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RESUMEN  
 
Introduccion: Las lesiones condrales focales y la artrosis afectan a una significante 

cantidad de pacientes adultos jovenes activos. Los tratamientos quirúrgicos disponibles 

para la reparacion de defectos condrales focales sintomaticos mejoran la calidad de vida 

de pacientes intervenidos a mediano plazo; sin embargo, la progresión hacia la artrosis 

prematura se encuentra latente. La bioingeniería constituye un area para la 

regeneración de cartílago que potencialmente podría progresar en el terreno de 

tratamientos articulares, promoviendo regeneración y evitando degeneración. Las 

células madre e hidrogeles pueden proveer un tejido biológico de comportamiento 

dinámico-funcional equivalente que induce regeneración y reemplaza el tejido dañado. 

En la presente tesis, investigamos la capacidad condrogenica in vitro e in vivo de un de 

celulas madres deliveradas en un novedoso hidrogel. Hypothesis: 1) determiner si las 

celulas madres deliveradas en el hidrogel promueven condrogenesis in vitro 2) 

demonstrar que es posible deliverer el hidrogel en lesiones focales osteocondrales en 

un modelo animal de conejo y 3) determinar si el hidrogel con o sin celulas mades 

promueve condrogenesis en defectos osteocondrales en un modelo animal in vivo. 

Metodos:  Celulas madres fueron aisladas de medula osea. Las células fueron aisladas, 

expandidas y encapsuladas en el hidrogel y cultivadas en medio condrogenico por 9 

semanas. Modulos compresivos fueron evaluados en dia 1, semana 3,6 y 9. 

Diferenciacion condrogenica fue evaluada utilizando PCR, Safranina-O e 

inmunofluoresencia (IF). In vivo, una lesion de 3mm x 2mm osteocondral fue generada 

en la tróclea de la rodilla en 10 conejos de manera bilateral. Se establecieron 3 grupos: 

A) hidrogel (n=5), B) hidrogel con células madres, C) control-defecto sin tratamiento 

(n=10). La reparación fue evaluada 6 meses post-intervención. Resultados: In vitro, 

condrogenesis y degradación del hidrogel fue confirmado. In vivo, el hidrogel fue 

deliberado intraoperatoriamente sin dificultad. El grupo correspondiente al hidrogel 
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demostró la mejor regeneración articular (MODS system) (A: 17.4 ± 4.7, B: 13 ± 3 and 

C: 16.7 ± 2.9) (P= 0.11) y presento intensa coloracion para Safranina (Group A: 49.4% 

± 20, Group B: 25.8% ± 16.4 and Group C: 36.9% ± 25.2) (P=0.27). Conclusion: Este 

estudio demuestra, por primera vez, la abilidad de inocular el hydrogel con o sin celulas 

madres de manera introperatoria. Asimismo, demuestra una capacidad condrogenica in 

vivo e in vitro induciendo la reparacion del cartilago articular.   
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1. INTRODUCCIÓN 

 

Muchos pacientes en el mundo padecen defectos de cartílago y no existe aún una solución 

que permita reproducir fielmente la capacidad de carga y la durabilidad del cartílago 

articular nativo. A pesar de los importantes avances en las técnicas quirúrgicas, la 

regeneración del cartílago hialino sigue representando un importante e irresuelto desafío 

para los cirujanos ortopédicos. Enfrentar este desafío requerirá del desarrollo de nuevos 

enfoques y un cambio de paradigma (Sharma B et al, 2013). 

 

El campo de la ortopedia se ha desarrollado notablemente gracias a la aparición de nuevos 

productos y técnicas quirúrgicas. A pesar de ello, las enfermedades e injurias en el sistema 

musculoesquelético continúan siendo un problema, que se incrementa con el 

envejecimiento de la población. Se están desarrollando numerosos proyectos tanto de 

investigación básica como de aplicación clínica para tratamiento de lesiones de rodilla, 

buscando la reparación/regeneración del cartílago dañado. Aunque existen resultados 

alentadores, éstos no se han traducido aún en terapéuticas concretas y reproducibles (Cole 

B et al, 2009).  

 

Las lesiones condrales que se producen en pacientes jóvenes o activos representa un serio 

problema en la práctica ortopédica. Con frecuencia estos procesos conducen a la aparición 

de osteoartritis, con cambios degenerativos en la articulaciónque llevan a la aparición de 

dolor y pérdida de movilidad, disminuyendo significativamente la calidad de vida de los 

pacientes.  

 

Este tipo de lesiones es particularmente problemático porque en muchos casos se extiende 

a través de dos tejidos bien diferentes: el cartílago hialino altamente adaptable y 

complaciente y el hueso subcondral rígido subyacente. Estos dos tejidos están conectados 

por una delgada interface, la cual es una región de transición, críticamente importante 

para la función de la articulación, ya que permite una eficiente transferencia de carga 
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entre ambos tejidos (Steinmetz N et al, 2015). Esta interface hasido extensamente estudiada 

debido a la creciente demandade nuevas terapias (Yang P et al,  2009).  

 

 

1.1. Tejido cartilaginoso y cartílago articular 

 

Las articulaciones, y particularmente la rodilla, representan un complejo sistema que 

comprende diversos tejidos, como ser ligamentos intra- y extra-articulares, tendones, 

músculos, cartílago, meniscos, cápsula y sinovio, que surgen durante el desarrollo y 

funcionan como una unidad integrada, que es lo que permite la movilidadarticular (Loeser 

R et al, 2012). 

 

El tejido cartilaginoso es una forma especializada de tejido conectivo, compuesto por 

células inmersas en un gel coloidal firme rico en agua. Esta matriz está formada por 

colágeno y glicoproteínas producidos por los condrocitos diferenciados. (Finn Geneser, 

2000).  

 

El entendimiento de la organización celular del cartílago explica la carencia de su 

potencial de reparación. Los componentes estructurales del cartílago articular incluyen 

los condrocitos, colágeno, proteoglicanos, proteínas no-colágeno y agua. Todos los 

tejidos intraarticulares están vascularizados e inervados de distinta manera, excepto el 

cartílago articular, el cual es carente de vascularización e inervación, debido en parte a 

sus requerimientos para funcionar en un ambiente con intensa carga biomecánica. La 

carencia de vascularización del cartílago es uno de los motivos que limita la regeneración 

espontánea (Shah M et al, 2007).  

 

Después de la etapa fetal, los tejidos articulares continúan en la vida pos-natal y la 

pubertad con diversos pasos de maduración, mientras mantienen su funcionamiento 

coordinado. Una vez alcanzada la madurez esquelética, las articulaciones mantienen su 

integridad mediante la estimulación biomecánica y el aporte de factores biológicos, como 

nutrientes, reguladores de crecimiento y hormonas, gases, entre otros, provenientes del 
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líquido sinovial, que son los que nutren a las células por difusión. A su vez, las células 

son responsables de mantener la integridad de la matriz extracelular, que es crítica para 

el funcionamiento de la rodilla.  

 

 
1.1.1. Tipos de tejido cartilaginoso  

 

Existen tres tipos de tejido cartilaginoso: hialino, fibroso o elástico (Yang P et al, 2009). El 

cartílago hialino, de aspecto vidrioso azulado, es el más abundante y está compuesto 

principalmente por fibras de colágeno tipo II. Se encuentra en las superficies articulares 

de la mayoría de los huesos, y también en tráquea, laringe y nariz. Es un tejido conectivo 

denso, avascular, que le permite la movilidad a las superficies articulares, y se lo 

encuentra en todas las articulaciones.  

 

El cartílago elástico es de color amarillo y su matriz está formada por colágeno tipo II y 

fibras elásticas ramificadas. Posee mayor elasticidad y flexibilidad que el cartílago hialino 

y se encuentra en superficies sometidas a deformación, como pabellón auricular, 

conductos auditivos externos, epiglotis y laringe.  

 

Finalmente, el cartílago fibroso o fibrocartílago presenta características de tejido 

conectivo denso y cartílago hialino, y se encuentra en órganos que requieren sostén rígido 

y resistencia a la tensión, tales como discos intervertebrales, meniscos y elementos óseos 

con inserción a tendones y ligamentos (Finn Geneser, 2000). 

 

Se pueden distinguir tres zonas en el cartílago: superficial, media y profunda. La zona 

superficial ocupa la superficie de la articulación, la zona profunda es la zona calcificada 

del cartílago, que conecta con el hueso subcondral. La zona media está entre ambas, posee 

mayor espesor y las fibras de colágeno adoptan una disposición con ángulos oblicuos 

respecto de la superfiicie articular y son de mayor diámetro que en la zona superficial. 

Hay menor número de fibras y agua que en la zona superficial. En esta zona la 

concentración de proteoglicanos es mayor y la de agua más baja que en las otras capas. 

(Ulrich-Vinther M et al, 2003; Poole A et al, 2001).  
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Desde el punto de vista bioquímico, el tejido de cartílago está formado por agua, 

condrocitos (1-10%), rodeado de una matriz extracelular especializada, consistente en 

proteínas estructurales y funcionales, como colágeno II, glicoproteínas y 

glicosaminoglicanos, como el agrecano (“aggrecan”), ensamblados en un microambiente 

con arquitectura 3D específica del tejido. En todas las áreas del tejido, las fibras de 

colágeno forman una matriz densa, altamente interconectada. Dentro de esta matriz, el 

agrecano, una molécula altamente glicosilada, con carga neta negativa, está unida en gran 

número a cadenas de ácido hialurónico, formando agregados de proteoglicanos, que 

aumentan la osmolaridad del tejido, provocando el influjo de agua. La distensión que 

resulta de este influjo es contrarrestada por la resistencia de la matriz de colágeno, 

generando una gran presión interna, lo cual le otorga al cartílago sus propiedades 

mecánicas únicas (Ulrich-Vinther M et al, 2003). El cartílago presenta una superficie 

lubricada con bajo estrés por fricción. 

 

Mecánicamente, el cartílago articular humano es un composite de materiales con 

propiedades muy diferentes capaces de resistir cargas altamente compresivas. Cada zona 

en el cartílago exhibe un aspecto y organización característicos, tanto en lo que respecta 

a las células como a los componentes de la matriz extracelular (ME). La zona superficial 

se caracteriza por condrocitos con morfología aplanada y fibras de colágeno delgadas, 

paralelas a la superficie de la articulación.  En esta zona la densidad celular es la mayor. 

En la zona media, los condrocitos son más redondeados y las fibras de colágeno tienen 

mayor diámetro y no son tan paralelas. En la zona profunda los condrocitos y las fibras 

están organizadas perpendicularmente a la superficie articular, con los condrocitos 

ordenados en columnas verticales. El diámetro de las fibras de colágeno es máximo en 

esta región, aunque el contenido de colágeno es el más bajo (Hunziker E, 1992).  

 

A través de las tres zonas, la concentración de agrecano se incrementa a medida que se 

aumenta la profundidad del tejido (Muttigi M et al, 2016). Las proporciones diferenciales de 

la composición de la ME, así como el ordenamiento de sus componentes, influyen 

significativamente en las propiedades mecánicas de cada sección del tejido. Así, por 

ejemplo, la zona superficial presenta una fuerte tensión alo largo de la alineación de las 
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fibras de colágeno, lo cual contribuyea laresistencia superficial del tejido. Por otro lado, 

la zona profunda del tejido tiene una rigidez de compresión un orden de magnitud mayor 

en relación a la zona superficial.  

 

La zona profunda es la que tiene contacto con el hueso subcondral, y contiene el tejido 

cartilaginoso calcificado en su parte más profunda, antes de alcanzar el hueso subcondral. 

La interface entre ambos describe la interacción del cartílago calcificadoy el hueso 

subcondral. Aún cuando el cartílago calcificado es un tejido mineralizado, su resistencia 

mecánica es menor que la del hueso subcondral que está por debajo.  

 

Dada la complejidad de la biología y mecánica de esta interface, el gran desafío para 

obtener sustitutos mediante ingeniería de tejidos incluye desarrollar una superficie de baja 

fricción que se integre con el tejido de cartílago que lo rodea, asegurando una apropiada 

integración con dicho tejido, manteniendo las propiedades mecánicas del implante.  

 

Las superficies articulares generalmente están recubiertas por cartílago hialino y, en casos 

excepcionales, por cartílago fibroso. Este tejido se denomina cartílago articular y sus 

funciones son contribuir a distribuir la sobrecarga de presión de las superficies articulares 

y permitir el desplazamiento de las superficies óseas reduciendo la fricción entre ellas. 

En articulaciones grandes de individuos jóvenes, este tipo de cartílago es liso, muy 

compresible y alcanza su espesor máximo. Por el contrario, en personas añosas es más 

delgado, menos liso, más duro y frágil (Finn Geneser, 2000). 

 

 

1.1.2. Lesiones condrales  

 

Las lesiones del cartílago articular por trauma, enfermedad o desórdenes genéticos rara 

vez se curan espontáneamente, dada la escasa capacidad de reparación/regeneración del 

cartílago (Pascual-Garrido C et al, 2009). Estas lesiones pueden presentar distinta gravedad 

y, según la clasificación Outerbridge, existen cuatro grados de daño condral. El Grado I 
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corresponde a una lesión donde el cartílago se muestra hinchado ymás blando. El Grado 

II se caracteriza por fragmentación y fisura poco profunda delcartílago. En las lesiones 

de Grado III dichas fisuras son más profundas y se extienden hasta el hueso subcondral. 

Finalmente, en las lesiones de Grado IV se observa exposicióndel hueso subcondral 

(Outerbridge R, 1961).  

 

Dependiendo del daño, estas lesiones pueden estar acompañadas por dolor, inmovilidad, 

rigidez de la articulación y peor calidad de vida. A largo plazo, sin una intervención 

decuada y debido al limitado potencial regenerativo del cartílago, estos defectos pueden 

conducir a osteoartritis.  

 

Han sido realizados diversos estudios de prevalencia, epidemiología y etiología. A modo 

de ejemplo, uno de ellos ha analizado entre 1000 y 25000 artroscopías de rodilla tomadas 

entre los años 1989 y 2004, y muestra que aproximadamente el 60% de los pacientes 

analizados padecen defectos condrales u osteocondrales con mayor incidencia de las 

lesiones de Grado II y III (Hjelle K et al, 2002; Widuchowski W et al, 2007; Widuchowski et al, 

2008). 

 

 

1.1.3. Regeneración/Reparación del cartílago articular 

 

Los procedimientos de reconstrucción de cartílago pueden clasificarse como reparativos 

o regenerativos. El objetivo de las técnicas reparativas es reconstruir el defecto aliviando 

los síntomas, aunque la arquitectura del cartílago no necesariamente será restaurada. En 

cambio, las técnicas regenerativas intentan lograr la reconstrucción completa de la 

microarquitectura del cartílago, y el restablecimiento de todas sus funciones (Pascual-

Garrido C et al, 2009). 

 

1.1.3.1 Procedimientos reparativos 
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Los procedimientos reparativos se basan en la estimulación de médula ósea, a través de 

la penetración del hueso subcondral y exposición del hueso esponjoso vascular, a fin de 

lograr la liberación de células mesenquimales y sanguíneas con el objetivo de que ellas 

produzcan la reparación tisular. Dichos procedimientos incluyen las técnicas de 

perforación de la lesión, artroplastía de abrasión y microfractura (Shah M et al, 2007). 

 

A fines de la década del 50 se describe la técnica de perforación, la cual implica la 

penetración del hueso subcondral en la zona del cartílago lesionado a fin de estimular 

estos procesos reparativos mencionados (Muller B et al, 1999). Posteriormente surge la 

técnica de artroplastía de abrasión donde parte del hueso subcondral lesionado es 

removido, dejando expuesto el tejido vascular (Johnson L, 1986). Ambos procedimientos 

fueron muy cuestionados debido al traumatismo originado en la zona de la lesión y a los 

malos resultados pos-operatorios obtenidos en modelos animales (Bert J et al, 1989; Mitchell 

N et al, 1976).  

 

En 1997, Steadman y colaboradores introducen la técnica de microfractura, basada sobre 

los mismos principios que las anteriores pero sin remoción de hueso y menor riesgo de 

necrosis (Steadman J et al, 1997). Este procedimiento quirúrgico consiste en la remoción del 

cartílago calcificado, de manera tal que los bordes debridados sean perpendiculars, con el 

objeto de formar un “espacio contenedor” en el sitio de la lesión. Luego se realiza la 

perforación de la lámina subcondral para permitir el reclutamiento de células 

mesenquimales provenientes de la médula ósea en dicho espacio contenedor y, 

finalmente, la formación de un coágulo sanguíneo estable que rellena la lesión. Las 

células mesenquimales reclutadas pueden diferenciarse a fibrocondrocitos y contribuir a 

reparar la lesión mediante la formación de fibrocartílago (Williams R et al, 2007). Debe 

mencionarse que el fibrocartílago de reparación está constituido por distintas 

concentraciones de colágeno I, II y III, con características estructurales y mecánicas 

diferentes al cartílago hialino normal que recubre al tejido articular (Frisbie D et al, 1999; 

Bae D et al, 2006). 

