1 (8,33), reflejando mejores características 

histológicas tal y como se había descrito en el apartado anterior. 

Todos los grupos tratados con FC dieron puntuaciones entre 8,33 y 10 

tras 6 semanas p-i y mostraron claras diferencias (p<0.001) con los 

grupos C y B (Fig. 4.17 a). La evaluación a las 12 y 24 semanas p-i 

dio puntuaciones entre 13,67 y 15,67 (ligeramente inferiores a las 24 
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semanas p-i) en todos los grupos tratados con FC, mostrando 

igualmente diferencias significativas (p<0.001) con respecto a los 

grupos C y B (Fig. 4.17 a). 

Los grupos tratados con FC no mostraron diferencias significativas 

entre sí, salvo la observada a las 2 semanas p-i entre los grupos 

tratados con BMP-2 (Fig. 4.17 a). 
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Figura 4.17. Puntuación histológica global del proceso de reparación del defecto 
osteocondral con el sistema de SPU-PLGA (a). Puntuación histológica de los 
distintos parámetros osteocondrales evaluados en cada uno de los grupos 
experimentales (b-g). s: semanas. Los histogramas representan la media ± DS; 
a
p<0.05, 

b
p<0.01 y 

c
p<0.001. 
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La puntuación histológica en relación a la morfología celular/tisular 

y al grado de tinción de la MEC (Fig. 4.17 b,c) se constató estudiando 

la presencia en la zona del defecto de diferentes proteínas 

osteogénicas y condrogénicas (Fig. 4.18) , y cuantificando el número 

de células inmunoreactivas (ir) para cada una de ellas (Fig. 4.19). La 

cuantificación reveló una disminución progresiva del número de 

células Col I-ir (fibroblastos) en todos los grupos a lo largo del periodo 

experimental, con valores altos en los grupos C y B y valores bajos en 

los grupos tratados con FC (Fig. 4.19 a). Por el contrario, células Col 

II-ir, agrecano-ir y Col IX-ir (fenotipo condrogénico) aumentaron 

progresivamente, con valores bajos en los grupos C y B y valores 

altos en los grupos tratados con FC (Fig. 4.19 b,c,d). A las 6 y 12 

semanas p-i, se detectaron diferencias significativas en el número de 

células Col IX-ir entre los grupos BMP-2 (5 µg) y TGF-β1, 

comparables a las diferencias observadas en el número de células 

agrecano-ir entre estos grupos a las 2 y 6 semanas p-i. Aunque no se 

observó ninguna diferencia estadística, el número de células Col II-ir 

fue ligeramente más elevado en el grupo BMP-2 (5 µg), que en el 

grupo TGF-β1 a lo largo de todo el experimento (Fig. 4.19). Solamente 

se detectó escaso número de células Col X-ir en todos los grupos a lo 

largo del ensayo (Fig. 4.19 e), principalmente localizadas en el límite 

inferior del cartílago articular, concretamente en la zona de cartílago 

calcificado o hipertrófico, que marca la transición con el hueso 
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subcondral (Fig. 4.19 e). La inmunoreacción para el Col II, el agrecano 

y el Col IX se observó en el cartílago reparado en los grupos tratados 

con FC. Tanto los condrocitos como la MEC presentaron 

inmunoreacción frente al antisuero anti-Col II y al anticuerpo anti-

agrecano (Fig. 4.18). No obstante, solamente los condrocitos 

exhibieron inmunoreacción frente al antisuero anti-Col IX, no 

observándose marcaje en la MEC (Fig. 4.18), debido a que el 

antisuero anti-Col IX reconoce únicamente la forma intracelular del 

procolágeno IX. 
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Figura 4.18. Imágenes representativas que muestran la inmunoreacción para el 
colágeno tipo I, colágeno tipo II, agrecano, colágeno tipo IX y colágeno tipo X en 
el defecto osteocondral de animales implantados con el sistema de SPU-PLGA 
de los grupos B, BMP-2 (5 µg) y TGF-β1 (50 ng) a las 24 semanas p-i. El inserto 
en la imagen inferior derecha representa un control positivo para el colágeno 
tipo X que muestra inmunoreacción en el cartílago de crecimiento, en la zona de 
osificación endocondral. CR: Cartílago reparado, FC: Fibrocartílago, HS: Hueso 
subcondral. Barra de escala = 180 µm. Inserto = 30 µm. 
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Figura 4.19. Número de células Col I-ir (a), Col II-ir (b), agrecano-ir (c), Col IX-ir 
(d) y Col X-ir (e) en los diferentes grupos experimentales correspondientes al 
sistema SPU-PLGA a lo largo del periodo ensayado. Los histogramas 
representan la media de células inmunoreactivas por unidad de área (1000 µm

2
) 

± DS; 
a
p<0.05, 

b
p<0.01 y 

c
p<0.001. 
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4.4 Scaffold de triple capa ALG-PLGA 

4.4.1 Caracterización del sistema 

El tamaño y peso del sistema de triple capa ALG-PLGA fue similar 

al mismo sistema de doble capa. La morfología y estructura interna del 

scaffold de triple capa se muestra en la figura 4.20. 

 

Figura 4.20. Scaffold de tres capas de ALG-PLGA para la reparación de un 
defecto osteocondral. (a) Sección transversal mostrando las 3 capas. (b) Capa 
porosa de PLGA dirigida hacia el hueso. (c) Capa de ALG conteniendo 
microesferas de PLGA con BMP-2. (d) Capa de ALG con microesferas de PLGA 
dirigida hacia el cartílago conteniendo células (rbC o MSC). Esta última capa ha 
sido intencionadamente teñida para poder diferenciar las 2 capas de ALG 
conteniendo microesferas de PLGA. Las flechas en la parte derecha de la figura 
(a) indican la interface entre las capas. Barra de escala = 1 mm. 
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4.4.2 Condiciones de cultivo de MSC y condrocitos para ser 

expandidas en el scaffold 

Los primeros ensayos, para optimizar la carga de células en el 

scaffold y las condiciones de cultivo, revelaron que pocas MSC se 

adherían y proliferaban sobre la capa de ALG con microesferas de 

PLGA. La pre-incubación de los scaffolds en FBS puro mejoró la 

adherencia y proliferación de las MSC. Por el contrario, la proliferación 

de rbC no aumentó con el pre-tratamiento con FBS que contiene no 

solo albúmina sérica bovina sino también colágenos solubles, y 

fibronectina entre otros componentes. No obstante, la estimulación 

con FGF-2 favoreció significativamente (p<0.05) la expansión de los 

rbC sobre la superficie de los scaffolds nativos (Fig. 4.21 a). Por lo 

tanto, los rbC fueron finalmente cultivados bajo suplementación con 

FGF-2 sobre las capas originales de ALG con microesferas de PLGA, 

mientras que las MSC fueron sembradas sobre capas de ALG con 

microesferas de PLGA pre-tratadas con FBS y mantenidas en medio 

completo sin factor de crecimiento adicional. 

Tras los ensayos de viabilidad celular por XTT, realizados a los 

implantes control en el momento de la implantación, el porcentaje de 

células presente en los scaffolds fue aproximadamente de un 50% en 

el caso de las MSC y un 70% para los rbC, en relación al número de 

células sembradas inicialmente (Fig. 4.21 b). Adicionalmente, se 

sometieron los scaffolds a un tratamiento con ioduro de propidio (PI) 
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para la captación espontánea del mismo por parte de las células 

muertas, y posteriormente se sometieron nuevamente a tinción con 

ioduro de propidio tras la fijación y permeabilización de los mismos 

para visualizar las células “vivas” adheridas. Solamente se detectaron 

de 1 a 2 células muertas por scaffold (1 ± 0,8), mediante microscopía 

de fluorescencia, al final del 5º día de cultivo in vitro. 

La tinción de MSC totales mostró, preferentemente sobre las fibras 

de ALG, la presencia de células adheridas de morfología redondeada 

con cromatina condensada, signo indicativo de que se encuentran en 

proliferación (Fig. 4.21 c). Tanto en el caso de las MSC (Fig. 4.21 c) 

como en el caso de los rbC (Fig. 4.21 d), se observaron células 

aisladas y en pequeños grupos. Se observaron células con diferente 

morfología en los scaffolds cargados con rbC; hay que señalar la 

presencia de células de morfología fusiforme adheridas a las fibras de 

ALG (Fig. 4.21 d) que podrían ser condrocitos en proceso de 

migración. 

Por otro lado, las células de morfología esférica observadas en los 

scaffolds podrían ser condrocitos diferenciados mientras que los 

diversos agregados de células de morfología esférica podrían ser 

células en proliferación en un estadio poco diferenciado tipo 

condroblasto. 
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Figura 4.21. Células cultivadas in vitro sobre la capa de ALG con microesferas 
de PLGA, para implantación in vivo. (a) Actividad metabólica de rbC viables 
sobre scaffolds nativos en ausencia versus presencia de FGF-2 (10ng/mL) tras 5 
días de cultivo. Ensayo tetrazolio XTT (absorbancia 492 nm). 

a 
p< 0.05, n = 5. (b) 

Actividad metabólica de las células sembradas sobre el scaffold en el momento 
de la implantación (tras 5 días de cultivo in vitro) y sus siembras de referencia 2 
horas después de la adhesión a la placa de cultivo. Ensayo XTT tetrazolio, n = 8. 
(c) Microfotografías de fluorescencia de MSC permeabilizadas y teñidas con 
ioduro de propidio sobre scaffolds pretratados con FBS tras 5 días de cultivo in 
vitro (momento de la implantación). Células adheridas a las fibras de ALG y a las 
microesferas (Ms) (puntas de flecha abiertas), células de morfologías extendida 
(aplanada) (puntas de flecha romboides), y células de morfología esférica con 
cromatina condensada (puntas de flecha cerradas). (d) Microfotografías de 
fluorescencia de rbC permeabilizadas y teñidas con ioduro de propidio sobre 
scaffolds nativos tras 5 días de cultivo in vitro (momento de la implantación) en 
medio suplementado con 10 ng/mL de FGF-2. Células de morfología fusiforme 
(puntas de flecha abiertas), adheridas a las fibras de ALG; células de morfología 
esférica con cromatina condensada (puntas de flecha cerradas), y células de 
morfología aplanada (puntas de flecha romboides) adheridas a todas las 
estructuras del scaffold. Barras de escala: (c) = 20 µm, (d) = 30 µm. 
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4.4.3 Análisis histológico 

Los animales con defectos vacíos (grupo C) y los implantados con 

scaffolds blancos (libres de células y BMP-2) (grupo B) no presentaron 

diferencias entre ellos a ninguno de los tiempos analizados (6 y 12 

semanas). El análisis histológico no reveló signos de reparación en los 

grupos C y B. A las 6 semanas p-i los defectos se encuentran rellenos 

con un tapón de tejido fibroso (Fig. 4.22 b,b’,c,c’) y a las 12 semanas 

p-i con una mezcla de tejido conjuntivo y fibrocartílago (Fig. 4.23 

a,a’,b,b’). La mayoría de los animales exhibieron discontinuidad entre 

uno o ambos bordes o límites del defecto y el cartílago normal 

adyacente (Fig. 4.22 b,b’,c,c’, Fig. 4.23 a,a’,b,b’). Un área extensa de 

hueso subcondral bajo el tejido conjuntivo, se observó en la mayoría 

de los animales control y blancos (Fig. 4.22 b,b’,c,c’, Fig. 4.23 

a,a’,b,b’). Las figuras 4.22 y 4.23 incluyen imágenes de  cartílago 

normal que permiten la comparación con el tejido reparado (Fig. 4.22 

a,a’ y Fig. 4.23 a,a’). 

El defecto en los animales conteniendo implantes o scaffolds 

cargados con BMP-2 (5 µg) difirieron sensiblemente de los grupos C y 

B tras 6 semanas p-i. Los defectos tratados con BMP-2 mostraron un 

cartílago parcialmente reparado con características histológicas 

similares a las del cartílago hialino. Sin embargo, también se observó 

presencia de cartílago en la región de hueso subcondral y una 
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superficie irregular del cartílago reparado en la mayoría de los 

animales (Fig. 4.22 d,d’). 

La reparación del defecto en animales conteniendo implantes 

cargados con células (MSC o rbC) y combinación de células con BMP-

2 (grupos BMP-MSC y BMP-rbC) difirieron sensiblemente de los 

grupos C y B pero también del grupo BMP-2 tras 6 semanas p-i.  Los 

cuatro grupos (MSC, rbC, BMP-MSC y BMP-rbC) exhibieron un alto 

grado de reparación con formación de un tejido con características 

similares al cartílago normal adyacente. Sin embargo, en este primer 

punto de análisis, se observó cierta variabilidad en la respuesta. En 

algunos animales, los bordes o límites del defecto no fueron 

fácilmente identificables, mientras que en otros el grado de reparación 

no fue tan bueno (Fig. 4.22 e,e’-4.22 h,h’). Igualmente, la superficie del 

cartílago articular reparado exhibió en algunos animales pequeñas 

irregularidades, mientras que en otros, estas fueron más evidentes 

(Fig. 4.22 d,d’-4.22 g,g’). El grosor del cartílago fue bastante similar al 

del cartílago normal adyacente. La reparación observada en el hueso 

subcondral fue completa (Fig. 4.22 d,d’-4.22 h,h’). No se observaron 

restos del scaffold ni signos de reacción inflamatoria en la zona del 

defecto en ninguno de los animales. 