 

Esta técnica es frecuentemente utilizada para tratar pequeñas lesiones sintomáticas del 

cartílago articular de rodilla y, desde el punto de vista técnico, es simple y con costos 
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bajos respecto a otros tratamientos terapéuticos. Sin embargo, el éxito de la misma reside 

en el reclutamiento de células mesenquimales y en la estabilidad del coágulo sanguíneo 

que rellena el defecto condral. Y en los casos en los que los coágulos son inestables, es 

decir que se adhieren de forma parcial, o que rellenan sólo parcialmente la lesión, 

conducen a una reparación defectuosa (Frisbie D et al, 2003). Además, el reclutamiento de 

células mesenquimales es bastante baja y declina con la edad (Tran-Khanh N et al, 2005). 

 

Diferentes trabajos retrospectivos,que informan la realización de tratamientos en atletas 

sometidos a alta exigencia, han demostrado que la técnica de microfractura muestra una 

mejoría clínica inicial, seguido de un deterioro posterior a largo plazo(Gobbi A et al, 2005; 

Mithoefer K et al, 2006; Mithoefer K et al, 2007). Por lo tanto, si bien es un procedimiento 

quirúrgico simple, utilizado como tratamiento de primera línea para lesiones condrales 

pequeñas de rodilla, los resultados no son satisfactoriosa mediano/largo plazo.    

 

1. 1. 3.2 Procedimientos regenerativos 

 

Las técnicas regenerativas intentan lograr la reconstrucción del cartílago, y el 

restablecimiento de sus funciones bioquímicas, fisiológicas y biomecánicas, a través de 

la reconstrucción completa de la microarquitectura del mismo. Entre estas técnicas 

pueden mencionarse el trasplante osteocondral autólogo yel trasplante de aloinjerto 

osteocondral, como también las terapias celulares encuadradas dentro de la medicina 

regenerativa. 

 

En 1995, Outerbridge y colaboradores describen por primera vez el trasplante 

osteocondral autólogo, también llamado plástica en mosaico osteocondral autóloga o 

mosaicoplastía (OATS) (Outerbridge H et al, 1995). Este procedimiento consiste en cortar, 

de la superficie periférica articular del cóndilo femoral que soporta menos peso, múltiples 

muestras osteocondrales autólogas, para trasplantarlas inmediatamente en el sitio de la 

lesión condral,donde son colocadas a presión, cubriendo el 90 a 100% de la superficie 

lesionada (Shah M et al, 2007). 
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Esta técnica puede ser realizada por artroscopía o artrotomía, y es adecuada para lesiones 

de 1 a 4 cm2 y no más de 10 mm de profundidad. Es factible que el cartílago hialino 

trasplantado se mantenga viable, y dado que es autólogo no implica riesgo de transmisión 

de enfermedades ni de rechazo inmunológico (Gudas R et al, 2005; Shah M et al, 2007). Las 

limitaciones del OATS incluyen la escasa disponibilidad de injerto que puede obtenerse 

de la articulación, una alta probabilidad de morbilidad del sitio donante y la formación de 

hematomas pos-operatorios. Además,varios autores handestacado la importancia de la 

orientación espacial, espesor y propiedades mecánicas entre las zonas donantes y 

receptoras del cartílago, en la aparición de cambios degenerativos que limitan la 

integración del tejido y por ende la calidad de la reparación (Bedi A et al, 2010; Lane J et al, 

2004; Rose T et al, 2005). 

 

Otro procedimiento utilizado es el trasplante de aloinjerto osteocondral, que consiste en 

injertar, en el sitio de la lesión, tejido de cartílago hialino conteniendo el hueso subcondral 

subyacente, obtenido de donante cadavérico procesado y almacenado en bancos de 

huesos. El aloinjerto debe provenir de pacientes jóvenes y sanos, buscando que la calidad 

deltejido a trasplantar sea superior a las del paciente receptor. La viabilidad y 

funcionalidad de las células del tejido trasplantado es crucial para mantener la 

homeostasis dinámica de la matriz extracelular y garantizar la supervivencia a largo plazo 

del aloinjerto in vivo. En este sentido, los procedimientos de congelación y/o 

criopreservación que habitulmente son usados durante el procesamiento y/o 

almacenamiento del tejido pueden provocarefectos deletéreos sobre las células, 

disminuyendo su viabilidad (Bakay A et al, 1998; Bhatia S et al, 2012). Las limitaciones más 

importantes de este procedimiento son la escasa disponibilidad de donantes, la posibilidad 

de rechazo inmunológico, de infecciones o toxicidad (Outerbridge H et al, 1995; Bakay A et 

al, 1998; Gudas R et al, 2005; Shah M et al 2007; Bedi A et al, 2010). Estudios retrospectivos 

muestran buenos resultados cuando este procedimiento se practica con indicaciones 

apropiadas, no siendo exitosos en casos de artrosis primaria, lesiones bipolares de rodilla 

y en pacientes mayores de sesenta años (Ghazavi M et al, 1997).   

 

Los pacientes añosos muestran una tendencia a sufrir lesiones condrales más extensas y 

signos tempranos de osteoartritis. Por otro lado, en pacientes menores de 50 años, los 

defectos focales contenidos, con perímetros articulares sanos, no se prestan a 
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procedimientos de artroplastia tradicional porque el riesgo de cirugía de revisión sigue 

siendo más alta. En esta población, como opción previa al reemplazo parcial o total, está 

siendo considerado en EEUU un novedoso procedimiento conocido como “resurfacing” 

o botones metálicos, que funcionaría como una transición hacia el reemplazo 

convencional de la articulación, con resultados similares a los procedimientos biológicos. 

Este procedimiento implica el implante de una prótesis focal o botón metálico que debe 

quedar unido al hueso del receptor, en un área donde el cartílago que rodea a la lesión no 

está dañado.Tanto los procedimientos biológicos como los botones metálicos buscan 

mantener el paradigma clínico de un tratamiento limitado al área del defecto, preservando 

el hueso, las superficies sanas del cartílago y los tejidos blandos, buscando la preservación 

y manejo de la artrosis y artritis de rodilla a largo plazo (Pascual Garrido C et al, 2017).  

 

 

1.2. Medicina Regenerativa e Ingeniería de Tejidos 

 

1.2.1. Medicina Regenerativa 

 
 

El término medicina regenerativa fue usado por primera vez en 1992, en un artículo sobre 

administración hospitalaria de Leland Kaiser, quien mencionó una serie tecnologías que 

tendrían fuerte impacto hospitalario en el futuro. En ese artículo, el autor mencionaba esta 

disciplina como una nueva rama de la medicina que seguramente cambiaría el curso de 

enfermedades crónicas y en muchos casos regeneraría órganos en falla (Kaiser L, 1992; 

Lysaght M et al, 2009). 

 

El uso más diseminado del término medicina regenerativa es atribuido a William 

Haseltine, un científico pionero en el conocimiento del genoma humano, quien reconoció 

la capacidad única de las células embrionarias de diferenciar en todos los tipos celulares 

del organismo humano, es decir, su pluripotencialidad, lo cual tendría aplicación en un 

nuevo tipo de terapéuticas. Refiriéndose a esta nueva clase de terapéuticas, este autor usó 

el término "medicina regenerativa" en la forma que actualmente se usa, como un enfoque 

terapéutico que emplea genes humanos, proteinas y células. El objetivo es recrear, 
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restaurar o proveer reemplazo mecánico para tejidos que han sido dañados por trauma, 

enfermedad o por el paso del tiempo, y ofrecen la perspectiva de curar enfermedades que 

hoy en día no pueden ser tratadas en forma efectiva, incluyendo aquéllas relacionadas con 

la edad (Haseltine W, 2004).  

 

La medicina regenerativa fue definida a partir del conocimiento de las células troncales, 

sus potencialidades y su rol en la regeneración tisular, lo cual condujo autilizar la 

capacidad propia de las células troncales para regenerar los órganos/tejidos propios 

dañados por diferentes enfermedades, mediante la estimulación de los mecanismos de 

cicatrización propios del cuerpo, restaurando la funcionalidad. 

 

Si bien los enfoques terapéuticos de la medicina regenerativa surgieron a partir del uso 

de las células troncales (Riazi A et al, 2009), hoy en día este campo se ha ampliado para 

incluir todo tipo de células y/o sus productos. Dentro del campo de la medicina 

regenerativa se incluyen las terapias celulares (inyección de células troncales o 

progenitoras), la inducción de regeneración mediante moléculas biológicamente activas 

administrada solas o secretadas por células infundidas (terapias inmunomodulatorias), las 

terapias génicas y también el trasplante de órganos o tejidos desarrollados in vitro 

mediante técnicas de ingeniería de tejidos (Stoick-Cooper C et al, 2007; Muneoka K et al, 2008). 

Debe enfatizarse el carácter interdisciplinario de este nuevo campo de la medicina y la 

amplia variedad de tecnologías que pueden contribuir a obtener los objetivos que se 

buscan (Daar A et al, 2007). 

 

En ortopedia, como en otras áreas, la medicina regenerativa aparece como una 

prometedora alternativa, y dentro de ella, el uso de células troncales mesenquimales para 

tratamiento de diversas enfermedades. Estas células fueron descriptas por primera vez por 

Friedenstein en 1968, quien las obtuvo a partir de médula ósea (Friedenstein A et al, 1968). 

Su potencial osteocondrogénico in vivo fue demostrado en un modelo animal en 1990 

(Nakahara H et al, 1990), y en 1994 estas células fueron usadas para reparar lesiones focales 

de cartílago articular, también en modelo animal (Wakitani S et al, 1994). Son células 

multipotenciales, lo cual les daría la posibilidad de permitir una activa regeneración de 

tejidos dañados (Murphy J et al, 2003). La administración local de células mesenquimales 
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a pacientes con osteoartritis podría potencialmente estimular la reparación del cartílago 

articular y limitar la progresión de la osteoartritis. Estudios recientes tanto en animales 

como en humanos han evaluado el efecto de inyecciones de células mesenquimales intra-

articulares en rodilla, sobre la progresión a osteoartritis (Kraeutler M et al, 2017 (a); Kraeutler 

M et al, 2017 (b)). 

 

 

1.2.2. Ingeniería de Tejidos 

 

La ingeniería de tejidos fue definida a fines del siglo XX como una disciplina que aplica 

los principios de las ciencias biológicas y la ingeniería, buscando entender la relación 

entre la estructura y la función en los tejidos, para desarrollar sustitutos capaces de 

restaurar, mejorar o mantener la función de tejidos dañados (Langer R et al, 1993). 

 

La ingeniería de tejidos que, como ya se mencionó, se incluye dentro del campo de la 

medicina regenerativa, se apoya sobre dos grandes pilares: las células y los biomateriales, 

como herramientas necesarias para desarrollar un sustituto tisular funcional. Sin embargo, 

dichos pilares no pueden ser considerados aisladamente, sino formando parte de un 

microambiente que incluye todos los tipos celulares presentes, la matriz extracelular, las 

fuerzas que intervienen en ese microambiente, los factores bioactivos solubles secretados 

de forma autócrina, parácrina o endócrinamente, más el conjunto de interacciones entre 

todos estos actores. Las características de cada uno de los elementos de este complejo 

sistema, junto con sus interacciones, determinarán el éxito o fracaso del sustituto 

desarrollado por ingeniería de tejidos para una aplicación particular (Shin H. 2007). Pueden 

encontrarsenumerosas aplicaciones de la ingeniería de tejidos en la bibliografía 

internacional. (Vacanti J et al, 1997; Hellman K et al, 2007). 

 

El cultivo de epidermis ha sido la primera aplicación de la ingeniería de tejidos aún 

cuando dicha disciplina no había sido definida como tal. Rheinwald y Green desarrollaron 

por primera vez en 1975 una técnica de cultivo de queratinocitos que permitió obtener 

láminas epidérmicas estratificadas (Rheinwald J et al, 1975 (a), Rheinwald J et al, 1975 (b)). 
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Estas láminas pudieron ser utilizadas con propósitos terapéuticos sobre pacientes 

quemados a partir de 1981 (O’Connors N et al, 1981). 

 

Gracias al entendimiento de la dinámica relación entre las células, la matriz extracelular 

y los factores bioactivos, la ingeniería de tejidos ha permitido nuevos enfoques en el 

campo de la cicatrización de heridas. Estas nuevas tecnologías, que combinan técnicas de 

cultivo celular con progresos en el desarrollo de biomateriales, han permitido obtener 

sustitutos cutáneosconteniendo tanto queratinocitos epidérmicos como fibroblasstos 

dérmicos (Lorenti A, 2012). 

 

Además de esta aplicación en la cicatrización de heridas, la ingeniería de tejidos ha tenido 

aplicaciones en múltiples áreas de la medicina, como ser en el desarrollo de vasos y 

válvulas cardíacas (Majd H et al, 2009), corazón (Song J et al, 2011), hígado (Mazza G et al, 

2015), uretra (Kanatani I et al, 2007), entre otros ejemplos. 

 

También en el área de la traumatología el advenimiento de la ingeniería de tejidos ha 

iniciado un camino en la búsqueda de lograr la regeneraciónde diversos tejidos mediante 

la combinación de células con biomateriales y factores de crecimiento (Fedorovich N et al, 

2012).Dentro de este campo de la medicina se pueden encontrar diversos ejemplos, que se 

suman a los mencionados anteriormente en relación a la medicina regenerativa, como la 

búsqueda de regeneración del cartílago para restablecimiento de la superficie articular 

funcional (Iwasa J et al, 2009; Bedi A et al, 2010), la regeneración ósea (Hejazi F et al, 

2016;Zhang F et al, 2016), de tendones (Tong S et al, 2017), entre otros, usando células de 

diversos orígenes como también biomateriales. 

 

 

1.2.3. Células troncales  
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Es necesario introducir el concepto de célula troncal en el contexto del proceso de 

regeneración. Las células troncales se definen por sus características funcionales. Éstas 

son:  

a. Indiferenciación: ausencia de marcadores de diferenciación y por ende de 

especialización y funcionalidad;  

b. Capacidad proliferativa: si bien en general están en estado de quiescencia, 

estas células tienen la posibilidad de reingresar al ciclo de división celular en 

forma prácticamente indefinida;  

c. Automantenimiento: capacidad de mantener su población en número 

relativamente estable, mediante division cellular asimétrica;  

d. Capacidad de diferenciar a tipos celulares diversos;  

e. Capacidad para participar en la homeostasis y regeneración de los tejidos 

(Loeffler M et al, 1997; Zipori D, 2005; Morrison S et al, 2006; Jones D et al, 2008).   

Existen distintos tipos de células troncales:  

a. Células troncales embrionarias: células pluripotenciales, derivadas del 

macizo celular interno del blastocisto, que en el humano es el estadío 

gestacional de 4-5 días (Nishikawa S et al, 2007);  

b. Células troncales embrionarias germinales: células pluripotenciales, 

derivadas de los esbozos gonadales del embrión temprano (Stem cells, 2001); 

c. Células troncales somáticas o del adulto: células en los distintos órganos o 

tejidos del individuo adulto. Son multipotenciales y con capacidad de originar 

los distintos tipos celulares especializados del individuo, manteniendo la 

homeostasis y participando en la regeneración posterior a un daño (Alison M 

et al, 2009). 

d. Células iPS (por sus siglas en inglés Induced Pluripotent Stem Cells): células 

de pluripotencialidad inducida, derivadas de células adultas diferenciadas, 

muy similares a las células embrionarias, obtenidas por incorporación de 

cuatro factores de trancripción (factores de Yamanaka) en el genoma, sin 

participación de embriones ni procedimientos de transferencia nuclear 

(Takahashi K et al 2006; Takahashi K et al, 2007).   
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1.2.4. Ingeniería de Tejidos para reparación de cartílago hialino  

 

La ingeniería de tejidos ha permitido enfocar la reconstrucción del cartílago mediante la 

asociación de células con biomateriales capaces de lograr estructuras de 

reemplazo/regeneración tisular. Con este objetivo, en los últimos años se han desarrollado 

diversas técnicas sustentadas en el éxito de la regeneración celular logrado al cultivar in 

vitro distintos tipos celulares en medios apropiados, para amplificar y tener un número de 

células suficiente para implantar y producir la regeneración in situ. La regeneración se 

obtendrá mediante el trasplante directo de las células sobre la lesión, o bien de las células 

combinadas con matrices acelulares como soporte mecánico, y capaces de mantener la 

viabilidad, diferenciación y funcionalidad celular (Huang B et al, 2016).  

 

 

1.2.4.1 Implante de células: condrocitos o células stem  

 

Las aplicaciones clínicas de terapias basadas en células representan un gran desafío en la 

búsqueda de la reparación de defectos condrales. Se han intentado 

numerososenfoquespara desarrollar sustitutos mediante ingeniería de tejidos, siendo los 

primeros el implante de células solas, sin materiales, ya sea recién aisladas, como 

previamente cultivadas y amplificadas in vitro (Pittenger M et al, 1999; Johnstone B et al, 

2013). 

 

En este sentido, algunas líneas de investigación utilizan condrocitos derivados de 

muestras de cartílago sano, y otros usan células troncales, particularmente células 

mesenquimales derivadas de variadas fuentes, como médula ósea o tejido adiposo, como 

fue mencionado anteriormente (Jo C et al, 2014). 

 

 

ACI: Implante de condrocitos autólogos 
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Uno de los enfoques en la búsqueda de regeneración del cartílago articular ha sido el 

implante de condrocitos autólogos (ACI, del inglés Autologous Chondrocytes 

Implantation), previamente amplificados in vitro ex vivo,que fue desarrollado y descripto 

por Brittberg y colaboradores en 1994 (Brittberg M et al, 1994; Cherubino P et al, 2003).  