Tras 12 semanas p-i, la reparación observada en el grupo BMP-2 

fue completa y se puso de manifiesto un aumento del grado de 

reparación con respecto a las 6 semanas p-i (Fig. 4.23 d,d’). El tejido 
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reparado en los grupos tratados con células o combinaciones de 

células con BMP-2 (MSC, rbC, BMP-MSC y BMP-rbC) mostró 

características histológicas similares a las observadas a las 6 

semanas p-i (Fig. 4.23 e,e’-4.23 h,h’). No se observaron diferencias 

entre estos grupos. 
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Figura 4.22. Microfotografías del defecto osteocondral a las 6 semanas p-i con el 
sistema triple capa ALG-PLGA. Imágenes representativas en sección horizontal 
de fémur de conejo, teñidas con hematoxilina-eritrosina, mostrando el defecto 
osteocondral 6 semanas p-i en el mejor (b-h) y el peor (b¡-h’) espécimen 
reparado del grupo control (defecto vacío; b,b’), el grupo blanco (scaffold 
blanco; c,c’), y en los grupos tratados con BMP-2 (d,d’), MSC (e,e’), rbC (f,f’), 
BMP-MSC (g,g’) y BMP-rbC (h,h’). Las imágenes a y a’ muestran el cartílago 
articular normal a diferentes aumentos. Las flechas indican la extensión 
aproximada del defecto. CA: Cartílago articular; TC: Tejido conjuntivo; NC: 
Neocartílago; DO: Defecto osteocondral; HS: Hueso subcondral. Barras de 
escala: a,b,b’-h,h’ = 1,3 mm, a’ = 150 µm. 
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Figura 4.23. Microfotografías del defecto osteocondral a las 12 semanas p-i con 
el sistema triple capa ALG-PLGA. Imágenes representativas en sección 
horizontal de fémur de conejo, teñidas con hematoxilina-eritrosina, mostrando 
el defecto osteocondral 12 semanas p-i en el mejor (b-h) y el peor (b¡-h’) 
espécimen reparado del grupo control (defecto vacío; b,b’), el grupo blanco 
(scaffolds solo; c,c’), y en los grupos tratados con BMP-2 (d,d’), MSC (e,e’), rbC 
(f,f’), BMP-MSC (g,g’) y BMP-rbC (h,h’). Las imágenes a y a’ muestran el cartílago 
articular normal a diferentes aumentos. Las flechas indican la extensión 
aproximada del defecto. CA: Cartílago articular; TC: Tejido conjuntivo; NC: 
Neocartílago; DO: Defecto osteocondral; HS: Hueso subcondral. Barras de 
escala: a,b,b’-h,h’ = 1,3 mm, a’ = 150 µm. 
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La figura 4.24 muestra, en todos los grupos experimentales, 

detalles de la zona de integración con el cartílago normal adyacente 

(Fig. 4.23 a) y de la superficie del tejido reparado (Fig. 4.23 b) tras 6 y 

12 semanas p-i. 

 

Figura 4.24. Microfotografías de detalle del defecto osteocondral a 6 y 12 
semanas p-i con el sistema triple capa ALG-PLGA. Imágenes del defecto 
osteocondral mostrando (a), uno de los límites del defecto (flecha) y (b) la 
superficie en la zona central del defecto en todos los grupos experimentales 
Barra de escala = 200 µm. 

 

 

4.4.4 Puntuación histológica 

La puntuación de los resultados histológicos no mostró reparación 

osteocondral en los grupos C y B, después de 6 y 12 semanas con 

puntuaciones entre 2,3 y 5 (Fig. 4.25 a-g). 

Al final de la sexta semana, los defectos en animales tratados con 

BMP-2 difirieron significativamente (p<0.01) de los de los grupos C y 
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B, con una puntuación media de 10,33. También, los grupos MSC, 

rbC, BMP-MSC y BMP-rbC presentaron diferencias significativas (p< 

0.001) con respecto a los grupos C y B con puntuaciones medias 

entre 13,67 y 16,33. Solamente el grupo tratado con MSC mostró 

diferencias significativas (p<0.05) con respecto al grupo tratado con 

BMP-2 (Fig. 4.25 a-g). 

La puntuación histológica a las 12 semanas p-i mostró valores 

medios entre 15,33 y 16,67 en todos los grupos tratados (BMP-2, 

MSC, rbC, BMP-MSC y BMP-rbC) con diferencias significativas 

(p<0.001) con respecto a los grupos C y B. No se observaron 

diferencias significativas entre los grupos tratados en este punto de 

tiempo (Fig. 4.25 a-g). 
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Figura 4.25. Puntuación histológica obtenida con el sistema triple capa ALG-
PLGA. Puntuación histológica total del proceso de reparación osteocondral (a). 
Puntuación histológica de los distintos parámetros osteocondrales evaluados 
en cada uno de los grupos experimentales (b-g). s: semanas. Los histogramas 
representan la media ± DS; 

a
p<0.05, 

b
p<0.01 y 

c
p<0.001. 
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Los análisis de la morfología celular/tisular y del grado de tinción 

de la MEC (Fig. 4.25 b,c) se confirmaron estudiando la presencia de 

diferentes proteínas osteogénicas y condrogénicas en la zona del 

defecto (Fig. 4.26) y cuantificando el número de células 

inmunoreactivas para cada una de las mismas (Fig. 4.27). Los 

resultados revelaron diferencias significativas en el número de células 

Col I-ir (fenotipo fibroblástico) entre los grupos C y B y los grupos 

tratados con BMP-2, células o la combinación de ambos elementos 

tanto a las 6 como a las 12 semanas p-i (Fig. 4.27 a). El análisis de las 

diferentes proteínas condrogénicas mostró en el caso del colágeno 

tipo II y el agrecano, diferencias altamente significativas en el número 

de células inmunoreactivas entre los grupos C y B y los grupos 

tratados con BMP-2, células o la combinación de ambos elementos 

tras 6 y 12 semanas p-i (Fig. 4.27 b,c). El número de células Col IX-ir 

reveló diferencias significativas entre los grupos tratados con BMP-2, 

células o la combinación de ambos elementos a las 12 semanas p-i 

(Fig. 4.27 d), mientras que a las 6 semanas p-i, solamente el grupos 

tratado con MSC (MSC) mostró diferencias significativas con respecto 

al resto de los grupos salvo el grupo tratado con BMP-2 (Fig. 4.27 d). 

El número de células Col X-ir fue muy bajo en todos los grupos a lo 

largo del periodo experimental, no observándose entre ellos 

diferencias significativas (Fig. 4.27 e). 
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Figura 4.26. Imágenes representativas que muestran la inmunoreacción para el 
colágeno tipo I, colágeno tipo II, agrecano, colágeno tipo IX y colágeno tipo X en 
el defecto osteocondral de animales implantados con el sistema triple capa ALG-
PLGA de los grupos B, BMP-2 (5µg) y TGF-β1 (50ng) a las 12 semanas p-i. El 
inserto en la imagen inferior derecha representa un control positivo para el 
colágeno tipo X que muestra inmunoreacción en el cartílago de crecimiento, en 
la zona de osificación endocondral. CR: Cartílago reparado, FC: Fibrocartílago, 
HS: Hueso subcondral. Barra de escala = 180 µm. Inserto = 30 µm. 
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Figura 4.27. Número de células Col I-ir (a), Col II-ir (b), agrecano-ir (c), Col IX-ir 
(d) y Col X-ir (e) en los diferentes grupos correspondientes al sistema triple capa 
ALG-PLGA a lo largo de todo el periodo experimental. Los histogramas 
representan la media de células inmunoreactivas por unidad de área (1000 µm

2
) 

± DS; 
a
p<0.05, 

b
p<0.01 y 

c
p<0.001. 
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5. Discusión 

5.1 Sistemas de doble capa conteniendo BMP-2 y TGF-β1 

En este estudio, investigamos el efecto de una dosis de TGF-β1 

(50 ng) y dos dosis de BMP-2 (2,5 y 5 µg), formuladas en microesferas 

de PLGA e incluidas en dos sistemas de doble capa, sobre el proceso 

de reparación de un defecto osteocondral crítico en un modelo 

experimental de conejo. Dicho modelo es uno de los más aceptados 

para la evaluación del efecto de implantes conteniendo FC o células 

en defectos de cartílago (Sellers et al., 1997, 2000; Rudert, 2002, 

2005; Shao et al., 2006; Holland et al., 2005, 2007; Qi et al., 2009, 

2011; Im y Lee, 2010; Jiang et al., 2010; Tokuhara et al., 2010; Wang 

et al., 2010; Chen et al., 2011; Yang et al., 2011; Qi et al., 2012; Zhang 

et al., 2013). Los sistemas utilizados para este abordaje terapéutico, 

que comparten la misma capa subcondral de PLGA y se diferencian 

en la capa condral que puede ser de alginato, ALG-PLGA, o formada 

por un poliuretano segmentado, SPU-PLGA, resultaron ser 

biocompatibles, bien tolerados y en ambos casos produjeron un alto 

grado de reparación.  

Desde el punto de vista tecnológico, el scaffold de doble capa de 

SPU-PLGA, presenta algunas ventajas sobre el scaffold de ALG-

PLGA. En primer lugar, la maleabilidad del SPU simplificó el proceso 

de elaboración de la capa condral ya que las microesferas de PLGA 

se mezclaron en seco, directamente con el polímero. Por el contrario, 
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en el caso del alginato se requirió un proceso previo de 

entrecruzamiento del polímero con cloruro cálcico, con los 

subsiguientes lavados y procesos de liofilización, lo que hace el 

procedimiento más largo y con un cierto riesgo de pérdida de proteína. 

Sin embargo, de acuerdo con los resultados observados, los procesos 

de elaboración de ambos sistemas no supusieron pérdida detectable 

de actividad de BMP-2 ni de TGF-β1 en los cultivos estudiados.  

Otro aspecto importante a valorar en un scaffold destinado a 

regenerar cualquier tejido es su capacidad para adaptarse a la forma 

del defecto. En este sentido, a priori podríamos sospechar que el SPU 

por sus características, se adaptaría mejor que el alginato. Sin 

embargo, la elevada capacidad de captación de agua e hinchamiento 

del alginato, facilita que se adapte igual de bien que el SPU a la zona 

condral del defecto,  manteniendo un buen contacto físico con el tejido 

circundante y favoreciendo de esta manera el proceso de reparación.  

En los defectos osteocondrales, es importante tener en cuenta la 

gran riqueza de sustancias o moléculas bioactivas que puede aportar 

la médula del hueso subcondral. El sangrado producido consecuencia 

del daño óseo es una fuente de biomoléculas activas, como por 

ejemplo, el factor de crecimiento derivado de las plaquetas (PDGF) 

(véase figura 4.5), que es esencial durante la fase inicial en cualquier 

proceso de reparación tisular, debido fundamentalmente a su potente 

capacidad quimiotáctica sobre determinados tipos celulares 
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implicados en el proceso inflamatorio y en la reparación de tejidos. De 

esta manera, es probable que las moléculas derivadas del coágulo y 

atrapadas en el interior del scaffold, puedan atraer células madre 

mesenquimales (MSC) que se infiltran en la región del cartílago 

lesionada y contribuyen a la reparación del defecto. Por tanto, es 

importante resaltar el papel que juega la capa porosa de PLGA, 

sirviendo de puente entre la zona medular y la lesión condral, 

favoreciendo la vascularización de la zona subcondral, permitiendo la 

regeneración de la placa ósea (Hernández et al., 2011) y, en definitiva, 

contribuyendo a la reparación osteocondral. De hecho, la importancia 

de estos compuestos, presentes en la sangre, en la reparación e 

integración del cartílago hialino regenerado, asociado con un hueso 

subcondral poroso y bien vascularizado, ha sido puesta de manifiesto 

por algunos autores utilizando diferentes sistemas (Hoemann et al., 

2007; Chevrier et al., 2007, 2011; Marchand et al., 2009). Es 

precisamente en la capacidad de retención de estas sustancias dónde 

se observan las diferencias entre los dos componentes de la capa 

condral de los sistemas elaborados en este estudio. La gran captación 

de agua del alginato favorece su absorción y retención, por parte del 

sistema de ALG-PLGA. Por el contrario, el SPU-PLGA, puesto que el 

SPU es un polímero más hidrofóbico, no resultó tan eficiente en 

cuanto a la captación y retención del coágulo producido al lesionar el 

hueso subcondral.  
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Sin quitarle importancia al papel de los scaffolds como soporte de 

células, así como de sustancias bioactivas endógenas para la 

formación del cartílago hialino, no nos podemos olvidar de su papel en 

el control de la cinética de liberación de los factores de crecimiento. 

Los pocos estudios publicados que describen el proceso de 

reparación de cartílago basados en la cesión controlada de factores 

de crecimiento, relacionan sus datos, en todos los casos, con cinéticas 

de cesión determinadas in vitro o determinadas in vivo pero en una 

ubicación anatómica diferente (Holland et al., 2005, 2007; Na et al., 

2007; Im y Lee, 2010; Guo et al., 2010; Jiang et al., 2010; Bian et al., 

2011). Por el contrario, el método no invasivo utilizado en este trabajo 

permitió un seguimiento de los perfiles de liberación de los factores de 

crecimiento in vivo e in situ. Tanto en el caso del scaffold de ALG-

PLGA como con el SPU-PLGA, la pendiente de la  correlación lineal in 

vivo-in vitro fue superior a 1, indicando una velocidad de cesión in vivo 

sustancialmente mayor que in vitro, para ambas proteínas. De hecho, 

in vitro se observó una acusada disminución de la velocidad de cesión 

de ambos factores de crecimiento aproximadamente a partir del día 

10. In vivo se produce una liberación completa de ambos factores en 

un periodo de 6 semanas, por el contrario, los datos in vitro predijeron 

que aproximadamente el 45% de la BMP-2 y el 60% del TGF-β1 aún 

permanecían en los scaffolds a ese tiempo. Por lo tanto, los resultados 

in vitro no relejan los perfiles de liberación en el defecto osteocondral, 
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pudiendo llevar a predicciones erróneas, lo que pone en evidencia la 

necesidad de los estudios de liberación in vivo. En el caso del scaffold 

de SPU, la monitorización in vivo, mostró un control extremadamente 

eficiente de la cesión de ambos factores de crecimiento, BMP-2 y 

TGF-β1, proporcionando una tasa de liberación constante y completa 

de los mismos en un periodo de 6 semanas. 