 

Esta técnica se aplica para lesiones condrales focales extensas, de grado III/IV en la 

clasificación Outerbridge. El procedimiento consiste en una evaluación artroscópica de 

la lesión condral, para determinarsu tamaño y profundidad, y tomar una biopsia de 

cartílagode zona articular de no apoyo, a partir de la cualseaislan los condrocitos 

autólogos. Estas células se cultivan y amplificanin vitro,y en una segunda etapa se 

implantan como suspensión (Shah M et al, 2007; Grande D et al, 1989; Cherubino P et al, 2003). 

El defecto condral es cubierto con injerto de periostio autólogo o con una membrana de 

colágeno tipo I/III de origen porcinodejando unacámara o bolsillo. En este espacio se 

inyecta el cultivo de condrocitos en suspensión, que luego se sella con fibrina (Peterson L 

et al, 2000; Micheli L et al, 2001; Ueno T et al, 2001; O'Driscoll S et al, 2001; Bentley G et al, 2003; 

Bartlett W et al, 2005 (a)). 

 

La principal ventaja de esta técnica es la formación de cartílago hialino en mayor 

proporción que de fibrocartílago, lo cual conduce a mejores resultados a largo plazo 

(Peterson L et al, 2002). Por el contrario, una de sus grandes limitaciones es la posibilidad 

de que los condrocitos, al ser implantados en suspensión,no sólo no sedistribuyan 

uniformemente, sino que se dispersendel sitio del implante (Sohn D et al, 2002; Kish G et al, 

2004; Gooding C et al, 2006; Gikas P et al, 2008).  

 

Esta tecnología ha producido resultados clínicos satisfactorios (satisfacción de los 

pacientes y examen clínico) en un seguimiento hecho durante un tiempo promedio de 13 

años pos-implante (Pascual-Garrido C et al, 2009; Dell'Osso G et al, 2015). 

 

 

MACI: Implante de condrocitos autólogos asociados a matriz 
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Ha sido demostrado que durante el cultivo in vitro de condrocitos en monocapa, estas 

células sufren un proceso de dediferenciación a un fenotipo fibroblastoide, lo cual 

coincide con la inducción de la expresión de colágeno tipo I y represión de la expresión 

de colágeno tipo II y otras proteínas específicas de cartílago hialino. Por el contrario, en 

otros estudios realizados cultivando condrocitos sobre matrices se demostró que las 

células estaban bien integradas a la matriz, con fenotipo y expresión de marcadores típicos 

de condrocitos diferenciados, como colágeno tipo II, condroitina-S y proteína S-100. 

(Grigolo B et al, 2002; Kaps C et al, 2004; Gigante A et al, 2007; Zheng M, et al, 2007). Estas 

características se podrían asociar con mayor capacidad de formación de cartílago hialino 

y por lo tanto mayor funcionalidad para la regeneración del defecto condral.  

 

Con el objeto de superar las dificultades y limitaciones de la técnica de ACI, 

particularmente las ya mencionadas con la dediferenciación de estas células cuando son 

cultivadas in vitro, se desarrolló la técnica de implante de condrocitos autólogos 

asociados a matriz (MACI, del inglés: Matrix-associated Autologous Chondrocytes 

Implantation) (Schnabel M et al, 2002; Cherubino P et al, 2003). En este caso, los condrocitos 

autólogos son cultivados y amplificados in vitro sobre superficie plástica, y luego sobre 

una membrana biológica que finalmente es colocada sobre la lesión (Iwasa J et al, 2009; 

Zeifang F et al, 2010; Dunkin B et al, 2013). 

 

Las matrices utilizadas en este procedimiento sonbiocompatibles y biodegradables, 

ysirven como sustrato para el cultivo de los condrocitos, permitiendo su diferenciación y 

maduración. Las membranas más usadas a nivel clínico son las de colágeno y las 

derivadas del ácido hialurónico (Iwasa J et al, 2009).Diversos estudios in vivo e in vitro han 

demostrado que las matrices tridimensionales favorecen la adhesión de los condrocitos y 

limitan la migración de proteínas inflamatorias al sitio de reparación (Nehrer S et al, 1998; 

Fuss M et al, 2000; Gigante A et al, 2003; Jones C et al, 2008).  

 

Si bien las características de las células cultivadas sobre matrices se podrían asociar con 

mayor capacidad de formación de cartílago hialino y por lo tanto mayor 

funcionalidadpara la regeneración del defecto condral, los resultados clínicos obtenidos 

usando los procedimientos ACI y  MACI son similares (Bartlett W et al, 2005 (b); Manfredini 
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M et al, 2007; Pascual Garrido C, 2009; Browne J, et al. 2005; Zaslav K,et al 2009; Kon E, et al, 

2009). 

 

 

Células troncales  

 

El uso de células troncales (en inglés stem cells) en medicina regenerativa ha despertado 

gran interés debido a la potencialidad de dichas células a diferenciar hacia diferentes 

linajes. Las células de origen embrionario, capaces de diferenciar hacia todos los tipos 

celulares de un individuo, representan una fuente ideal de células para la medicina 

regenerativa. Sin embargo, están asociadas a desafíos críticos, no solo desde el punto de 

vista científico, sino también ético, religioso y jurídico. Debido a esto se justifica la 

búsqueda de reservorios de células troncales a partir de tejidos posnatales. Ejemplos de 

éstos son la médula ósea, sangre periférica o vasossanguíneos, tejido adiposo, tejidos 

placentarios, cordón umbilical, fluidos amnióticos, entre otros. Estas células troncales 

somáticas o deladulto aparecen como una opción clínica emergente para tratamiento de 

enfermedades y/o lesiones tisulares debido fundamentalmente a su accesibilidad. 

 

Las células troncales mesenquimales (MSCs), ya mencionadas, derivadas de la fracción 

nucleada de diversos tejidos, como médula ósea o de tejido adiposo entre otros, han sido 

investigadas extensamente en años recientes para su aplicación en distintas áreas de la 

medicina, como por ejemplo para la reparación de lesionesarticulares (Corsi K et al, 2007; 

Kisiday J et al, 2008; Fortier L et al, 2010; Akkiraju H et al, 2015).  

 

Las células mesenquimales, también conocidas como células estromales, son una 

población específica de tejido, de células troncales somáticas multipotentes no-

hematopoyéticas. Tienen propiedades de autorrenovación y de diferenciación in vitro 

hacia linajes mesenquimáticos, como osteogénico, condrogénico, neurogénico, 

miogénico y adipogénico, lo cuallas muestra como células muy promisorias para ser 

usadas enaplicaciones clínicas para reparar/regenerar tejidos dañados. La posibilidad de 
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su uso a partir de tejidos autólogos genera una fuente segura de células para enfoques en 

medicinaregenerativa (de Windt T et al, 2016). 

 

Inicialmente se estableció la hipótesis de que las células progenitoras de médula ósea son 

células itinerantes, capaces de acudir a un órgano/tejido dañado y participar directa o 

indirectamente en el proceso de reparación. Su participación directa sería la 

diferenciación en células específicas, con neoformación de dicho tejido y reparación del 

daño/lesión, y la indirecta, mediante la producción de factores bioactivos de acción 

parácrina como respuesta a las interacciones entre las células progenitoras y el 

microambiente tisular. 

 

Uno de los órganos sobre el que más se ha trabajado en este sentido es el corazón, en 

particular en la capacidad de céulas de médula ósea de migrar y “establecerse” (en inglés 

homing) en él luego de un infarto (Hofmann M et al, 2005). Los mecanismos que guían el 

homing de las células troncales en el miocardio nohan sido completamenteentendidos. En 

principio se considera que la lesión cardíacasería condición necesaria para que se 

produzca la migración y el prendimientodelas células migrantes a largo plazo. 

 

La capacidad de homing de células de médula ósea ha sido la base de la hipótesis para el 

implante pos-infarto de estas células, y su diferenciación hacia células funcionales de 

linaje cardiomiocítico (Orlic D et al, 2001; Kajstura J et al, 2005; Rota M et al, 2007). Sin 

embargo, esta afirmación, aceptada en los comienzos de este siglo, es hoy controvertida. 

Muchos investigadores piensan que el efecto de trasplante y permanencia de células 

trasplantadas es solo temporario, y depende fundamentalmente de los efectos parácrinos 

sobre las células residentes (Sheridan C, 2013). 

 

Una de las estrategias más importantes para la medicina regenerativa/ingeniería de tejidos 

es proveer un microambiente capaz de nutrir, proteger y mantener la funcionalidad de las 

células, tal como lo hace la matriz extracelular (ECM) in vivo, que es clave en el desarrollo 

y regeneración de los tejidos. Las células interactúan con la ECM, mediante receptores 

específicos sobre la superficie de sus membranas. Las interacciones entre las células y la 
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ECM, así como las respuestas de las células a las propiedades físicoquímicas y mecánicas 

del microambiente, son los mecanismos que controlan la viabilidad, diferenciación, 

migración y proliferación celular, lo cual afectará la funcionalidad de las células y la 

remodelación del tejido.  

 

 

Otros procedimientos regenerativos: Botones metálicos  

 

El implante de botones metálicos (focal metallic cartilage resurfacing) ha surgido en los 

últimos tiempos como una transición entre los procedimientos regenerativos y la 

artroplastia primaria. Este tipo de dispositivo permite una reconstrucción de una 

superficie delimitada, preservando los tejidos sanos que rodean la lesión (Pascual-Garrido 

C et al, 2017). 

 

 

1.3. Biomateriales 

 

Como ya se mencionó, la ingeniería de tejidos ha demostrado ser potencialmente útil para 

lograr la regeneración del cartílago, que colaboraría en prevenir tanto lesiones condrales 

focales como también osteoartritis, mediante el desarrollo de equivalentes biológicos 

tisulares que reemplacen el tejido perdido o dañado. 

 

El concepto básico de la ingeniería de tejidos es combinar células con biomateriales 

diseñados para crear estructuras tridimensionaes (scaffolds), generando un 

microambiente que imite el ambiente tisular específico, promoviendo las interacciones 

célula-matriz extracelular y célula-célula. Este proceso conduciría a la diferenciación 

celular, y estimularía la regeneración del tejido nativo. 
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Para lograr este objetivo, los biomateriales para aplicación de la ingeniería de tejidos en 

ortopedia deberían ser capaces de integrarse con el tejido nativo, permitiendo la 

infiltración y proliferación celular, como también degradar a una tasa proporcional la 

formación de nuevo tejido, evitando causar respuesta inmunológica.  

 

Las diversas características del material, como la topografía (alineación, simetría, diseño 

de superficie), las propiedades mecánicas, la presencia de factores de crecimiento, que se 

comportan como señales bioquímicas, y la composición química del material, juegan un 

papel muy importante en la dirección del destino y comportamiento celular (Subbiah R et 

al, 2015). Todos estos factores alteran el fenotipo y función de las células, como también 

las propiedades mecánicas durante el transcurso de la diferenciación celular. A modo de 

ejemplo puede mencionarse la capacidad de diferenciación de células mesenquimales 

hacia diferentes fenotipos, dependiendo de la rigidez del sustrato sobre el cual las células 

son sembradas (Raftery R et al, 2016). 

 

En el caso de las células troncales, también ha sido probado que los cambios bioquímicos, 

biofísicos y biomecánicos durante el proceso de diferenciación también son influenciados 

por las características del material, con roles críticos de la ECM, el citoesqueleto de actina 

y las moléculas de adhesión focal. De este modo, la información integrada de una 

variedad de factores característicos de los materiales puede permitir entender y hasta en 

cierto modo predecir el comportamiento celular.  

 

Múltiples materiales naturales y sintéticos han sido ensayados para aplicaciones de 

ingeniería de tejidos. Sin embargo, cada tipo de tejido exige un análisis particular, en 

cuanto a la capacidad de adhesión o soporte de las células específicas y la organización y 

ensamblaje en un tejido funcional. Existe una importante cantidad de bibliografía 

relacionada con la aplicación de la ingeniería de tejidos en terapéuticas para enfermedades 

del cartílago articular en modelos animales. Sin embargo, una gran proporción de estos 

nuevos enfoques, que son exitosos en los modelos animales, no lo son cuando los mismos 

procedimientos se aplican en ensayos clínicos (Hay M et al, 2014). Por tal motivo, es 

necesario un meticuloso análisis de los resultados existentes. Este planteo riguroso es 
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imprescindible para guiar correctamente la búsqueda de materiales biomiméticos y 

bioactivos, capaces de conducir a terapéuticas más confiables y exitosas.  

 

A medida que se desarrollen el entendimiento de la biología y la capacidad de la 

ingeniería de los biomateriales, podrán sintetizarse materiales biomédicos cada vez más 

sofisticados, diseñados con características químicas, físicas y biológicas que les permitan 

alcanzar objetivos terapéuticos específicos (Green J et al, 2016). 

 

 

1.3.1. Hidrogeles 

 

Los productos obtenidos por bioingeniería son herramientas prometedoras para la 

reparación del cartílago y el tratamiento de la osteoartritis. Entre ellos se encuentran, los 

hidrogeles inyectables, que se consideran particularmente ventajosos por la capacidad de 

los precursores de ser inyectados como una solución líquida que luego polimeriza in vivo 

para formar el hidrogel. Esta polimerización in situ mejora la adhesión y permite un mejor 

ajuste entre el hidrogel y el tejido nativo a su alrededor. Son materiales de origen sintético 

o natural, capaces de formar redes tridimensionales, que se caracterizan por su 

biocompatibilidad, adhesividad y biodegradabilidad (Vilela C et al, 2015). 

 

Los recientes avances en la tecnología de 3D bioprinting han permitido pensar en la 

posibilidad de ensamblar hidrogeles para la obtención detejidos/órganos funcional y 

anatómicamente relevantes (Daly A et al,2016; Ren X et al, 2016). También han sido usados 

hidrogeles inyectables como sistemas de drug delivery, permitiendo una liberación 

controlada y sostenida de drogas intra-articularmente por períodos de semanas o meses, 

para el tratamiento de enfermedades como osteoartritis o artritis reumatoidea (Bedouet L 

et al, 2013). 

 

Los hidrogeles podrían ser diseñados para proveer un ambiente apropiado para que las 

células sinteticen y depositen nuevas moléculas de ME, al mismo tiempo que les otorguen 
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soporte mecánico para resistir las cargas fisiológicas a las que estarían expuestas (Akalp 

U et al, 2016). 

 

Los hidrogeles son polímeros entrecruzados o reticulados, insolubles, que se hinchan en 

entornos acuosos. El alto contenido de agua de los hidrogeles puede ser modulado, para 

alcanzar valores similares al cartílago nativo, de alrededor del 80% de agua y aún 

superiores, lo cual facilita el rápido intercambio de nutrientes y sustancias de desecho 

hacia y desde las células embebidas en el hidrogel (Nicodemus G et al, 2008). 

 

Los hidrogeles pueden ser clasificados como polímeros reticulados naturales o sintéticos, 

o una combinación de ambos (Griffith L et al, 2002). Los polímeros naturales tienen  en 

general mayor biocompatibilidad y en algunos casos su similaridad bioquímica permite 

lograr que sean degradados por las enzymas secretadas por las células. Algunos ejemplos 

de polímeros naturales que se han usado para ingeniería de tejidos aplicada a cartílago 

incluyen colágeno, fibrina, alginato, hialuronan, seda y quitina (Spiller K et al, 2011).  

 

Por otro lado, los polímeros sintéticos tienen la ventaja de que su síntesis puede ser 

controlada, permitiendo una mayor modulación sobre las propiedades macroscópicas y 

su capacidad de degradación. Algunos ejemplos que han sido usados son el poli (ethilen 

glicol) (PEG) y poli (vinil alcohol) (PVA), entre otros. Hidrogeles formados a partir de 

polímeros sintéticos son diseñados para que tengan propiedades mecánicas y 

comportamiento ante la fricción, similares al cartílago articular (Li F et al, 2010; Villanueva 

I et al, 2008). 

 

La combinación de polímeros sintéticos y naturales es un promisorio enfoque para crear 

hidrogeles biomiméticos, que pueden ser diseñados para imitar aspectos clave del 

ambiente nativo, pero modulando las propiedades mecánicas, químicas y de degradación 

de los hidrogeles (Bryant S et al 2005; Wang D et al, 2007; Varghese S et al, 2008;  Smeriglio P et 

al, 2015; Barros D et al, 2015; Han F et al, 2015). En este sentido, un hidrogel ideal debería ser 

capaz de soportar las cargas de la articulación, degradarse gradualmente y transferir los 

estímulos de carga al tejido formado. Esto requiere poder modular la degradación del 

hidrogel junto con el crecimiento de ese nuevo tejido. La tasa de degradación depende 
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del grado de crosslinking (cuanto mayor es éste, menor es la degradación), y la elección 

de un reactivo degradable para producir el crosslinking, lo cual influye en la cinética de 

degradación. El desafío es que, para obtener una densidad de crosslinking suficientemente 

alta como para soportar la carga de la articulación, producirá una lenta degradación, y 

afectará negativamente la difusión de moléculas grandes, como factores de crecimiento y 

proteínas de la ECM sintetizadas de novo. En este sentido, moléculas de la ECM del 

cartílago, específicamente agrecano y colágeno, son demasiado grandes como para ser 

transportadas a través del hidrogel reticulado, y por lo tanto, la degradación debe ocurrir 

antes de que el tejido macroscópico se forme (Bryant S et al, 2002; Nicodemus G et al, 2011; 

Chung C et al, 2009). 