Los análisis histológicos mostraron, con ambos sistemas, 

reparación tisular en periodos cortos de tiempo aunque la respuesta 

de la dosis baja de BMP-2 fue inferior a la obtenida con la dosis de 5 

µg o con TGF-β1 (50 ng). De hecho, a pesar de que al final del 

experimento el nivel de reparación observado fue similar en todos los 

grupos tratados, la respuesta con la dosis baja fue siempre 

ligeramente inferior. Si analizamos los resultados detalladamente, 

podemos observar que la respuesta de la dosis baja en el sistema 

ALG-PLGA fue siempre más débil y evolucionó más lentamente que la 

misma dosis desde SPU-PLGA. De hecho, la puntuación histológica 

total obtenida tras 2 semanas p-i en este grupo experimental con el 

scaffold de ALG-PLGA fue de 2,67 similar a la del scaffold blanco (2), 

mientras que en el caso del scaffold de SPU la puntuación fue de más 

del doble (6,33), obteniéndose un grado de reparación considerable. 

La explicación más probable es que la rápida liberación de la BMP-2 

desde el sistema de ALG-PLGA no permite que las células puedan 

aprovechar la cantidad de BMP-2 disponible. El sistema se va 
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"vaciando" y la concentración que se alcance puede que sea 

insuficiente para regenerar al mismo nivel que en los otros grupos 

pero, suficiente para iniciar el proceso de reparación que, 

posteriormente, con una liberación más lenta y sostenida, durante un 

periodo prolongado, de pequeñas cantidades de factor de crecimiento 

biológicamente activo en la matriz extracelular y el tejido circundante 

en formación, produce igualmente una buena reparación. De acuerdo 

con los resultados, durante las primeras 6 semanas, que es el periodo 

durante el cual se está liberado el FC la velocidad de reparación es 

lenta.  Los resultados en términos de reparación osteocondral indican 

que la cantidad de factor de crecimiento disponible inicialmente podría 

ser esencial para actuar de forma complementaria con todo el material 

biológico presente en el corto periodo de tiempo después de 

producirse la lesión. Podría considerarse que los FC realizan un 

trabajo de estimulación tanto de las MSC procedentes de la médula 

como de los condrocitos de los bordes del defecto, incluyendo la 

activación de redes de señalización necesarias para iniciar el proceso 

de reparación. Una vez superada esta primera etapa, a partir de la 6ª 

semana, todos los grupos evolucionaron con los recursos propios, 

puesto que no habría más FC disponible. En efecto, los marcadores 

de reparación se incrementan significativamente entre la 6ª y 12ª 

semana. A las 12 semanas p-i se observó un cartílago 

histológicamente similar al cartílago hialino, con una superficie regular 
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y un alto grado de integración en el cartílago normal adyacente, 

independientemente del factor de crecimiento y la dosis de BMP-2. El 

periodo de las 12 semanas finales lo podemos considerar como una 

etapa de consolidación, lo que indicaría una reparación estable del 

cartílago.  

En resumen, aunque el tejido reparado mostró características 

histológicas típicas del tejido conjuntivo al inicio del periodo 

experimental (2 semanas p-i) al final del periodo experimental (12-24 

semanas p-i) el cartílago formado presenta características típicas del 

cartílago hialino. Además, la presencia de un escaso número de 

células inmunoreactivas para el colágeno tipo X, colágeno asociado a 

la hipertrofia del cartílago y a la osificación endocondral, es indicativa 

de un cartílago reparado estable a las 24 semanas p-i. 

Estudios adicionales, diseñados para periodos de evaluación más 

extensos, podrían ayudar a definir diferencias entre los dos factores 

de crecimiento y delimitar las dosis eficaces de cada uno de ellos en 

relación a sus cinéticas de liberación, estando esto último íntimamente 

relacionado con el sistema de liberación aplicado. 

La comparación de nuestros resultados con los publicados por 

otros autores no es fácil debido al uso de diferentes tipos de defectos 

y diferentes formas de ensayar o evaluar la cesión de los factores de 

crecimiento. Podemos citar un estudio llevado a cabo bajo idénticas 

condiciones y con la misma dosis de BMP-2 (5 µg) en una esponja de 
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colágeno (Sellers et al., 1997, 2000). La diferencia fundamental es que 

en el presente estudio, el efecto reparador se produce a tiempos más 

cortos. No obstante, estos autores observan la presencia de cartílago 

regenerado y estable tras un periodo de 1 año. 

Otros estudios comparables aplican una dosis alta de BMP-2 (20 

µg) en un sistema poroso compuesto de hidroxiapatita y un polímero 

sintético biodegradable (poli-D,L-ácido láctico/polietilen glicol) (Tamai 

et al., 2005), o describen una respuesta reparadora deficiente con 

dosis de TGF-β1 entre 200 y 600 ng, pre-encapsulado en 

microesferas de gelatina incluidas en un implante de hidrogel (Holland 

et al., 2007; Guo et al., 2010). No obstante, la liberación de los 

factores de crecimiento en estos estudios, o no se monitorizó in vivo 

(Tamai et al., 2005; Park et al., 2009; Im y Lee, 2010; Bian et al., 

2011), o se llevó a cabo en una localización diferente al lugar del 

defecto (Holland et al., 2005, 2007; Guo et al., 2010). Por el contrario, 

los sistemas de liberación estudiados aquí, cargados con cantidades 

bajas de TGF-β1 y BMP-2, proporcionan una liberación bien 

controlada de los mismos, especialmente el sistema de  SPU-PLGA,  

que da lugar a una reparación osteocondral rápida y de buena calidad. 

Aunque las propiedades mecánicas del cartílago reparado no se 

determinaron en este estudio, las características cito-histológicas y la 

estructura tisular son indicativas de un cartílago funcional como ha 

sido sugerido por Qi et al., (2009, 2012), quienes han puesto de 
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manifiesto una buena correlación entre características histológicas y 

propiedades mecánicas para el cartílago reparado. 

En cuanto a la degradación de los sistemas implantados, hay que 

señalar la gran diferencia existente entre los dos polímeros 

empleados. En el caso del implante de ALG-PLGA, se detectaron 

fragmentos del mismo, en algún caso con una estructura bien 

conservada (véase figuras 4.6 y 4.7) en diversos animales tras 2-6 

semanas p-i. A las 12 semanas p-i no se observó traza alguna de 

polímero en ninguno de los animales. Sin embargo, en el caso del 

sistema de SPU-PLGA, se detectó el implante integro tras 2 semanas 

p-i y casi integro tras 6 y 12 semanas p-i, siendo visibles, al final del 

periodo experimental (24 semanas p-i) restos de la capa condral 

(SPU), rodeados por células multinucleadas derivadas del sistema 

mononuclear-fagocítico (véase figura 4.16). 