 

Mediante una cuidadosa modulación de las propiedades iniciales y la formulación del 

hidrogel es posible lograr una correcta y aceptable tasa de degradación al mismo tiempo 

que el crecimiento de nuevo tejido de cartílago. Esto ha sido factible usando hidrogeles 

susceptibles a la hidrólisis (es decir que puedan ser degradados por agua (Bryant S et al, , 

2004; Roberts J et al, 2011) y a enzimas secretadas por células encapsuladas (como ser 

metaloproteinasas y agrecanasas) (Bahney C, et al, 2011; Skaalure S et al, 2015). Sin embargo, 

es importante mencionar que estos hidrogeles degradables que han logrado un 

crecimiento de tejido macroscópico tienen un módulo de compresión inicial que es de 

uno a dos órdenes de magnitud menor que el del cartílago. Esto implica que aún está 

pendiente el desafío de diseñar un hidrogel que simultáneamente soporte las cargas de la 

articulación y facilite el crecimiento del tejido (Elisseeff J et al, 2005). 

 

Otra característica crítica del diseño de un hidrogel aceptable para el desarrollo de tejido 

cartilaginoso es obtener una integración óptima con el tejido circundante. Inicialmente, 

el hidrogel necesita adherirse a ese tejido, lo cual debe ser obtenido por polimerización in 

situ directamente en el defecto, y usar un adhesivo. La integración que ocurre resulta en 

un “puente”entre el tejido creado y la superficie del defecto, permitiendo a las células 

migrar desde el material o desde el tejido circundante (Liebesny P et al, 2016). Sin una 

adecuada integración, el hidrogel y el tejido creado son incapaces de transferir 

adecuadamente las cargas, y por lo tanto, se produce una discontinuidad entre el tejido 

circundante y el nuevo tejido formado con el hidrogel, llevando a una potencial falla del 

implante (Haleem A et al, 2010).  
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Como antecedente, se puede mencionar el desarrollo de un promisorio hidrogel basado 

en PEG (poly-ethylene glycol) entrecruzado (crosslinked), en el cual se introdujeron 

análogos de proteínas de ME, con el objeto de crear un hidrogel biomimético similar a 

cartílago (Aisenbrey E et al, 2016). En este caso, dos moléculas de ME de condroitin sulfato 

(ChS) y del tripéptido arginina-glicina-aspártico (RGD) fueron covalentemente 

incorporadas en el hidrogel (Figura 1). Por un lado, el condroitinsulfato es el principal 

glicosaminoglicano en el cartílago y crea un ambiente particular, que es hiperosmótico y 

promueve la síntesis de tejido (Urban J et al, 1989), especialmente bajo compresión 

dinámica (Villanueva I et al, 2010; Farnsworth N et al, 2014). Por otro lado, RGD, un tripéptido 

que favorece la adhesión celular provee un mecanismo para que las células puedan sensar 

la rigidez del sustrato y puedan actuar como mecanosensores de la compresión dinámica 

(Villanueva I et al, 2009). RGD ha demostrado soportar la condrogénesis (Salinas C et al, 2007; 

Liu S et al, 2010), mejorando la diferenciación a concentraciones bajas. Este sistema ha sido 

diseñado para ser photoclickable, es decir que los diferentes componentes (PEG, sulfato 

de condroitina, y RGD) son modificados con grupos químicos que, frente a la exposición 

a luz visible, reaccionan formando una red de polímero entrecruzado (Figura 1). Este 

hidrogel permite que las células puedan ser encapsuladas durante el proceso de formación 

del hidrogel, de modo que la combinación final se forme in situ dentro del sitio del defecto 

en el cuerpo (Figuras 2 y 3). Las ventajas de los hidrogeles photoclickables incluyen el 

control espacial y temporal durante su formación, la capacidad de polimerizar a pH y 

temperatura fisiológicos, y los tiempos cortos de polimerización que requieren (segundos 

a minutos) (Hoyle C et al, 2010). 

 

 

1.3. Factores de crecimiento 

 

Otra característica importante de los hidrogeles es la posibilidad de embeber en ellos 

células y factores de crecimiento con cierta facilidad (Elisseeff Jet al, 1999; Bryant S et al, 

2002; Martens P et al, 2003; Sharma B et al, 2007; Sontjens S et al,  2006; Tatara A et al, 2016; Vo T 

et al, 2016).  
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Para muchos desarrollos de ingeniería de tejidos, los factores de crecimiento son señales 

críticas capaces de guiar la diferenciación y la maduración celular (Guang L et al, 2012; 

Wang Y et al 2015). Algunos miembros de la superfamilia de los factores de crecimiento 

transformante β (TGF-β1/2/3 and BMPs) son conocidos como mediadores de la 

condrogénesis y osteogénesis. Algunos estudios han mostrado que la señalización 

producida por la superfamilia TGF-βes esencial para la esqueletogénesis. Aunque algunos 

studios in vitro han logrado la diferenciación de las células mesenquimales sin factores 

de crecimiento, estos datos no han sido lo suficientemente categóricos. Además, para 

desarrollar tejidos complejos como los osteocondrales, mediante ingeniería de tejidos, es 

necesario un control espacial sobre la diferenciación. Por lo tanto, el uso de factores de 

crecimiento se considera crítico para los procesos involucrados en la diferenciación 

celular y la regeneración de tejidos.  

 

Sin embargo, el agregado de factores de crecimiento no siempre es deseable ni fácilmente 

practicable, debido a la difusión de dichos factores hacia afuera del ambiente local, su 

baja estabilidad intrínseca en ambientes fisiológicos, y los requerimientos de altas 

concentraciones, lo cual puede generar severos efectos colaterales, incluyendo la 

formación de tumores. En este sentido, es necesario desarrollar estrategias 

alternativaspara ubicar los factores de crecimiento en el sitio de interés, previniendo su 

diseminación, y también aumentar su potencia, lo cual permitiría su uso a menores 

concentraciones. Una estrategia en este sentido es la inmovilización de los factores de 

crecimiento en los scaffold, mediante la formación de uniones covalentes a través de la 

reacción de fracciones grupos funcionales en dicho andamio, con grupos funcionales 

aleatorios (como tioles y aminas primarias) en la superficie de la proteína. Estas 

estrategias están aún asociadas a inconvenientes, como ser lograr uniones controlables y 

sostenidas, evitar la inactivación de los factores de crecimiento y permitir el uso de 

concentraciones bajas para minimizar efectos no deseados.  

 

Debe destacarse el desarrollo de un nuevo enfoque para introducir grupos azida en sitios 

específicos de ujna proteína usando la enzima ácido lipoico ligasa (LplA). LplA, que es 

específica para el sitio GFEIDKVWYDLDA, y que modifica enzimáticamente la lisina en 

ese péptido con la molécula 10-azidodecanoic acid. El péptido puede ser insertado en 
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cualquier punto del factor de crecimiento, y esta inserción no modifica el plegamiento de 

la proteína.  

 

 

1.4. 3D Bioprinting 

 

La búsqueda de tratamientos innovadores con aplicación en regeneración de tejidos es 

uno de los campos de la medicina moderna que tienden a lograr tejidos funcionales para 

traumas o patologías diversas.  

 

Han sido mencionadas anteriormente algunas estrategias de ingeniería de tejidos que 

permiten generar sustitutos tisulares in vitro, con capacidad funcional mediante. Estas 

estrategias han evolucionado desde el enfoque inicial, el cultivo in vitro de células y su 

uso terapéutico como suspensión celular, y luegola siembra de células autólogas u 

homólogas cultivadas y amplificadas in vitro, sobre andamiajes o matrices 

tridimensionales. 

 

La evolución mencionada es producto de la aceptación de que el microambiente tisular 

tiene un efecto fundamental e irreemplazable sobre la funcionalidad de las células que se 

usarán para el desarrollo de sustitutos de tejidos. Y para lograr esta funcionalidad es 

necesario usar las células adecuadas, en el ambiente tridimensional que las células tienen 

in vivo, y el aporte de los factores solubles que actúan sobre el conjunto. 

 

Una de las dificultades de este tipo de tecnologías está asociada a la complejidad de crear 

estructuras tisulares tridimensionales complejas y de espesor superior a 150µm, que 

permitan reproducir el comportamiento de las células in vivo. Para ello, es necesario 

lograr: a) la migración, adhesión y maduración celular en matrices preformadas, b) la 

ubicación precisa de los múltiples tipos celulares y factores de crecimiento en una 

arquitectura 3D específica; c) una vasculatura generada simultáneamente con la 
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construcción de la matriz celularizada, para la difusión de oxígeno en tejidos de gran 

espesor. 

 

En los últimos años han surgido las novedosas tecnologías de bioimpresión (3D 

bioprinting), que permiten combinar la fabricación de estructuras 3D y la ubicación 

precisa de células y moléculas dentro de ellas. Esta tecnología ha emergido como 

promisoria e innovadora herramienta por su precisión, reproducibilidad y factibilidad de 

manipulación en áreas como ingeniería de tejidos, ensayo de drogas, análisis de 

sustancias, toxicología e investigación básica. 

 

Existen diferentes tipos tecnologíasde impresión: inkjet, microextrusión y laser, con 

diferentes características, aplicaciones, ventajas y desventajas. En todos los casos las 

bioimpresoras combinan variados polímeros biodegradables y tipos celulares. Las dos 

primeras tecnologías son las más comúnmente utilizadas en Ingeniería de Tejidos, para 

el diseño y creación de estructuras que imiten la morfología y el microambiente tisular 

que las células tienen in vivo, modelizando el  comportamiento natural de dichas células, 

sus interacciones y los procesos de diferenciación. Para esto, es necesario que la 

tecnología 3D Bioprinting sea capaz de solucionar puntos críticos, como la ubicación de 

las células en una estructura 3D bien definida, con biomateriales y factores solubles 

apropiados. Esto permitirá obtener sustitutos con morfología, arquitectura y 

microambiente similares al tejido nativo, proveyendo una nueva y valiosa herramienta a 

la ingeniería de tejidos.  

 

La bioimpresora 3D es un sistema robótico que crea objetos de forma “bottom-up”, o sea 

imprimiendo lámina por lámina, de abajo hacia arriba, y luego uniéndolas mediante el  

“curado”, logrando la tridimensión. Las bioimpresoras controlan robóticamente la 

formación de cada lámina con materiales como hidrogeles y copolímeros, que sirve como 

soporte para la lámina siguiente, en lo que se conoce como estrategia de manufactura 

aditiva. Estos hidrogeles pueden incluir células vivas y el proceso permite el 

mantenimiento de su viabilidad. 
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1.5. PLANTEO DEL PROBLEMA 

 

El bajo potencial de reparación del cartílago articular dado por sus características 

(avascular, aneural y alinfático) hace que el manejo de lesiones de cartílago de espesor 

total de cartílago articular en pacientes jóvenes o activos represente un serio problema en 

la práctica ortopédica. Dichas lesiones se acompañan en general por dolor, inmovilidad, 

rigidez de la articulación y peor calidad de vida, y a largo plazo conducen a osteoartritis, 

cuyo tratamiento habitual es el reemplazo total o parcial.  

 

Como opción previa a dicho reemplazo, existe un procedimiento conocido como 

“resurfacing” (botones metálicos), que implica el implante de una prótesis focal o botón 

metálico que debe quedar unido al hueso del receptor, en un área donde el cartílago que 

rodea a la lesión no está dañado.  

 

También existen otras basadas en los nuevos enfoques de la medicina regenerativa que 

intentan lograr la regeneración de la superficie articular funcional mediante la 

combinación de células, biomateriales y factores de crecimiento. El objetivo último de 

estos nuevos enfoques terapéuticos es mantener el paradigma clínico de un tratamiento 

limitado sólo al área del defecto, preservando el hueso, las superficies sanas del cartílago 

y los tejidos blandos.  

 

El propósito que guía esta tesis se basa en la consideración de la gran cantidad de 

pacientes jóvenes y activos, en los cuales la gran decisión es en qué momento pasar de 

las terapias biológicas a la artroplastia, retrasando ésta todo lo posible, mediante el diseño 

de terapias biológicas innovadoras. 

 

Este trabajo se basa, entonces, en el desarrollo de un sistema formado por un hidrogel 

inyectable capaz de polimerizar sus precursores in vivo, mejorando la adhesión y 

permitiendo un mejor ajuste entre el hidrogel y el tejido nativo a su alrededor. Este 
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hidrogel a su vez debe contener células troncales mesenquimales, derivadas de la fracción 

nucleada de médula ósea, para finalmente evaluar la actividad condrogénica de este 

sistema. Nuestra hipótesis es que el encapsulamiento de células MSC´s en una 

combinación de un sistema basado en hidrogeles de PEG, al que se incorpora ChS como 

clave biológica, es una opción regenerativa superior a CHs/PEG sin células 

 

 

1.6. OBJETIVOS 

 

OBJETIVO GENERAL 
 

Determinar si el encapsulamiento de células MSC´s en una combinación de un sistema 

basado en hidrogeles de PEG, al que se incorpora ChS como clave biológica, es una 

opción regenerativa superior a CHs/PEG sin células. 

 

 

OBJETIVOS ESPECÍFICOS 
 

a. Determinar si las MSCs encapsuladas en un hidrogel de condroitín sulfato/PEG 

(ChS/PEG) muestran actividad condrogénica aumentada in vitro, comparado con el 

hidrogel ChS/PEG sin células. 

b. Determinar si las MSCs derivadas de médula ósea encapsuladas en el hidrogel 

ChS/PEG producen una reparación superior del cartílago articular, comparada al 

hidrogel ChS/PEG sin células, en un modelo in vivo de injuria de cartílago en conejo 

adulto. 

c. Demostrar la prueba de concepto de la fotopolimerización in vivo del hidrogel en un 

modelo in vivo en conejos. 

d. Comparar los resultados de la aplicación de los botones metálicos focales con otros 

procedimientos biológicos, que incluyen debridamiento, microfractura, trasplante de 

autoinjerto osteocondral, de aloinjerto osteocondral e implante de condrocitos 
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autólogos en pacientes con lesiones femorocondrales de espesor total, de 35 años o 

mayores. 
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2. MATERIALES Y MÉTODOS 

Se describen a continuación los materiales y métodos relacionados con los 

procedimientos In Vitro e In Vivo 

 

 

2.1. Metodología In vitro  

 

2.1.1. Fabricacion del Hidrogel 

 

2.1.1.1. Síntesis del macrómero  

 

Se sintetizó Poli(etilene glicol) (PEG) norbornene (8 brazos, 10kDa) a partir de PEG 

amina. Para ello, PEG multi-brazo con aminas terminales (8 brazos, 10kDa) fue disuelto 

en dimetilformamida (DMF). Luego se hizo reaccionar con ácido 5-norbornene-2-

carboxílico 4 M en exceso, en presencia de n, n-diisopropiletilamina (DIEA) y 2-((1H-7-

azabenzotriazol-1-yl)-1,1,3,3,-tetrametil uranium hexafluorofosfato metanaminium 

(HATU) bajo purga de argón overnight a temperatura ambiente. El monómero PEG-

norbornene de 8 brazos formado, se precipitó usandodiethyl-ether frío, se filtró al vacío, 

y se purificó por diálisis. Se comprobó que la conjugación de norbornene a cada brazo de 

PEG fue del 100%, mediante 1H NMR. 

 
 

2.1.1.2. Síntesis de Condroitin sulfato 

 

Se sintetizó Condroitin sulfato tiolado (ChS)  según el método descripto por Shu y col 

(Shu et al., 2002), mediante reacción de condroitin sulfato con carbodiimida dihidrazida 

tioácido. Para ello, el ChS fue disuelto en agua y agregado a ditiobis (dihidrazida 
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propanoico) (DTP) 2 M en exceso. El pH fue ajustado a 4,75 por adición de HCl 1 M. Se 

agregó 1-etil-3-(3-dimetilaminopropil) carbodiimida (EDCI) 2 M en exceso al ChS y 

DTP, y se dejó reaccionar overnight manteniendo el pH en 4.75. La reacción fue 

interrumpida por adición de NaOH 1M, aumentando el pH hasta 7. Se agregó 

dithiothreitol (DTT) 6.5 M en exceso en presencia de NaOH 1M, para incrementar el pH 

a 8.5, y se dejó reaccionar overnight para reducir los grupos tiol del DTP. La solución fue 

exhaustivamente dializada contra ClH diluido (0,3mM). Después de la diálisis, la 

solución fue centrifugada para eliminar toda partícula que hubiera quedado, y el 

sobrenadante fue liofilizado para recuperar el producto final. Usando HNMR, se 

determinó que la conjugación del ChS tiolado fue del 15%, lo cual significa que el 15% 

de las unidades repetitivas fueron conjugadas a un grupo tiol.  

 

 

2.1.1.3. Fabricación de los Hidrogeles acelulares y celulares  

 

Los hidrogeles acelulares fueron polimerizados in situ via fotopolimerización de la 

solución precursora esterilizada por filtración (0.22 um). Esta solución precursora 

consistía en: PEG-norbornene (8arm, 10kDa) (9 % p/v), ChS-thiol (1 % p/v), y CRGDS 

(0.1 mM) (GenScript, Piscataway, NJ, USA). El péptido cross-linker fue 

CVPLgSLYSGC 3.3 % p/v, (GenScript, Piscataway, NJ, USA), el cual es susceptible a 

las enzimas MMP 2 y MMP 9, y como fotoiniciador acilfosfinato de litio (LAP) (0.5 % 

p/v), en buffer fosfato (PBS, pH 7.4). Esto permite la formación de una red 

homogéneamente crosslinked. 

 

Para hidrogeles celulares, las células MSCs fueron encapsuladas en los hidrogeles a una 

concentración de de solución precursora. Las células fueron encapsuladas en los 

hidrogeles biomiméticos degradables fotopolimerizables, consistentes de 9% (w/v) PEG 

(8 arm, 10kDa) norbornene, 1.4% (w/v) de un MMP2 péptido degradable crosslinker 

CVPLSLYSGC, 1% (w/v) ChS tiolado y 0.1mM CRGDS en PBS estéril con un inóculo 

de 3x106 células/ml de solución precursora, via fotopolimerización con luz de 352nm de 

longitud de onda, a 5 mW/cm2 por 8 minutos. Los hidrogeles cargados fueron cultivados 

en medio de diferenciación condrogénica durante 9 semanas, con cambios de medio día 
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por medio. Fueron tomadas muestras a las semanas 3, 6 y 9, y la diferenciación fue 

analizada por qPCR e inmunohistoquímica (IHC). Las condiciones de preparación son 

citocompatibles, favoreciendo la encapsulación de las células. 

 

En el esquema mostrado a continuación se describe el proceso de formación del hidrogel 

biomimético.  Figura 1.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

1) Adesion de celulas a fibronectina mimetica para simular los estadios iniciales de condrogenesis 2) matriz negativa que 

simular agrecan.  

Figura 1:  Se demuestra la composicion del hydrogel. Asimismo, las figuras a la derecah muestra el incremento de condrogenesis al 

aumentar la concentracion condroitin sulfato 

 

 

2.1.2. Aislamiento y expansión de células MSC derivadas de médula ósea 

 

Las células mesenquimales derivadas de médula ósea de conejo (MSC) fueron aisladas a 

partir del húmero de un conejo New Zealand, blanco, macho, de 8 meses de edad. 

Siguiendo a la eutanasia del animal, los miembros superiores fueron disecados y los 

húmeros removidos. Los huesos fueron colocados en alcohol isopropílico 70% durante 5 

segundos y luego lavados con buffer fosfato (PBS). Los extremos de cada húmero fueron 

abiertos y se dejó fluir tres veces el contenido con medio Dulbecco’s Modified Eagle 

Media (DMEM) en tubos cónicos de 50 ml. La médula ósea recogida de ambos húmeros 
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fue filtrada a través de un filtro de 70 µm para remover debris de hueso y sangre. Las 

células fueron centrifugadas a 200 g durante 5 minutos a 4°C para eliminar los 

componentes celulares de la sangre. El sobrenadante fue aspirado y las células 

resuspendidas en medio Alpha Minimum Essential Medium (a-MEM) (Invitrogen, 

Carlsbad, CA), baja glucosa, conteniendo 10% de suero fetal bovino (FBS) y 1% 

Penicilina, estreptomicina y anfotericina A (PSA), con un inóculo de 0.25x106 cells/cm2. 

Las células provenientes de los dos húmeros fueron plaqueadas en un frasco T-75, e 

incubadas a 37°C en atmósfera de 5% CO2. El medio fue suplementado con factor de 

crecimiento fibroblástico (FGF) (4ng/ml) para el mantenimiento y crecimiento y 

cambiado cada 3 días. Cuando las células alcanzaban una confluencia del 60% se 

subcultivaban mediante tratamiento con tripsina, sembrándolas con un inóculo de 1 x 103 

cells/cm2 hasta el pasaje 3-4, con el objeto de obtener 15–20 x 106 MSCs/articulación a 

tratar. Las células BM-MSCs expandidas en cultivo fueron criopreservadas en 95% de 

suero autólogo con 5% dimetilsulfóxido (DMSO, Sigma-Aldrich, LLC, St. Louis, MO) 

en alícuotas de 1mL conteniendo 10x106células cada una. Las células fueron 

criopreservadas hasta el día de realizar la cirugía. Las células correspondientes al grupo 

del hidrogel fueron incorporadas al mismo previamente a la inoculación en el defecto. 

 

 

2.1.3. Encapsulación de células 

 

Las MSCs fueron encapsuladas en el hidrogel biomimético degradable foto-polimerizable 

consistente de 9% (w/v) PEG (8 brazos, 10kDa) norbornene, 1.4% (w/v) del péptido 

crosslinker degradable de MMP2 (CVPLSLYSGC), 1% (w/v) ChS tiolado, y 0.1mM 

CRGDS en PBS estéril, a un inóculo de 50 x 106 células/ml de solución precursora via 

fotopolimerización con luz de 352 nm de longitud de onda a 5 mW/cm2 durante 8 

minutos. Los hidrogeles cargados con las células fueron cultivados en medio de 

diferenciación condrogénica durante 9 semanas, con cambios de medio cada dos días. A 

las semanas 3, 6 y 9 fueron tomadas muestras con el objeto de analizar el estado de 

diferenciación mediante las técnicas de qPCR e inmunohistoquímica (IHC). 

 



44 
 

 

2.1.4. Ensayo Mecánico 

 

Se analizó el módulo compresivo de los hidrogeles después de 1 día (inicial), y a las 

semanas 3, 6 y 9 (n=3). Los hidrogeles fueron comprimidos a una tensión del 15%, a una 

velocidad de deformación de 0,1mm/min para obtener las curvas de deformación (MTS 

Synergie 100, 10N). El módulo compresivo fue determinado por la pendiente tangencial 

a la región linealde la curva, entre el 10 y 15% de tensión. 

 

 

2.1.5. Condrogénesis in vitro 

 

Se evaluó la capacidad de condrogénesis de las células MSCs in vitro. Para ello, se 

comparó la capacidad condrogénica de células MSCs solas, células MSCs con hidrogel 

ChS/PEG, y el hidrogel ChS/PEG solo. Esta evaluación se realizó mediante el análisis 

histológico con tinción con Safranina O-Fast Green para detección de tejido de cartílago, 

cuantificación de glicosaminoglicanos (GAG) usando azul de dimetilmetileno (DMMB), 

y la expresión de genes condrogénicos (Colágeno II, agrecano, Colágeno I, agreccanasa 

y Colágeno X) por análisis mediante qRT-PCR. 

 

 

2.1.5.1. Reacción de Polimerasa cuantitativa (qPCR) 

 

La expresión de genes fue analizada mediante qPCR para los marcadores condrogénicos: 

Sox9, agrecano y colágeno II, y los marcadores de hipertrofia Runx2 y colágeno X. Los 

hidrogeles (n=3) fueron lisados con Tissuelyser (Qiagen, MD, USA) y el RNA fue 

extraído usando el kit MicroElute Total RNA (Omega bio-tek, GA, USA), según 

recomendaciones del fabricante. El RNA fue transcripto a cDNA con un kit de alta 

capacidad de transcripción reversa (Applied Biosystems, CA, USA), también siguiendo 

el procedimiento recomendado por el fabricante. Todos los datos de expresión de genes 
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fueron calculados mediante los valores de delta Cv, e informados como relativos al gen 

housekeeping gliceraldehido 3-fosfato deshidrogenasa (GAPDH) y normalizada a los 

datos de 3 semanas.  

 

 

2.1.5.2. Inmunohistoquímica y safranina O 

 

Los hidrogeles cargados con células (n=3) fueron fijados en 4% paraformaldehido en PBS 

a 4°C, overnight (n=3). Después de una serie de pasos de deshidratación los constructos 

fueron embebidos en parafina y cortados (10µm). Los cortes fueron teñidos mediante 

inmunohistoquímica para presencia de PEG, colágenos II y X  y con Safranin-O (Sigma-

Aldrich, St. Louis, MO, USA) para detección de glicosaminoglicanos sulfatados (GAGs). 

Se realizaron pretratamientos enzimáticos con 2000 U/ml de hialuronidasa para PEG y 

colágeno II, y 1 mg/ml de proteasa seguida por 1 mg/ml de pepsina para colágeno X. 

Luego de la permeabilización de los constructos y el bloqueo, se trataron con los 

siguientes anticuerpos primarios, overnight at 4°C: 1:50 anti-PEG (cortesía de Steve 

Roffler), 1:50 anti-colágena II (Universidad de Iowa, Developmental Studies Hybridoma 

Bank), y 1:50 anti-colágeno X (Universidad de Iowa, Developmental Studies Hybridoma 

Bank) en solución de bloqueo 1% BSA. Las secciones fueron tratadas luego con los 

anticuerpos secundarios por 2h con AlexaFluor 488 goat anti-mouse o anti-rabbit IgG y 

contrateñidos con 4′,6-Diamidine-2′-phenylindol dihydrochloride (DAPI) por 10 minutos 

a temperatura ambiente 

 

 

2.2. Metodología In vivo  

 

2.2.1. Cirugía en los animales, generación del defecto condral y Tratamiento 

 

Se generaron defectos condrales bilaterales en las rodillas de todos los conejos en estudio. 

Todos los procedimientos quirúrgicos fueron realizados en la University of Colorado 
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Anschutz Medical Campus. Los animales fueron tratados respetando las regulaciones de 

organismos internacionales para el manejo de animales. 

 

Se formaron tres grupos de animales. (Figura 2) 

 

Grupo 1: N=5 

Rodilla Derecha: Defecto condral tratado con hydrogel ChS/PEG solo 

 Rodilla Izquierda: Defecto control sin tratamiento 

Grupo 2: N=5 

Rodilla Derecha: Defecto condral tratado con MSCs+hydrogel ChS/PEG  

 Rodilla Izquierda: Defecto control sin tratamiento 

Grupo 3: control N=10 

  Sin tratamiento 

 

En el siguiente esquema, se muestra el procedimiento descripto: 

 

Figura 2 : Representacion de la realizacion del defecto condral en rodilla izquiera y derecha. La rodilla 

derecha recibio tratamiento. La rodilla izquiera de cada conejo fue utilizado como control intra-especie.  

Defecto con Tratamiento 
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Para el procedimiento, se realizó una artrotomía bajo anestesia general inhalatoria con un 

abordaje medial-parapatelar a la articulación femoropatelar, y la patela fue luxada 

lateralmente. Se creó un defecto de tamaño crítico, de 3mm de diámetro, en la región 

central del surco troclear femoral, con una profundidad de 2mm. 

 

Para llevar a cabo los tratamientos, aproximadamente 30-40 µl de solución de macrómero 

(3-4x106 MSCs por hidrogeles con MSCs) fueron inyectados en el defecto condral hasta 

llenarlo, dejándolo al ras con el tejido que rodea la lesión y fotopolimerizado in situ a 

1000 mW cm-2 por 40 segundos.  

 

Antes de la aplicación del tratamiento, el defecto fue cuidadosamente secado con CO2 

para favorecer la adhesión del hidrogel. Los defectos fueron llenados según los 

tratamientos correspondientes (n=5 MSCs + Hidrogeles; n=5 Hidrogeles solos) o no-

tratados (n=10) como se estableció en la asignación de los grupos. Al finalizar la cirugía, 

todos los conejos fueron mantenidos en el bioterio, con deambulación con apoyo según 

tolerancia. La eutanasia y el análisis histológico se realizaron a los 6 meses después de la 

cirugía. El esquema del procedimiento se muestra en la figura 1, donde A muestra la 

inyección in situ del percursor del hirdrogel en cuarto oscuro, bajo luz roja; en B se indica 

la fotopolimerización del hidrogel in situ, utilizando luz azul visible de 405 nm de 

longitud de onda en cuarto oscuro; y en C se indica el defecto inoculado con células e 

hidrogel.  
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Figura 3. A) Inyección in situ del precursor del hidrogel en quirófano, en oscuridad, bajo luz roja. B) Foto-

polimerización del hidrogel in situ usando luz azul-visible de 405-nm en quirófano oscuro. C) Defecto 

rellenado con el hidrogel polimerizado. 

 

 

2.2.2. Evaluación del tejido de reparación a los 6 meses pos-cirugía  

 

Seis meses después de la cirugía, los conejos fueron eutanizados por sobredosis de 

barbituratos. En el momento de la necropsia, se cortó en forma circular el área del defecto, 

y se dividió el tejido por la mitad. Una mitad del tejido de reparación, conteniendo tejido 

nativo circundante se fijó en formol-buffer para análisis histológico, y la otra mitad fue 

embebida en OCTy congelada para inmunohistoquímica. 

 

La evaluación de los resultados se realizó mediante análisis macroscópico e histológico 

usando 2 scores: 

 

• Score de O´Driscoll (MODS System) (O´Driscoll et al, 1986, O´Driscoll et al, 

1988), que evalúa los siguientes parámetros: 1-morfología celular, 2-afinidad de la 

matriz por la safranina-O, 3-regularidad de la superficie, 4-integridad structural, 5-

profundidad, 6-unión al cartílago adyacente, 7-reconstrucción de hueso subcondral, 

8-respuesta inflamatoria, 9- hipocelularidad, 10-porcentaje de condrocitos 
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formando clusters, 11-tipo de cambios degenerativos en el cartílago adyacente. 

Cada parámetro individual tiene el máximo dentro del rango 2 a 4. La valoración 

total va de 0 (ningún signo de reparación de cartílago) a 24 (regeneración 

completa).  Para ensayar la unión al hueso subcondral, y con el objeto de mejorar 

la evaluación se utilizó un criterio, que fue el SBB (Subchondral Bone Binding), 

que se graduó de 0 a 3 dependiendo del porcentaje de unión (3: 100-76% de unión 

al hueso subcondral; 2: 75-50%; 1: 49-25%; y 0: <24%). 

• Score de ICRS2 (International Cartilage Repair Society) (Mainil-Varlet et al, 

2010), que evalúa los siguientes parámetros: 1-morfología del tejido, 2-tinción de 

matriz, 3-morfología celular, 4- porcentaje de condrocitos formando clusters, 5-

arquitectura de la superficie, 6-integración basal, 7-formación de tidemark, 8-

anormalidades de hueso subcondral/fibrosis medular, 9-inflamación, 10-

calcificación/osificación anormal, 11-vascularización, 12-superficie, 13-

evaluación de zona media y profunda, 14-evaluación general. Cada parámetro 

individual se mide en porcentaje de 0 a 100. La evaluación consiste de diferentes 

categorías que incluyen grado de reparación del defecto, integración con la zona 

borde y apariencia macroscópica. Los grados iban de 1 a 4 (1: cartílago normal; 2: 

casi normal; 3: anormal; y 4: severamente anormal).Tinción con Safranin-O: para 

la evaluación fueron seleccionados los cortes al azar por una persona que no 

participó del estudio, y cuantificados por contenido de proteoglicanos (PG) (teñidos 

de rojo) por tres observadores. El NIS-Elements AR (Nikon Instruments Inc., 

Melville, NY, USA) fue usado para este propósito demarcando el área del defecto 

y cuantificando el porcentaje teñido de rojo relacionado con el área total del 

defecto.  

 

 

2.3. Diseño de la metodología en pacientes  

2.3.1. Diseño del estudio  

 

Se diseñó un estudio de cohorte comparativa, entre dos grupos: 32 pacientes en el grupo 

CAP (botones metálicos focales) y 30 pacientes en el grupo BIO, en el cual se incluyen 

pacientes tratados por debridamiento, microfractura, trasplante de autoinjerto 
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osteocondral, de aloinjerto osteocondral e implante de condrocitos autólogos. El punto 

final y los criterios de selección de pacientes para ambos grupos fueron los mismos. 

 

 

2.3.2. Población y muestra 

 

2.3.2.1. Criterios de elegibilidad 

 

Ambos grupos (BIO y CAP) incluyeron pacientes con datos completos preoperatorios y 

finales, con un seguimiento de 2 años. Todos los pacientes cumplieron los criterios de 

inclusión y exclusión mostrados en la siguiente tabla. El grupo CAP se basó en un ensayo 

clínico de investigación Fase II. Todos los pacientes que necesitaron reemplazo de rodilla 

tradicional con anterioridad a cumplirse los 2 años no fueron seguidos después del 

procedimiento de revisión, y no fueron incluídos en el análisis. Sin embargo, ellos fueron 

incluídos en la evaluación de fracasos y cirugía de revisión. Todas las actividades fueron 

aprobadas por el comité de revisión institucional y todos los participantes dieron su 

consentimiento por escrito. Los datos de los apcientes fueron anonimizados para el 

propósito de este trabajo.  