En conclusión, este estudio presenta buenos resultados en 

reparación osteocondral en periodos de tiempo muy cortos, usando 

dos sistemas de cesión controlada, uno de ALG-PLGA y otro de SPU-

PLGA, con dosis bajas de TGF-β1 y BMP-2. Cualitativamente se 

produjo un cartílago de mejor calidad, es decir con mejores 

características histológicas, con ambos sistemas conteniendo la dosis 

alta de BMP-2 (5µg) en un periodo de tan solo 2 semanas, lo que nos 

hizo seleccionar esta dosis como la adecuada para comparar la 

eficacia de la terapia con FC frente a la terapia celular con MSC y 
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condrocitos autólogos en el siguiente experimento. Nuestros 

resultados muestran la importancia del control de la presentación de 

los factores de crecimiento a tiempos cortos, reflejado en un mejor 

resultado con el sistema de SPU-PLGA en comparación con el de 

ALG-PLGA, y asimismo muestran la importancia del control en la tasa 

de presentación durante intervalos de tiempo largos.  

Teniendo en cuenta las características de cada uno de los 

sistemas ensayados, podemos concluir que el sistema de SPU-PLGA 

presenta algunas ventajas sobre el sistema de ALG-PLGA, 

principalmente un mejor control de la cesión en la fase inicial del 

ensayo, reflejado en el grado de reparación a las 2 semanas con la 

dosis baja de BMP-2 (2,5µg) así como mejores propiedades 

tecnológicas, sin embargo presenta un inconveniente con respecto al 

ALG-PLGA que es su lenta velocidad de degradación. Por este 

motivo, hemos decidido seleccionar el sistema de ALG-PLGA como 

sistema para ensayar de forma comparativa el tratamiento de defectos 

osteocondrales críticos con factores de crecimiento y células, de forma 

individual y combinada. 

5.2 Sistema de triple capa conteniendo células, BMP-2 o 

combinaciones de ambos 

Las estrategias actuales para obtener un cartílago funcional no 

sólo implican el uso de FC (Sellers et al., 1997, 2000; Cook et al., 

2003; Siebert et al., 2006; Tokuhara et al., 2010), también condrocitos 
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y MSC (Fragonas et al., 2000; Shao et al., 2006) o las combinaciones 

de células y FC (Guo et al., 2010; Han et al., 2010; Bian et al., 2011). 

Hasta el momento, no existen evidencias de que el trasplante de 

MSCs o condrocitos tenga una ventaja selectiva sobre el uso 

exclusivo de factores de crecimiento; de hecho, la bibliografía revela 

numerosos estudios con resultados satisfactorios basados 

exclusivamente en la aplicación de factores de crecimiento (Fortier et 

al., 2011; Vicent et al., 2004; Loeser et al., 2005; Tuan et al., 2013; 

Mollon et al., 2013; Carreira et al., 2014; Cugat et al., 2015; Griffin et 

al., 2016; Zhang et al., 2017). No obstante, una aproximación a la 

ingeniería de tejidos, basada en la aplicación de células o terapia 

celular para avanzar en las estrategias de reparación del cartílago 

articular podría suponer un beneficio sustancial para la salud pública, 

tanto desde el punto de vista clínico como económico. Las MSC son 

actualmente investigadas como una alternativa a los condrocitos para 

la reparación de defectos de cartílago. No obstante, los sistemas 

empleados en ingeniería de tejidos para cartílago, con ambos tipos 

celulares, han dado buenos resultados en mayor o menor grado en 

varios modelos animales (Grässel y Anders, 2012).  

Uno de los problemas potenciales de la implantación de células en 

la práctica clínica para la reparación de cartílago, es el limitado 

número de células autólogas disponibles. Por un lado, las piezas de 

cartílago donantes pueden difícilmente satisfacer la alta demanda de 
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células para la ingeniería de cartílago in vitro. Algunos autores han 

señalado que la siembra sobre biomateriales de bajas densidades de 

células, de 10-130 x 106 células/cm3, produce cartílago con 

propiedades mecánicas aceptables (Chiang y Jiang, 2009). No 

obstante, para alcanzar incluso estas densidades, los condrocitos 

extraídos deben ser expandidos in vitro antes de su implantación. 

Evidentemente, la expansión de células para aplicaciones clínicas 

debería ser breve en el tiempo y no modificar el fenotipo de las células 

a trasplantar. Uno de los objetivos de este estudio ha sido verificar si 

los implantes de ALG-PLGA conteniendo un bajo número de células, 

MSC o rbC y con un bajo número de pases, podría mejorar el proceso 

de reparación de cartílago. Para ello, las condiciones de cultivo en 3D 

fueron optimizadas in vitro para cada uno de los tipos celulares.  

Los condrocitos derivados del cartílago hialino cambian 

gradualmente su fenotipo hacía fibroblastos e incrementan su 

potencial proliferativo cuando se expanden de manera seriada en 

cultivo en 2D (monocapa). A pesar de la re-diferenciación parcial de 

los condrocitos cuando se cultivan en un ambiente que previene la 

adhesión o el anclaje de las células al soporte de cultivo, no llegan a 

recuperar completamente el fenotipo condrogénico (Martin et al., 

1999). En este estudio, los condrocitos se sembraron sobre los 

implantes después de solo 2 pases previos para su expansión en 

cultivo 2D. Teniendo en cuenta que Martin et al., (1999) habían 
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previamente demostrado que los condrocitos mantienen 

completamente su potencial para re-diferenciarse en respuesta a 

entornos tridimensionales después de largos periodos de expansión 

en cultivo 2D en presencia de FGF-2 los condrocitos fueron cultivados 

con suplemento de FGF-2. En efecto, los fenotipos celulares 

observados tras el cultivo confirmaron la presencia de células en 

proliferación y en migración sobre las distintas estructuras del implante 

(microesferas de PLGA y fibras de alginato) (véase figura 4.21 c,d). 