 

Tabla 1: Criterios de elegibilidad 

 

Criterios de inclusión Criterios de exclusión 

Seguimiento de 24 meses Más de un defecto articular grado IV (ICRS) sobre el cóndilo femoral 

medial or lateral 

Edad entre 35 y 60 años Alineamiento de la articulación en varus o valgus superior a 7°, respecto 

del eje mecánico neutro en el miembro afectado 

Defecto de superficie articular 

localizado en cóndilo femoral 

medial/lateral, de Grado IV 

(International Cartilage Repair 

Society)  

Evidencia de desórdenes metabólicos que pudieran impeder o alterar la 

formación de hueso en cicatrización 

Buena estabilidad de la articulación 

afectada, de grado 1 Lachman o 

Evidencia de infecciones en sitios remotos, que pudieran diseminarse al 

sitio del implante 



51 
 

mendor, sin cambio de pivote de 

inestabilidad anterior y sin traducción 

posterior mayor que grado 1 

 

Déficit de motilidad pasiva medido 

como carencia de extensión menor a 

10° 

Evidencia de artritis reumatoidea, destrucción masiva de la articulación, 

artropatías infecciosa/cristal, o resorción de hueso visible en Rx 

 

 Evidencia de inestabilidad crónica, tejidos blandos deficientes, o 

insuficiencia vascular o muscular 

Historia de aloinjerto meniscal previa, o injerto osteocondral en falla, con 

presencia de cistos, o reemplazo parcial de la articulación 

Dolor o pérdida de función de la articulación no resuelta, de causa no 

determinada  

Defecto medial or lateral del cóndilo femoral no focal o muy grande 

(superior a 20 mm) 

Defecto medial o lateral de la superficie del cóndilo femoral no 

localizado en forma relativamente central, de modo de que el implante se 

extendería más allá del aspecto lateral o medial 

Condiciones degenerativas o inflamatorias diseminadas, que producirían 

que la mitigación del dolor como resultado del implante fuera no 

significativa o dificultosa de medir   

Daño significativo (definido como cambios superiores a grado II) de la 

superficie articular opuesta al implante 

Daño significativo (definido como cambios superiors a grado II) de la 

superficie articular en otros compartimientos dentro de la articulación 

afectada 

Estructuras de soporte de tejido blando severamente comprometidos en la 

articulación. Cóndilo femoral severamente degenerado o de morfología 

irregular, donde la restauración de la superficie articular continua no es 

posible, como displasia, fracturas mal unidas, osteocondrosis, o lesiones 

no focales 

 

 

2.3.2.2. Características demográficas  
 

Las características de los pacientes incluídos en los grupos CAP y BIO se muestran en la siguiente 

tabla: 
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Tabla 2: Características demográficas 

 

 BIO (n = 30) 
 

CAP (n = 32) p 

Edad  (años)  44.6 ± 8.5 (35-64) 
 

47.9 ± 8.3 (37-68) 0,7 

Índice de masa corporal 
(kg/m2)   

 

30.4 ± 7.8 
(18.4-50.3) 

 

26.7 ± 3.67 
(19.0-33.5) 

 

0,03* 
 

Sexo femenino 40%  
 

34%  0,65 

Fumador 10%  
 

25%  0,12 

Rodilla izquierda 
involucrada  

53%  

 
67%  0,3 

Tiempo de seguimiento 
(años) 

2,6 ± 0,6 
(2-4) 

2,0 ± 0,0 
(2-3) 

<0,001 * 

 
Valores expresados como media ± [desvío estándar o error estándar] y rango  para las variables numéricas 

y frecuencia y porcentaje para las variables categóricas*Estadísticamente significativo, test de fisher  para 

las comparaciones de variables categóricas y  test de student para las comparaciones de variables numericas. 

 

 

2.3.3. Medidas de resultados 
 

2.3.3.1.  Definición de resultado exitoso: Punto final primario 
 

 

El protocolo para el grupo CAP determinó la definición de resultado exitoso para el procedimiento 

de cartílago focal. Los parámetros clínicos fueron combinados con la necesidad de subsiguientes 

intervenciones en el curso de 2 años.  Para comparar efectivamente ambos grupos, el grupo BIO 

siguió el mismo criterio. El resultado éxitos fue definido de acuerdo con parámetros previamente 

publicados, usando la mínima diferencia clínicamente importante respecto del valor basal. El 

resultado de los pacientes fue considerado exitoso si ellos mejoraron al menos 20%segín los 

índices Western Ontario y McMaster Osteoarthritis Index (WOMAC) de dolor y función en la 

rodilla en estudio y no sufrieron ningún defecto subsiguiente o procedimiento de implante 

relacionado, durante el período de seguimiento de 2 años.  

 

 

2.3.3.2. Comparación de efectividad secundaria 
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Los parámetros secundarios incluyeron WOMAC scores, el formulario SF-12, un formulario de 

satisfacción y de aparición de eventos adversos. Para cada interpretación y comparación, el 

WOMAC score para cada grupo fue convertido a scores normalizados en 100. En el grupo BIO, 

el WOMAC score fue derivado del registro del cuestionario de Knee Injury and Osteoarthritis 

Outcome Score (KOOS) Los ítems del WOMAC Likert están incluídos en las subescalas de 

KOOS de dolor, síntomas y actividades de la vida diaria. Los scores de Likert para cada dominio 

fueron contados y luego convertidos a 100, siendo 100 el mejor y 0 el peor, usando la siguiente 

fórmula:  

 

100 - (score real x 100) / rango de score posible 

 

En el grupo CAP fue usado el cuestionario WOMAC y se calcularon los scores para cada dominio. 

Los resultados fueron luego convertidos a un score normalizadd en 100, siendo 100 el mejor y 0 

el peor, por la misma fórmula anterior. El libro de Ware y colaboradores fue usado para realizar 

los cálculos estandard para el formulario SF-12 (Ware J et al, 1995). Ambos componentes fueron 

usados en la comparación: el score de componente físico (PCS) y el de componente mental 

(MCS). 

 

Un cuestionario de satisfacción fue presentado por el cirujano al final del período de seguimiento, 

realizado sobre la base de preguntas a los pacientes sobre su satisfacción respecto de la resolución 

de sus síntomas, como también su satisfacción general. También se preguntó a los cirujanos 

respect de su satisfacción general con la cirugía. Todos los cuestionarios fueron basados sobre 

una escala de 10 ˭ excellent, 8 ˭ muy bueno, 6 ˭ bueno, 4 ˭ regular, y 2 ˭ pobre. 

 

 

2.3.3.3. Comparación de seguridad secundaria: efectos adversos 
 

El diseño prospectivo en el grupo CAP proporcionó estrictos datos de eventos adversos mediante 

continuos intervalos de seguimiento y monitoreo de datos durante el curso de los 2 años de la 

investigación. Como estudio basado en registros, las reoperaciones y datos de eventos adversos 

para el grupo BIO fueron colectados de registros e historias clínicas. La comparación de seguridad 
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secundaria se basó en el registro de eventos adversos relacionados con la rodilla tratada, a los 24 

meses de seguimiento. 

 

 

2.3.4. Análisis estadístico 
 
 

Ambos grupos fueron evaluados a tiempos similares: 3, 6, 12 y 24 meses. Sin embargo, el grupo 

BIO sólo copletó los cuestionarios preoperatorios y a los 24 meses de seguimiento. Por lo tanto, 

sólo los datos basales y de los 2 años de seguimiento fueron usados para el análisis. Ambos grupos 

de datos fueron observados para comprobar que estaban normalmente distribuidos. El test de 

Fisher fue esado para analizar las diferencias entre los grupos en cuanto a la proporción de 

pacientes con al menso una reoperación. El modelo de riesgo proporcional de Cox para la 

comparación de la curva de supervivencia no pudo ser realizado dada la baja tasa de pacientes 

que fueron reoperados. Se realizó la comparación estadística usando el t-test para evaluar los 

resultados pre- y pos-operatorios para cada grupo y las mejorías entre los grupos. El punto final 

primario de resultado exitoso, así como la satisfacción fueron comparados entre cada grupo y el 

último seguimiento, usando el t-test. El valor p fue determinado como 0,05 a priori. 
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3. RESULTADOS 
 

3.1. Resultados In Vitro 

 

3.1.1. Prueba mecánica 

 

El valor del módulo compresivo hallado fue 65kPa en el día 1, y descendió hasta 

aproximadamente un 30% después de 3 semanas, 15% después de 6 semanas y se 

mantuvo estable hasta las 9 semanas (p<0.01). Esta caída del módulo desde la 

encapsulación hasta las 6 semanas representa la degradación enzimática de la MMP2 por 

las células encapsuladas. Sin embargo, la similaridad en el valor del módulo compresivo 

desde la semana 6 a la 9 puede deberse a la capacidad de las células de sintetizar su propia 

matriz extracelular, simultáneamente con la degradación del hidrogel, manteniendo 

estable la integridad del tejido generado (Figura 4). 
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Figura 4. A) Módulo compresivo inicialmente (día 1) y a las semanas 3, 6 y 9 (n=3, las barras de error 

indican la desviación estandar, * indica p<0.01). B) qPCR de la expresión relativa de genes marcadores de 

diferenciación condrogénica e hipertróficos normalizados a la semana 3 (n=3, las barras de error indican la 

desviación estandar, * indica p<0.01). C.) Imágenes representativas de la inmunohistoquímica e histología 

de colágeno II (verde), sGAGs (rojo), y PEG (verde) en las semanas 3, 6 y 9.En las imágenes de 

inmunohistoquímica de colágeno II y PEG, los núcleos fueron contrateñidos con DAPI (azul), barras de la 

escala=20µm. Los núcleos en las imágenes histológicas de sGAGs (Safranina-O) fueron contrateñidos con 

Fastt Green (negro), barra de escala=100 µm. 

 

 

3.1.2. Reacción en cadena de la Polimerasa Cuantitativa (qPCR) 

 

La condrogénesis fue evaluada mediante qPCR e inmunohistoquímica para colágeno II, sox9 y 

agrecano, como marcadores de condrogénesis, y colágeno X y RunX2 como marcadores de 

hipertrofia. Los datos de expresión de genes están representados como la expresión normalizada 

de mRNA de las MSCs encapsuladas en la semana 9 en relación a los datos de la semana 3. 

Después de 6 y 9 semanas de cultivo, los marcadores de condrogénesis Sox9, agrecano y colágeno 

II fueron elevados, indicando la diferenciación condrogénica de las MSCs encapsuladas. Del 

mismo modo, los marcadores de hipertrofia Runx2 y colágeno X también fueron elevados a las 9 

semanas, aunque la expresión del gen de colágeno II fue significativamente superior que la del 

colágeno X (p<0.01) (Figura 2 B). A nivel de proteínas, las MSCs encapsuladas expresaron 

colágeno II después de la semana 3, y a la semana 9 la producción de colágeno II fue prevalente 

en el hidrogel. 

 

 

3.1.3. Histología  

 

Las imágenes histológicas de GAGs teñidos por Safranina-O indican la presencia de 

GAGs a las 9 semanas (Figura 2 C). La tinción positiva en los tiempos más tempranos 

era esperable debido a la incorporación de ChS en la formulación del hidrogel. Sin 

embargo, en la semana 9 se mantuvo la tinción positiva, a pesar de la degradación del 

hidrogel, debido a la síntesis de GAGs. La inmunohistoquímica para PEG mostró una 

degradación significativa del hidrogel sintético a lo largo del period de estudio de las 9 

semanas, indicando que las MSCs encapsuladas pueden degradar el péptido crosslinker 
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sensible a MMP2. Comparando las tinciones de colagenoss II y PEG, se observa que la 

producción de la proteína Colágeno II fue proporcional a la reducción de la tinción 

positiva para PEG, y que en la semana 9 hubo una significativa predominancia de 

colágeno II sobre PEG. Estos resultados coinciden con los datos del módulo compresivo, 

indicando que la ECM producida por las MSCs encapsuladas mantenía la integridad del 

tejido, a medida que el hidrogel se degradaba.  

 

 

3.2. Resultados In Vivo  

 

3.2.1. Resultados Macroscópicos en Modelo Animal  

 

Al momento de la eutanasia, se observó la reparación de todos los defectos. Macroscópicamente, 

no se observó reacción sinovial o inflamación. Comparados al control, los grupos de estudio 

mostraron un tejido reparado inferior con respecto a un tejido reparado casi normal. El score ICRS 

macroscópico promedio para los grupos fue: A (hidrogel solo): 10 ± 1.7 (casi normal); B (hidrogel 

+ MSCs): 10 ± 1.4 (casi normal); y C (control): 11.3 ± 1.06) (normal) (p= 0.088). Una rodilla que 

fue tratada con el hidrogel solo (conejo N°3) presentó una subluxación patelar lateral y resultó en 

un tejido tipo fibrocartílago macroscópicamente reactivo sobre el aspecto lateral del borde 

troclear. El defecto condral mostró teido de reparación del cartílago anormal (Figuras 5 y 6).  

 

 

Figura 5: Disección macroscópica de las lesiones de cartílago reparado. A) Control; b) Hidrogel solo; C) 

Hidrogel y MSCs. Las flechas indican el defecto condral.  
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Figura 6: Esquema que compara macroscópicamente el control a su correspondiente tratamiento 

contralateral. Macroscópicamente, la adición del tratamiento ya sea hidrogel solo o hidrogel con MSCs 

redujo la cantidad de tejido normal (p=0.41). Cada flecha muestra el control comparado a la lesión 

correspondiente contralateral. En algunas muestras el tejido normal se redujo luego del tratamiento, 

observándose tejido anormal. Estos tejidos anormales nunca fueron evidentes en el grupo control. 

 

 

3.2.2. Histología 

 

Cuando se evaluó con el sistema ICRS II, el mejor resultado se observó en el grupo control 

seguido por el hidrogel solo (A: 56 ± 26.1, B: 48 ± 25.8, C: 70 ± 10.5) (p= 0.324). Cuando se 

comparó con el criterio de O´driscoll entre la lesión tratada y su control contralateral, el hidrogel 

solo tuvo el score más alto. Esto incluyó la tinción de Safranina O, mayor superficie, mayor unión 

al cartílago adyacente y reconstrucción de la placa subcondral (p<0.05) (Figuras 5, 6, 7, 8, 9). Si 

bien no se hallaron diferencias significativas dentro de los grupos, microscópicamente el hidrogel 

solo tuvo el score promedio total más alto con el sistema O’Driscoll (A: 17.4 ± 4.7; B: 13 ± 3; y 

C: 16.7 ± 2.9) (p= 0.11). (Figura 7) 
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Figura 7: Resultados histológicos de los diferentes parámetros ensayados con el score de O´Driscoll para 

cada grupo. 

 

Analizando por separado el criterio SBB (Subchondral Bone Binding), especialmente diseñado 

para este estudio, el grupo tratado con hidrogel más MSC mostró una tendencia a tener mayor 

integración, aunque las diferencias no fueron significativas: A: 0.8 ± 1.3, B: 2.2 ± 0.84 and C: 1.5 

± 1.35 (P=0.23). Es de destacar que el SBB se vio comprometido en el Grupo A, con una unión 

de menos del 25% al hueso subcondral. El porcentaje de proteoglicanos (coloración roja) fue 

calculada a partir de preparados histológicos seleccionados al azar en cada grupo. Aunque no se 

encontraron diferencias significativas, el hidrogel solo mostró una mayor tinción de la matriz con 

Safranin-O (Grupo A: 49.4% ± 20, Grupo B: 25.8% ± 16.4 y Grupo C: 36.9% ± 25.2) (P=0.27). 

Tres de los 5 defectos condrales tratados con hidrogel solo mostraron moderada tinción, mientras 

que otros dos mostraron mínima tinción.  Uno de ellos pertenecía al animal que presentó la 

subluxación patelar. 

 

El porcentaje de proteoglicanos (color rojo), calculado de cortes seleccionados al azar en cada 

grupo, aunque no mostró diferencias significativas,  mostró una tendencia a mayor tinción con 

Safranina-O en el grupo hidrogel solo (Grupo A: 49.4% ± 20, Grupo B: 25.8% ± 16.4 y Grupo C: 

36.9% ± 25.2) (P=0.27). Tres de los 5 defectos condrales tratados con hidrogel solo mostraron 
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moderada tinción, mientras que dos mostraron tinción mínima. Uno de ellos pertenecía al animal 

que presentó subluxación patelar (Figuras 8, 9,10, 11,12).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 8: Esquema que compara el valor control a su correspondiente tratamiento contralateral. El 

tratamiento con hidrogel solo mostró mejor resultado de la tinción de Safranin O (Producción de PG) 

comparado a su correspondiente contralateral.  Contrariamente, la adición de MSCs no mejoró la tinción 

de PG (p=0.49). Cada flecha muestra el control comparado a su tratamiento contralateral. 
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Figura 9: Tinción con Safranina O del grupo hydrogel solo: Grupo (A) y del grupo B: hidrogel + MSCs, 

con sus correspondientes controles contralaterales. La magnificación original 4x y la escala están 

representadas sobre las figuras. A) A, 48.6%; B, 54.7%; C, 34.7%; D, 80%; E, 28.9%; F, 11.4%; G, 53.7%; 

H, 48.7%; I, 11.8% y J, 68.3%. C, pertenece al conejo que experimentó la subluxación patelar. B) A, 17%; 

B, 24.4%; C, 54.1%; D, 20.4%; E, 12.9%; F, 55.9%; G, 11.9%; H, 72.5%; I, 16.3% y J, 18.6%. Nota: MSCs, 

células troncales mesenquimales. 

 

 

 

Figura 10: Histología de: A) Grupo control: La flecha muestra el defecto de cartilago con el 

fibrocartílago de reparación. B) Con tinción de Safranina-O se observa una ausencia de coloración 

naranja, sugiriendo la presencia de tejido fibroso.  
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Figura 11: Histología del grupo hidrogel solo: A) H&E: Se observa la presencia de tejido reparado. B) La 

tinción positiva con Safranina-O sugiere la presencia de PG en el tejido reparado.  

 

 

Figura 12: Histología del grupo de hidrogel con MSCs. A) H&E: se observa la presencia de fibrocartílago 

de reparación. B) No se observa tinción positiva con Safranina O.  

 

La expresión de colágeno II, evaluada cualitativamente por inmunofluorescencia, mostró que el 

rango de expresión observado en los diferentes grupos fue variable (Figura 12). El colágeno II 

fue observado tanto en todos los grupos tratados como en los controles. La prevalencia del 

colágeno II en los grupos tratados y controles se mostró altamente variable de animal a animal. 

Se encontró colágeno a lo largo de la superficie del tejido reparado en la mayoría de los controles. 

En el grupo hidrogel, comparado a los controles, la presencia de colágeno II fue similar, o incluso 

mejor en tres casos. Un rango de expresión de colágeno II fue también hallado en aquéllos tratados 

con hidrogel + MSCs. Cuando se comparaban a sus controles, solo dos mostraron expression 

superior de colágeno II.  
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Figura 12: Imágenes de inmunofluorescencia para Colágeno II (verde) en defectos condrales indicados 

entre flechas blancas. A) Grupo tratado con hidrogel, y B) grupo tratado con hidrogel y MSCs, y sus 

correspondientes controles. Los núcleos están contrateñidos con DAPI (azul). Barra de escala= 500 µm. 

3.3. Resultados de ensayo clínico en pacientes  

 

3.3.1. Resultados primarios 

 

Sobre la base de la definición de resultado exitoso del estudio, el grupo CAP mostró un resultado 

exitoso significativamente superior comparado con el grupo BIO (P < .001). La tasa de resultado 

exitoso total para el grupo CAP fue 75% (n = 24 de 32), comparado con el 53% (n = 16 de 30) 

en el grupo BIO, en el cual el 47% (14 de 30) no alcanzó los criterios predefinidos de resultado 

exitoso: 3 pacientes sufrieron una revisión de la microfractura con un injerto osteocondral; 1 

paciente fue convertido de un aloinjerto osteocondral a una artroplastia unicompartmental; 10 

pacientes no mejoraron más de la marca del 20% respecto del dolor o función del score WOMAC. 

 

En el grupo CAP, el 25% (8 de 32) no alcanzaron los criterios de resultado exitoso predefinidos: 

1 paciente fue convertido a artroplastis unicompartmental, 1 paciente sufrió debridamiento 

periprostésico y 6 pacientes no mejoraron más de la marca del 20% respecto del dolor o función 

del score WOMAC. 

 

 

3.3.2. Resultados secundarios  
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Los pacientes en ambos grupos mejoraron significativamente en todos los dominios del score 

WOMAC cuando se compararon los valores preoperatorios y posoperatorios dentro de cada 

grupo. En la tabla siguiente (A) corresponde al grupo BIO, de pacientes tratados con 

procedimientos biológicos y (B) al grupo CAP, de pacientes tratados con botones metálicos 

focales; WOMAC, Western Ontario and McMaster Osteoarthritis Index. En la tabla, los datos se 

muestran como media ± desviación standard, (rango), intervalo  de confianza del 95%. 

 

 

Tabla 3: Womac pre and post operatoria en grupos bio y Cap.  

 

Grupo BIO 

 BIO preoperatorio BIO posoperatorio p 

Dolor 
56.2 ± 16.3  74.9 ± 21.0  <.001 

Rigidez 57.5 ± 21.7  72.9 ± 22.5  .009 

Función 59.2 ± 21.2  79.8 ± 19.5  <.001 

Total 58.5 ± 19.0  78.2 ± 19.3  .001 

Grupo CAP 

 CAP Preoperatorio CAP posoperatorio p 

Dolor 
40.9 ± 16.4  86.2 ± 19.5  <.001 

Rigidez 36.8 ± 23.9  81.5 ± 25.4  <.001 

Función 42.8 ± 22.9  87.0 ± 18.0  <.001 

Total 41.9 ± 20.0  86.4 ± 18.6  <.001 

 

Datos expuestos como como media ± desviación standard, intervalo de 95% de confianza. test 

Fisher. 

 

Cuando se comparan los scores para cada dominio del score WOMAC, los pacientes en el grupo 

CAP tuvieron síntomas significativamente peores (menor score) al punto basal, comparados con 
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los pacientes en el grupo BIO. Al final del seguimiento, a pesar de que el grupo CAP tuvo mejores 

scores en todos los dominios, la diferencia entre los 2 grupos fue significativa sólo para el dominio 

de dolor del score WOMAC (P = .03). Los pacientes del grupo BIO sin un procedimiento previo 

tuvieron una mejoría promedio de 62,7 a 88,1 sobre el total del score WOMAC. Aquellos 

pacientes que tuvieron una cirugía previa mejoraron el score de 55,1 a 72,2. Los pacientes del 

grupo CAP sin un procedimiento previo mejoraron su score, en promedio, de 43,6 a 94,7; los 

pacientes con un procedimiento previo, mejoraron el score de 40,5 a 85,2 sobre el score total de 

WOMAC (Figura 13).  

 

Por otro lado, los scores pre- and posoperatorios del formulario SF-12 dentro de ambos grupos, 

no mostraron mejorías significativas en el MCS; sin embargo, se encontró una diferencia 

significativa en el subescore PCS para ambos grupos, lo cual puede observarse en la siguiente 

tabla. En ella, se incluyen en (A) los datos para los pacientes el grupo BIO, tratados con 

procedimientos biológicos (P = .002) y en (B) los datos de pacientes del grupo CAP (P < .001),  

tratados con botones metálicos focales.  En la tabla CI significa intervalo de confianza, MCS, el 

score de componente mental y PCS el score de componente físico. 
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Figura 13: Barras representando los scores WOMAC totales y subscores comparando pacientes 

con terapias biologicas versus tratamiento de superficie con hemicap. 

 

 

Cuando se compararon los scores pre y posoperatorios entre los 2 grupos, no se encontraron 

diferencias significativas en el subscore MCS (pre P = 0,4; pos P = 0,2); sin embargo, hubo una 

diferencia significativa en ambos scores para el subdominio PCS (pre P = 0,03; post P = 0,006).  

 
 

3.3.3. Satisfacción de los pacientes 

 
El perfil de satisfacción mostró resultados de muy buenos a excelentes en el grupo CAP, mientras 

que en el grupo BIO el perfil fue clasificado como bueno a muy bueno. En conjunto, se obtuvieron 

resultados buenos a excelentes para pacientes para quienes se obtuvieron tasas de resolución de 

sus síntomas del 66% en el grupo BIO y del 91% en el grupo CAP, buena a excelente satisfacción 

total en el 80% de los pacientes en el grupo BIO y 91% de los pacientes del grupo CAP, y buena 

a excelent satisfacción de los cirujanos fue obtenida en el 89% para el grupo BIO y 97% en el 

grupo CAP. Cuando estos resultados fueron comparados, el grupo CAP mostró resultados 

estadísticamente mejores para cada pregunta (P < .001). 

 

 

 

 

Figura 13: Barras comparando la satisfaccion de pacientes pacientes tratadps con terapies regenerativas 

versus hemicap en los dominios: resolucion de sintomas, satisfaccion del paciente, satisfaccion del cirujano 
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3.3.4. Seguridad 

 
3.3.4.1. Grupo BIO 
 
 
De los 30 pacientes incluídos en este estudio en el grupo BIO, 16 (53.3%) mostraron un evento 

adverso, en todos los cuales se observó dolor persistente en la rodilla después del procedimiento 

inicial. Diez de los pacientes mostaron más de un evento adverso, que requirió múltiples 

tratamientos, que incluyeron manejos no operatorios como inyecciones de corticoides intra-

articulares, medicación analgésica, bloqueo del nervio femoral y terapia física, así como también 

intervenciones quirúrgicas secundarias, tales como aloinjerto osteocondral y artroscopia 

diagnóstica. Un paciente tuvo un espasmo muscrular reactive tratado con medicación para el 

dolor. Un paciente presentó una tromboflebitis postoperatoria que no requirió anticoagulación. 

 

 

3.3.4.1 Grupo CAP 
 

De los 32 pacientes del grupo CAP, 21 (66%) sufrieron un evento adverso relacionado a la rodilla 

tratada. Seis pacientes evidenciaron más de un evento adverso. Sólo 3 de los 25 eventos fueron 

considerados posiblemente relacionados al dispositivo implantado: un drenaje del sitio de acceso 

se resolvió con medicación, uno se resolvió sin tratamiento, y un evento con dolor de la rodilla se 

resolvió con fisioterapia. 

 

 

3.3.5. Procedimientos subsiguientes y efectividad 

 

En total, 4 pacientes (13.3%) en el estudio BIO requirieron un procedimiento subsiguiente sobre 

el índice de la lesión y por ello fueron considerados como falla. De ellos, uno fue convertido a 

reemplazo de rodilla unicondilar y tres recibieron un aloinjerto osteocondral. La razón de todos 

los procedimeintos subsiguientes fue dolor persistente de la rodilla. 

 

En el grupo CAP, un paciente continó con dolor de rodilla serio, lo cual condujo a la remoción 

del implante y conversión a UKR a los 6 meses después, y fue considerado falla del tratamiento. 

El paciente alcanzó el punto final en el estudio y no fueron colectados más datos a partir de ese 
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momento. Otro paciente fue sometido a debridamiento artroscópico anterior al implante y fue 

considerado falla del tratamiento  debido a ser un procedeimiento secundario relacionado al 

defecto. 
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4. DISCUSIÓN 

 

La artritis de la articulación de la rodilla es una condición musculoesquelética debilitante y 

progresiva muy frecuente en la sociedad moderna. Si bien hay muchos factores que causan la 

degeneración artrítica de la rodilla, todos los defectos articulares focales y/o de espesor total del 

cóndilo femoral suelen provocar dolores intensos y persistentes y el deterioro funcional (Pascual-

Garrido C et al, 2017).  Cuanto mayor es la edad de los pacientes, mayor es la tendencia a sufrir 

lesiones condrales más extensas y signos tempranos de osteoartritis, conduciendo en general a la 

necesidad de indicar la artroplastia.Aún con defectos de tamaño limitado, los síntomas que 

presentan los pacientes son similares o coinciden con los de pacientes que necesitan ser sometidos 

a artroplastia. Las lesiones condrales focales son de alta prevalencia en la población adulta joven. 

Si estas lesiones se dejan sin tratar, en gran proporción progresarán a osteoartritis.  

 

Tratamientos para la Reparacion Articular: 

Los reemplazos parciales (reemplazo de la porción dañada de la rodilla, conservando las zonas 

no dañadas y los ligamentos) y totales de rodilla son los principales enfoques hoy en día para el 

tratamiento de estos pacientes (Curl W et al, 1997; Widuchowski W et al, 2007). Los tratamientos 

biológicos para lesiones condrales como debridamiento, abrasión, microfractura, auto- o 

aloinjerto osteocondral, y otras estrategias basadas en el uso de células han mostrado buenos 

resultados en pacientes jóvenes. Para pacientes de mayor edad los tratamientos biológicos tienen 

resultados menos satisfactorios, con recurrencia de los síntomas y en muchos casos poco alivio 

del dolor y deficiente mejoría funcional. Considerando los defectos focales contenidos, con tejido 

sano adyacente, los procedimientos tradicionales de artroplastia no son los más adecuados para 

su tratamiento, dado que el riesgo de cirugías de revisión es alto en dichos pacientes.  

 

En esta población, el uso de terapéuticas como el uso de botones focales con preservación del 

tejido sano circundante, puede ser una opción de tratamiento adecuado, antes de considerar el 

reemplazo total de rodilla (Pascual Garrido C et al, 2017). Se ha mostrado en este trabajo que el 

uso de botones metálicos focales para tratamiento de lesiones condrales de cóndilo femoral resultó 

en resultados clínicos similares y aún superiores, cuando se compara con procedimientos 

biológicos como microfracture, trasplante osteocondral autólogo, debridamiento, implante de 

condrocitos autólogos o aloinjerto osteocondral, con mejores resultados clínicos y menor 

requerimiento de procedimientos subsiguientes.  
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El manejo de defectos articulares focales del cóndilo femoral de espesor total requiere un enfoque 

terapéutico altamente personalizado al perfil de cada paciente. La decision quirúrgica puede variar 

de paciente a paciente a través del análisis de edad, tipo de defecto, historia quirúrgica, tamaño 

de lesión, superficie articular opuesta, función meniscal, alineamiento mecánico, inestabilidad de 

ligamentos, índice de masa corporal y expectativas de recuperación. Bedi y colaboradores han 

mostrado una revisión basada en la evidencia de diferentes métodos de tratamiento de defectos 

condrales de rodilla. Los autores han concluido que las técnicas de estimulación de la médula 

ósea y el trasplante de auto y aloinjertos proveen resultados favorables, aunque no carecen de 

complicaciones y desventajas (Bedi A et al, 2010). 

 

La microfractura es la técnica más frecuentemente usada de estimulación de médula ósea. 

Steadman y colaboradores reaizaron un seguimiento de largo plazo (11 años) de pacientes 

menores de 45 años con una mejoría significativa luego del procedimiento, aunque sólo el 32% 

estuvieron libres de dolor (Steadman J et al, 2003). El implante osteocondral alogénico es 

considerado un tratamiento de segunda línea para restauración de cartílago. Si bien el seguimiento 

clínico de estos pacientes mostró un score menor que el de microfractura, el iplante osteocondral 

reflejó un mejoramiento funcional superior (Gill T, 2000). 

 

Ingenieria de Tejidos 

Existe una gran cantidad de literatura relacionada con la aplicación de técnicas de ingeniería de 

tejidos para tratamiento de cartílago articular en modelos animales. Sin embargo, surge del 

análisis de esa bibliografía que un gran porcentaje de esos nuevos enfoques, exitosos en dichos 

modelos animales, producen resultados menos satisfactorios cuando son llevados a ensayos 

clínicos (Hay M et al, 2014).  Por lo tanto, es necesario un meticuloso análisis que permita guiar 

el desarrollo de nuevos desarrollos biomiméticos y bioactivos que conduzcan a aplicaciones 

clínicas más apropiadas y exitosas. 

 

El objetivo de esta tesis fue ensayar una terapéutica desarrollada combinando células MSC´s 

encapsuladas en hidrogeles de PEG, con ChS incorporado como clave biológica, en comparación 

con el mismo sistema sin células. Esta terapéutica se encuadra dentro de los enfoques biológicos 

o rerapias regenerativas. En pacientes jóvenes, con alineación normal y sin historia quirúrgica se 

plantean este tipo de tratamientos biológicos inicialmente, en particular cuando pueden 

completarse las terapias de rehabilitación. El mismo paciente, con historia quirúrgica extensa de 

debridamiento, microfractura, ACI o aloinjerto, implica mayores desafíos cuando vuelve a tener 

síntomas o los procedimientos nos le proveen adecuado alivio del dolor y/o mejoramiento 
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funcional. En estos casos, la artroplastia convencional no es lo más indicado, dado que se trata de 

un paciente joven y con una patología continua pero aislada (Chahla J et, 2016). 

 

En este camino, pueden mencionarse las terapéuticas biológicas y los botones metálicos focales, 

que están enfocados en la búsqueda de nuevos paradigmas de tratamientos limitados al área del 

defecto, preservando el hueso, las superficies sanas del cartílago y tejidos blandos, con el objeto 

último de evitar en el largo plazo el manejo de la artrosis y artritis de rodilla. En este sentido, esta 

tesis estuvo orientada a la búsqueda de un nuevo tratamiento utilizando células troncales 

mesenquimales obtenidas de la fracción nucleada de la médula ósea, encapsuladas en un novedoso 

material, como es el hidrogel inyectable capaz de polimerizar sus precursores in vivo, mejorando 

la adhesión y permitiendo un mejor ajuste entre el hidrogel y el tejido nativo a su alrededor.  

 

Recordemos que los hidrogeles, son polímeros entrecruzados (crosslinked) insolubles, que se 

hinchan en ambientes acuosos. El alto contenido de agua puede ser modificable, siendo factible 

alcanzar valores similares al cartílago nativo (alrededor de 80% de agua y aún superiores). Esto 

facilita el rápido intercambio de nutrientes y metabolitos desde y hacia las células embebidas en 

el hidrogel (Nicodemus G et al, 2008). Los hidrogeles pueden ser clasificados en dos grandes 

grupos: polímeros naturales o sintéticos, o una combinación de ambos; degradables y no 

degradables. Se incluyen dentro de los polímeros naturales los basados en polsacáridos (alginato, 

quitosan, celulosa, amilosa, dextran, glicosaminoglicanos, agarosa, quitina), proteínas (colágeno, 

gelatina, fibrina, elastina, seda, actina, miosina, soya), o proteonucleótidos RNA, DNA). Se 

caracterizan por su biocompatibilidad y en algunos casos su similaridad bioquímica con el 

cartílago nativo y la factibilidad de ser degradados por enzimas secretadas por las células. Los 

degradables por enzimas incluyen glicosaminoglicanos, colágeno, quitosan, gelatina, fibrina, 

elastina, actina, miosina, RNA y DNA, mientras que los no degradables incluyen alginato, 

celulosa, amilosa, dextran, agarosa, quitina, seda y soya. Por otro lado, favorece a los polímeros 

sintéticos la posibilidad de cambios en su fabricación, permitiendo lograr mayor control sobre sus 

propiedades macroscópicas y comportamiento en la degradación. Algunos ejemplos de polímeros 

sintéticos que han sido usados en kingeniería de tejidos de cartílago incluyen, entre otrtos, 

poli(etilene glicol) (PEG), poli(vinil alcohol) (PVA), poli(ácido láctico) (PLA) y polidioxanona 

(PDS). Los hidrogeles obtenidos a partir de polímeros sintéticos son diseñados para que tengan 

propiedades mecánicas similares (módulo compresivo) y comportamiento friccional al cartílago 

articular.  
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En esta tesis, se utilizó uno de los polímeros sintéticos mencionados, el Poli(etilene glicol) (PEG) 

que se conjugó con aminas terminales, para obtener Poli(etilene glicol) (PEG) norbornene (8 

brazos, 10kDa). Por otro lado, la combinación de polímeros naturales y sintéticos ha surgido como 

un primisorio enfoque para crear hidrogeles biomiméticos, combinando el potencial condrogénico 

ajustable de ambos compon entes. Estos hidrogeles biomiméticos pueden ser diseñados para 

imitar aspectos clave del ambiente nativo, al mismo tiempo que se pieden ajustar en forma precisa 

las propiedades mecánicas y químicas del hidrogel (Bryant S et al, 2004). 