Por otro lado, la adición de FGF-2 aumenta la proliferación de las 

MSC y favorece su potencial condrogénico (Varas et al., 2007). Sin 

embargo, este proceso va acompañado por la regulación al alza de 

COL10A1, gen que codifica la cadena alfa del colágeno tipo X 

expresado durante la diferenciación hipertrófica y, de COL2A1, en 

presencia de BMP-2 (Sekiya et al., 2005). Este efecto, según han 

confirmado otros autores (Freyria y Mallein-Gerin, 2012), no se 

observa en condrocitos procedentes de cartílago articular humano en 

cultivos 2D y 3D. Estos resultados sugieren mecanismos de 

regulación diferentes para estos dos genes en MSC y condrocitos, lo 

que nos llevó a no estimular con FGF-2 a las MSC in vitro. Por ello, las 

MSC fueron cultivadas sobre implantes pre-tratados con FBS que 

favorecen la adhesión y la proliferación sin modificar su expresión 

génica.   
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Con respecto a la eficacia de los tratamientos propuestos, rbC y 

MSC y sus combinaciones con BMP-2 (dosis 5µg), los resultados 

muestran una respuesta más rápida (6 semanas p-i) en los grupos 

sometidos a terapia celular, comparadas con el tratamiento con BMP-

2 sola. También hay que resaltar que el efecto de la BMP-2 se ve 

potenciado al combinarse tanto con MSC como con rbC. Además, la 

puntuación del grupo tratado con BMP-2 sola (5 µg) es muy similar a 

la obtenida con los sistemas de doble capa de ALG-PLGA y SPU-

PLGA. No obstante, tras 12 semanas p-i, todas las modalidades de 

tratamiento mostraron resultados similares, y la sinergia observada 

con las combinaciones de células y BMP-2 desaparece. Los análisis 

histológicos de las muestras tratadas con terapia celular (MSC o rbC) 

revelaron la presencia de tejido con características de cartílago a las 6 

semanas p-i, el cual mantuvo su estructura al menos hasta las 12 

semanas p-i. En conjunto, este estudio no reveló ninguna ventaja de 

un tipo celular sobre el otro ni en las puntuaciones de los distintos 

parámetros histológicos ni en otros aspectos no evaluables en el 

sistema de puntuación, como fue el análisis de marcadores 

característicos de fenotipo condrogénico. No obstante, hubo una 

disminución en la puntuación del grupo MSC, la cual no fue 

estadísticamente significativa y tampoco tuvo relevancia desde el 

punto de vista biológico. Asumimos que esta disminución no es 

representativa, ya que 2 de 3 animales en este grupo tuvieron una 
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puntuación total de 14, sin embargo el tercer animal no respondió al 

tratamiento, probablemente debido a variabilidad en la respuesta 

individual.  

Un número mayor de animales por grupo podría haber disipado las 

dudas en relación a la eficacia del tratamiento. Sin embargo, muchos 

estudios publicados (Yan y Yu, 2007; Dashtdar et al., 2011) 

demuestran que un mínimo de 3 animales por grupo, no solo es más 

justificable desde el punto de vista ético que grupos más numerosos, 

sino también completamente válido y exhibe un grado de variabilidad 

estadística aceptable. 

Contrariamente, a los resultados expuestos en este trabajo, Guo et 

al., (2010) no observaron ningún efecto sobre la reparación de un 

defecto osteocondral en conejos, usando MSC solas o en 

combinación con factores de crecimiento inductores de 

condrogénesis, tales como TGFβ1, tras 12 semanas p-i. Dashtdar et 

al., (2011) observaron un grado de reparación equivalente al 

observado en este estudio y formación de cartílago hialino con MSC 

encapsuladas en alginato, y condrocitos diferenciados a partir de 

MSC, tras 12 semanas p-i que se mantuvo invariable tras 24 semanas 

p-i. Li et al., (2009) compararon MSC xenogénicas y condrocitos 

alogénicos, sembrados en scaffolds de fibrina-poliuretano, en un 

defecto crítico de cartílago, pero no osteocondral, en cerdo. Los 

resultados indicaron una reparación prácticamente completa, mientras 



Discusión 

 

 

172 
 

que los implantes conteniendo condrocitos produjeron 

mayoritariamente fibrocartílago. Esta diferencia de respuesta tras la 

implantación de condrocitos, con respecto a nuestro estudio, podría 

ser precisamente debida al uso de un defecto que no alcanza la 

médula ósea.  

Las primeras aproximaciones en ingeniería de tejidos en cartílago 

con respecto al papel de los FC sobre la diferenciación celular se 

remontan a hace aproximadamente una década. Así podemos citar el 

uso de TGF-β1 en  cultivo de pellets de MSC o en concentrados de 

médula ósea (Yang et al., 2006). Aunque el TGF-β1 regula 

positivamente la expresión de algunas proteínas del cartílago, la 

presencia de TGF-β1 in vitro se ha relacionado con diferenciación 

hipertrófica de condrocitos (Narcisi et al., 2012). En cuanto a la 

exposición prolongada a BMP-2 mediante transferencia génica,  no se 

han referido signos de maduración hipertrófica o inducción 

osteogénica, pero si diferenciación condrogénica de MSC humanas 

(Freyria y Mallein-Gerin, 2012). 

Otros autores observaron que la exposición prolongada a BMP-2 

de condrocitos humanos cultivados en 2D, impedía la 

desdiferenciación de los mismos, ayudando a mantener el fenotipo 

condrogénico in vitro durante más tiempo (Claus et al., 2010). 

 Por último, Jeong et al., (2012) sugieren que la BMP-2 no 

promueve la hipertrofia del cartílago ni la osificación endocondral en la 
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misma medida que promueve la formación de cartílago. Este mismo 

grupo pre-trató condrocitos primarios, sembrados sobre scaffolds, con 

BMP-2 durante 6 semanas para implantarlos en tejido subcutáneo.  

Los autores sugieren que la disponibilidad continua de BMP-2, 

conduce inicialmente a la producción de matriz de cartílago que 

posteriormente desemboca en un intenso proceso de osificación 

endocondral. Los resultados presentados en el presente estudio 

descartan esta hipótesis. Además, estos autores y otros grupos 

proponen que la BMP-2 y el TGF-β1 podrían actuar de forma sinérgica 

para promover la condrogénesis ya que la BMP-2 promueve la 

diferenciación hacía condrocitos, mientras que el TGF-β1 modula la 

maduración de los condrocitos y promueve las últimas etapas de la 

diferenciación iniciadas por la BMP-2. Nosotros sugerimos que la 

mezcla de FC e interleucinas presentes en el defecto osteocondral 

interviene de manera decisiva en el proceso de diferenciación de las 

células implantadas. Un estudio realizado por Chen et al., (2005) 

apoya esta hipótesis. Los autores co-cultivaron MSC adultas en 

presencia de fluido sinovial o de células y las implantaron sobre 

scaffolds de PLGA en cavidades articulares en oveja. Estos autores 

detectaron la expresión de marcadores condrogénicos en los sistemas 

de co-cultivo después de solo 1 o 2 semanas, colágeno II y 

proteoglicanos sulfatados, pero no de osteocalcina después de 4 y 8 

semanas. 
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En este estudio, el cartílago reparado, inducido por la implantación 

de cualquiera de los tipos celulares (MSC o rbC) así como la 

liberación sostenida de BMP-2 sola, mostró inmunoreacción para las 

proteínas colágeno tipo II, agrecano y colágeno tipo IX, características 

de la diferenciación condrogénica, tras 12 semanas p-i. La expresión 

de estas moléculas durante el proceso de reparación del defecto 

osteocondral, refuerza los resultados histológicos; particularmente, la 

expresión de colágeno tipo IX, esencial para la adecuada formación y 

maduración del cartílago como se ha demostrado mediante la 

generación de ratones knock-out para esta proteína (Opolka et al., 

2007). Igualmente, el colágeno tipo II y el agrecano indican de manera 

directa la presencia de cartílago en la zona del defecto. Por otro lado, 

estudios recientes, apoyan una correlación entre el incremento de la 

tasa de degradación de  ambas moléculas, especialmente colágeno 

tipo II, con desordenes degenerativos del cartílago articular como la 

osteoartritis (Dejica et al., 2008, 2012). Además, las proteínas 

colágeno tipo X y colágeno tipo I fueron prácticamente indetectables, 

indicando también de manera indirecta la presencia de cartílago 

estable en la zona del defecto. 

La ausencia completa de un efecto aditivo o sinérgico de la 

combinación de BMP-2 con cualquiera de los tipos celulares indica 

que ambos tratamientos son válidos para la reparación de defectos de 

cartílago. En este sentido, la terapia celular ha mostrado mayor 
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eficacia que la terapia con BMP-2 tras 6 semanas de implantación, 

pero el efecto de ambos tratamiento se equiparó tras 12 semanas de 

implantación. 

El curso temporal en el tratamiento de defectos osteocondrales en 

humanos no puede predecirse. Aunque parece necesario un mayor 

periodo de tiempo para lograr un grado óptimo de reparación del 

cartílago, el tratamiento con BMP-2, es mucho menos complicado y 

costoso que la preparación de células para implantación cumpliendo 

los complejos requerimientos legales que conlleva dicho 

procedimiento. La BMP-2 recombinante humana está aprobada por la 

FDA y la EMA para el tratamiento de lesiones específicas en hueso, 

concretamente para el tratamiento de fusión intersomática lumbar de 

un único nivel y fracturas de tibia en adultos. Aunque los resultados 

clínicos con BMP-2 en reparación ósea no han sido tan 

espectaculares como se esperaba, consideramos que con un sistema 

de liberación controlada de BMP-2 se podrían obtener resultados 

diferentes. En este estudio se ha demostrado que el sistema 

elaborado capaz de liberar el FC en 6 semanas, lleva a la formación 

de cartílago en conejos, que se mantiene estable al menos hasta 24 

semanas después de la aplicación del tratamiento. 

De cualquier manera la posible traslación de este sistema a la 

práctica clínica, tanto la terapia celular propuesta o el tratamiento con 

BMP-2 liberada de forma sostenida requiere de un estudio más 
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amplio, tanto en cuanto al número de animales como en cuanto al 

periodo de evaluación. Así mismo, hay que considerar que deben 

completarse todos los estudios exigidos durante la etapa pre-clínica, 

fundamentalmente en cuanto a toxicidad a largo plazo. Y, 

evidentemente realizar el cambio de escala con modelos animales 

más próximos al humano para evaluar la viabilidad de esta estrategia.  
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6. Conclusiones 

Las conclusiones extraídas de los resultados de este trabajo han 

sido las siguientes: 

1.- Los dos sistemas de doble capa diseñados, ALG-PLGA y SPU-

PLGA, mostraron buena biocompatibilidad y adaptabilidad al defecto. 

La degradación del SPU es excesivamente lenta, encontrándose 

restos del mismo en la zona subcondral 24 semanas post-

implantación. Esto justificó el uso del sistema ALG-PLGA en los 

ensayos con células.  

2.- Los perfiles de liberación in vitro no reflejan la liberación de los 

factores de crecimiento en el defecto osteocondral, poniendo de 

manifiesto la necesidad de realizar el ensayo de liberación in vivo. 

3.- Ambos sistemas mostraron un excelente control de la liberación in 

vivo tanto de la BMP-2 como del TGF-β1, completándose en 6 

semanas sin que fuesen detectados a nivel sistémico.  

4.- La cinética de liberación de las sustancias activas junto con la 

capacidad del sistema para retener, en mayor o menor medida, 

moléculas y células provenientes de la médula ósea subyacente son 

factores determinantes en la regeneración del defecto osteocondral. 

5.- Todos los tratamientos ensayados, tanto con factores de 

crecimiento (BMP-2 y TGF-β1) como con células mesenquimales 

(MSC) o condrocitos autólogos (rbC), mostraron alta eficacia en la 

reparación del defecto osteocondral. A las 12 semanas post-
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implantación, todos ellos dan lugar a un cartílago con buenas 

características histológicas, las cuales se mantienen durante todo el 

periodo analizado de 24 semanas. 

6.- La dosis de 5 µg de BMP-2 induce la formación de un cartílago 

cualitativamente mejor que el resto de los tratamientos. 

7.- Los tratamientos con células y su combinación con 5 µg de BMP-2, 

no mejoran los resultados. Los sistemas con factores de crecimiento 

resultaron más fáciles de manejar, más asequibles desde el punto de 

vista económico, manufacturables y menos variables que los pre-

sembrados con células. 
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El cartílago articular constituye una variedad de tejido conjuntivo que recubre los 
extremos de las articulaciones sinoviales proveyendo una superficie de baja fricción 
y distribuyendo la carga al hueso subcondral subyacente. El cartílago se caracteriza 
por su baja densidad celular y por la ausencia de vascularización e invervación, lo 
que hace muy difícil su autoreparación tras una lesión. El escaso éxito de los 
tratamientos convencionales aplicados hasta el momento, ha potenciado en los 
últimos años el desarrollo de la ingeniería de tejidos para la reparación de lesiones 
del cartílago.  
 
En este trabajo, se elaboran y ensayan dos sistemas biocompatibles, evaluando su 
capacidad condrogénica en la reparación de un defecto osteocondral crítico en 
fémur de conejo. El primer sistema, un scaffold de doble capa de alginato-PLGA 
(ALG-PLGA), conteniendo BMP-2 o TGF-β1 (FC) encapsulados en microesferas de 
PLGA, controló de manera eficaz la liberación de los FC, y mostró una alta tasa de 
reparación a las 12 semanas postimplantación, en todos los grupos tratados con 
FC.  
 
El segundo sistema, también de doble capa, incorporó un nuevo poliuretano 
segmentado (SPU) en sustitución del alginato, y mostró igualmente excelentes 
resultados en el control de la liberación de los FC, y en la reparación del defecto a 
las 12 semanas postimplantación, en todos los grupos tratados con FC.  
 
En función de varios aspectos, entre ellos la velocidad de degradación de los 
sistemas, se seleccionó el sistema de ALG-PLGA como el más idóneo, y la BMP-2 
a dosis de 5µg como la más adecuada, para evaluar, de forma comparativa, la 
capacidad condrogénica del tratamiento con células madre mesenquimales 
derivadas de la médula ósea (MSC) o condrocitos autólogos (rbC), solas, o en 
combinación con BMP-2. La eficacia reparadora de todos los tratamientos 
individuales o en combinación fue la misma a las 12 semanas postimplantación.  
 
El análisis global de los resultados muestra por una parte, que ambos sistemas son 
adecuados para su aplicación en ingeniería de tejidos, y por otra, justifica el uso de 
FC (BMP-2/TGF-β1) frente a la terapia celular en medicina regenerativa del 
cartílago. 

 

 
 
 
 

 
 
 
 