 

Otra propiedad muy importante que debe ser tenida en cuenta, es la degradación del hidrogel, lo 

cual es crítico para el proceso de síntesis de la ECM durante el crecimiento del cartílago. Esta 

degradación puede ocurrir a través de dos mecanismos predominantes: may occur through two 

predominant mechanisms: una degradación masiva, por ejem plo una hidrólisis, lo cual redunda 

en una degradación uniforme del “crosslink”, y/o una degradación local, por ejemplo, mediante 

enzimas. Los polímeros sintéticos pueden diseñarse para que se degraden de una u otra forma 

(Jeuken R et al, 2016). Un hidrogel ideal debería soportar las cargas de la articulación, degradarse 

gradualmente y transferir el estímulo de la carga articular al tejido de neoformación. Por eso, es 

muy importante ajustar la degradación del hidrogel con dicho nuevo tejido. La tasa de degradación 

depende del grado de entrecruzamiento (cuanto mayor es el entrecruzamiento más lenta es la 

degradación) y de la elección del linker degradable, el cual influye en la cinética de degradación 

y el coeficiente de difusión del soluto (Hadjiev N et al, 2015). El desafío es que se require una alta 

densidad de entrecruzamiento para soportar la carga articular, pero con baja tasa de degradación, 

y que esto afecte negativamente la difusión de moléculas grandes, incluyendo factores de 

crecimiento y moléculas de la matriz extracelular recientemente formadas. Es de destacar que, en 

el cartílago, dichas moléculas, específicamente agrecano y colágeno, son demasiado grandes 

como para ser transportadas a través del hidrogel entrecruzado, y como resultado, la degradación 

debe ocurrir antes de que el tejido macroscópico se forme (Nicodemus G et al, 2011). Mediante un  

ajuste cuidadoso de la formulación y propiedades iniciales del hidrogel es posible lograr la 

regulacion de la degradación y el crecimiento del nuevo tejido. Clínicamente, la mayoría de las 

lesiones de cartílago sintomáticas son osteocondrales, e involucran tanto el cartílago como las 

capaas superiores del hueso. Para superar estas complejas situaciones han sido creados hidrogeles 

multi-capas. Los hidrogeles bicapa son los enfoques más siples, en los cuales las dos capas tienen 

la misma estructura química, y varían propiedades como estructura del poro y/o claves 

bioquímicas o incorporación de factores de crecimiento (Steinmetz N et al, 2015). Para ello, se 

utilizó Poli(etilene glicol) (PEG) norbornene (8 brazos, 10kDa) fabricado a partir de PEG 

conjugándolo con aminas terminales. Por otro lado, se sintetizó condroitín sulfato. Ambas 
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soluciones precursoras fueron tratadas con un cross-linker (CVPLgSLYSGC), obteniéndose el 

hidrogel por polimerización producida por fotoiniciación.  

 

Otro gran desafío para el desarrollo de sustitutos de cartílago es el diseño de scaffolds con 

propiedades mecánicas adecuadas como para restaurar la función condrogénica inicial, mientras 

simultáneamente se controlan los cambios temporales en la estructura del gel para facilitar la 

formación de un tejido. La incorporación de células en un hidrogel es uno de los procesos más 

críticos para lograr la regeneración. Las células pueden infiltrar el “scaffold” o pueden agregarse 

exógenamente sobre el mismo (Steinmetz N et al, 2015). Una fuente potencial de células son las 

células troncales mesenquimales (MSC) dada su potencialidad para ser diferenciadas hacia linajes 

condrogénico u osteogénico, e inoculadas en cada lámina específica con el objeto de reproducir 

más adecuadamente el cartílago articular y el hueso subcondral. Las células endógenas pueden 

migrar en hidrogeles que tengan factores quimiotácticos capaces de promover la migración desde 

la médula ósea y tejido sinovial, lo cual está facilitado por la expresión en las células de esos 

tejidos de múltiples receptores de citoquinas como CXCR1, CXCR2, CXCR4, and CCR2. (Ringe 

J et al, 2007).  Ha sido demostrada la capacidad de embeber células y factores de crecimiento en 

hidrogeles sintéticos “photocrosslinked” basados en PEG (Bryant S et al, 2004).  Estos autores 

encapsularon condrocitos en estos geles, observando la producción de un tejido cartilaginoso rico 

en glicosaminoglicanos y colágeno, lo cual fue observado mediante métodos bioquímicos e 

histológicos. La incorporación de células en hidrogeles puede ser realizada por diversos métodos. 

Uno de ellos es la siembra de las células sobre estructuras porosas prefabricadas, o bien que las 

células sean incorporadas durante la formación de dicha estructura (Pascual Garrido C et al, 2017 

b).  

 

Se han sido investigado varios tipos celulares para la reparación del cartílago. Entre ellos los 

condrocitos, las MSCs derivadas de médula ósea, de tejido adiposo, y las células pluripotentes 

inducidas. En general, la mayoría de los problemas asociados al uso de células está relacionada a 

la dificultad para mantener el fenotipo condrogénico de las células que se utilizan. En este sentido, 

los hidrogeles han sido diseñados para mantener esa propiedad fundamental, cual es el fenotipo 

condrogénico. Así, por ejemplo, Buschmann y colaboradores et al (Hoemann C et al, 2005) 

estudiaron un hidrogel basado en quitosan gelificado que no sólo se adhería al área afectada, sino 

que también retenía el fenotipo y el potencial condrogénico. Mientras que Schneider y 

colaboradores probaron que condrocitos bovinos encapsulados en un hidrogel fotopolimerizable 

de PEG mantenían su fenotipo y sintetizaban un amplio repertorio de proteínas específicas de 

ECM de cartílago (colágenos II, VI, IX, XI, agrecano y biglican), la cual se incrementa con el 
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tiempo. Más aún, los condrocitos embebidos en hidrogeles 3D cargados con ChS y PEG, se 

comportaban en forma diferente si la carga era dinámica o no. Sin carga la proliferación cellular 

y la síntesis de proteoglicanos se veían muy reducidas, mientras que el colágeno no se vio 

afectado.  

 

En esta tesis, se desarrolló el método de obtención de las células mesenquimales para ser luego 

amplificadas y encapsuladas en el hidrogel, evaluándose el módulo compresivo de los hidrogeles 

a distintos tiempos, desde el día 1 hasta la semana 9. Los hidrogeles fueron comprimidos a una 

tensión del 15%, a una velocidad de deformación de 0,1mm/min para obtener las curvas de 

deformación (MTS Synergie 100, 10N). El módulo compresivo fue determinado por la pendiente 

tangencial a la región linealde la curva, entre el 10 y 15% de tensión. El valor del módulo 

compresivo hallado fue 65kPa en el día 1, y descendió hasta aproximadamente un 30% después 

de 3 semanas, 15% después de 6 semanas y se mantuvo estable hasta las 9 semanas (p<0.01). Esta 

caída del módulo desde la encapsulación hasta las 6 semanas representa la degradación enzimática 

de la MMP2 por las células encapsuladas. Sin embargo, la similaridad en el valor del módulo 

compresivo desde la semana 6 a la 9 puede deberse a la capacidad de las células de sintetizar su 

propia matriz extracelular, simultáneamente con la degradación del hidrogel, manteniendo estable 

la integridad del tejido generado (Figura 1 A). 

 

Además, se evaluó la capacidad condrogénica de las MSC´s in vitro, de células MSCs solas, 

células MSCs con hidrogel ChS/PEG, y el hidrogel ChS/PEG solo. Dicha evaluación se realizó 

mediante qPCR e inmunohistoquímica para colágeno II, sox9 y agrecano, como marcadores de 

condrogénesis, y colágeno X y RunX2 como marcadores de hipertrofia. Después de 6 y 9 semanas 

de cultivo, se observó la diferenciación condrogénica de las MSCs encapsuladas, mediante la 

presencia de elevados niveles de los marcadores de condrogénesis Sox9, agrecano y colágeno II. 

También fueron altos los marcadores de hipertrofia Runx2 y colágeno X a las 9 semanas, aunque 

la expresión del gen de colágeno II fue significativamente superior que la del colágeno X (p<0.01) 

(Figura 1 B). A nivel de proteínas, después de la semana 3, las MSCs encapsuladas expresaron 

colágeno II, y a la semana 9 la producción de colágeno II fue prevalente en el hidrogel. La tinción 

positiva para Safranina-O indican la presencia de GAGs a las 9 semanas (Figura 1 C). La tinción 

positiva en los tiempos más tempranos era esperable debido a la incorporación de ChS en la 

formulación del hidrogel. Sin embargo, en la semana 9 se mantuvo la tinción positiva, a pesar de 

la degradación del hidrogel, debido a la síntesis de GAGs. Se observó una degradación 

significativa del hidrogel sintético a lo largo del periodo de estudio de las 9 semanas indicando 

que las MSCs encapsuladas pueden degradar el péptido crosslinker sensible a MMP2. 
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Comparando las tinciones de colageno II y PEG, se observa que la producción de la proteína 

Colágeno II fue proporcional a la reducción de la tinción positiva para PEG, y que en la semana 

9 hubo una significativa predominancia de colágeno II sobre PEG. Estos resultados coinciden con 

los datos del módulo compresivo, indicando que la ECM producida por las MSCs encapsuladas 

mantenía la integridad del tejido, a medida que el hidrogel se degradaba.  

 

Otro proceso crítico para llegar a la cicatrización del cartílago es obtener una integración óptima 

entre los hidrogeles y el tejido circundante, para lo cual es imprescindible que los hidrogeles se 

adhieran a la superficie articular adyacente como también al hueso subcondral.  Si esta integración 

no es la adecuada, el hidrogel implantado se perderá o se fracturará como consecuencia del 

movimiento diario de la articulación. La integración o adhesión a un cartílago hospedador puede 

formarse entre las moléculas del tejido entrecruzado en el cartílago y las cadenas de polímeros, o 

por la formación de enlaces químicos con el cartílago local durante la gelificación in situ. 

Dependiendo de la química de los monómeros que forman el hidrogel, pueden ocurrir reacciones 

no específicas entre los monómeros en polimerización y las moléculas de tejidos (Nuttelman C 

et al, 2008).  

 

El sistema de hidrogeles basado en PEG crosslinked en el cual se incluyen análogos de matriz 

extracelular como condroitín sulfato (ChS) y el tripéptido RGD, con el objeto de crear un hidrogel 

biomimético (Liu S et al, 2010) se muestra como promisorio. El condroitín sulfato es el principal 

glicosaminoglicano en el cartílago, que crea un ambiente hiperosmótico particular, y promueve 

la síntesis de tejido, especialmente bajo compresión dinámica (Bilic J et al, 2012).  

El sistema ha sido desarrollado para ser fotopolimerizable en virtud de lo cual los diferentes 

componentes (PEG, ChS, y RGD) son modificados con grupos que pueden entrecruzarse, y luego 

de la exposición a la luz reaccionan para formar una red de polímero entrecruzado. Además, este 

polímero permite a las células ser encapsuladas durante el proceso de formación del hidrogel, con 

lo cual la combinación final se forma in situ dentro del defecto en el cuerpo. Las ventajas de este 

hidrogel fotopolimerizable incluyen el control espacial y temporal durante la formación del 

hidrogel, la capacidad de polimerizar a temperatura y pH fisiológicos, y la polimerización rápida, 

en segundos o minutos. Además, este hidrogel puede ser expandido mediante la creación de 

constructos multicapa inyectables por fotopolimerización secuencial de láminas in situ. Por lo 

tanto diferentes secciones del cartilago articular pueden ser reproducidos. 
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Otro gran desafío para el desarrollo de sustitutos de cartílago es el diseño de scaffolds con 

propiedades mecánicas adecuadas como para restaurar la función condrogénica inicial, mientras 

simultáneamente se controlan los cambios temporales en la estructura del gel para facilitar la 

formación de un tejido. La incorporación de células en un hidrogel es uno de los procesos más 

críticos para lograr la regeneración. Las células pueden infiltrar el “scaffold” o pueden agregarse 

exógenamente sobre el mismo (Steinmetz N et al,  2015). Una fuente potencial de células son las 

células troncales mesenquimales (MSC) dad su otencialidad para ser diferenciadas hacia linajes 

condrogénico u osteogénico, e inoculadas en cada lámina específica con el objeto de reproducir 

más adecuadamente el cartílago articular y el hueso subcondral. Las células endógenas pueden 

migrar en hidrogeles que tengan factores quimiotácticos capaces de promover la migración desde 

la médula ósea y tejido sinovial, lo cual está facilitado por la expresión en las células de esos 

tejidos de múltiples receptores de citoquinas como CXCR1, CXCR2, CXCR4, and CCR2. (Ringe 

J et al, 2007).   

 

Se ha demostrado  la capacidad de embeber células y factores de crecimiento en hidrogeles 

sintéticos “photocrosslinked” basados en PEG (Bryant S et al, 2004).  Estos autores encapsularon 

condrocitos en estos geles, observando la producción de un tejido cartilaginoso rico en 

glicosaminoglicanos y colágeno, lo cual fue observado mediante métodos bioquímicos e 

histológicos.  

 

La incorporación  de células en hidrogeles puede ser realizada por diversos métodos. Uno de ellos 

es la siembra de las células sobre estructuras porosas prefabricadas, o bien que las células sean 

incorporadas durante la formación de dicha estructura (Pascual Garrido C et al, 2017 b). Se han  

investigado varios tipos celulares para la reparación del cartílago. Entre ellos los condrocitos, las 

MSCs derivadas de médula ósea, de tejido adiposo, y las células pluripotentes inducidas. En 

general, la mayoría de los problemas asociados al uso de células está relacionada a la dificultad 

para mantener el fenotipo condrogénico de las células que se utilizan. En este sentido, los 

hidrogeles han sido diseñados para mantener esa propiedad fundamental, cual es el fenotipo 

condrogénico. Así, por ejemplo, Buschmann y colaboradores et al (Hoemann C et al, 2005) 

estudiaron un hidrogel basado en quitosan gelificado que no sólo se adhería al área afectada, sino 

que también retenía  el fenotipo y el potencial condrogénico. Mientras que Schneider y 

colaboradores probaron que condrocitos bovinos encapsulados en un hidrogel fotopolimerizable 

de PEG mantenían su fenotipo y sintetizaban un amplio repertorio de proteínas específicas de 

ECM de cartílago (colágenos II, VI, IX, XI, agrecano y biglican), la cual se incrementa con el 

tiempo. Más aún, los condrocitos embebidos en hidrogeles 3D cargados con ChS y PEG, se 
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comportaban en forma diferente si la carga era dinámica o no. Sin carga la proliferación cellular 

y la síntesis de proteoglicanos se veían muy reducidas, mientras que el colágeno no se vio 

afectado. 

 

En esta tesis, se desarrolló el método de obtención de las células mesenquimales para ser luego 

amplificadas y encapsuladas en el hidrogel, evaluándose el módulo compresivo de los hidrogeles 

a distintos tiempos, desde el día 1 hasta la semana 9. Los hidrogeles fueron comprimidos a una 

tensión del 15%, a una velocidad de deformación de 0,1mm/min para obtener las curvas de 

deformación (MTS Synergie 100, 10N). El módulo compresivo fue determinado por la pendiente 

tangencial a la región linealde la curva, entre el 10 y 15% de tensión. El valor del módulo 

compresivo hallado fue 65kPa en el día 1, y descendió hasta aproximadamente un 30% después 

de 3 semanas, 15% después de 6 semanas y se mantuvo estable hasta las 9 semanas (p<0.01). Esta 

caída del módulo desde la encapsulación hasta las 6 semanas representa la degradación enzimática 

de la MMP2 por las células encapsuladas. Sin embargo, la similaridad en el valor del módulo 

compresivo desde la semana 6 a la 9 puede deberse a la capacidad de las células de sintetizar su 

propia matriz extracelular, simultáneamente con las degradación del hidrogel, manteniendo 

estable la integridad del tejido generado (Figura 1 A). 

 

Además, se evaluó la capacidad  condrogénica de las MSC´s in vitro, de células MSCs solas, 

células MSCs con hidrogel ChS/PEG, y el hidrogel ChS/PEG solo. Dicha evaluación se realizó 

mediante qPCR e inmunohistoquímica para colágeno II, sox9 y agrecano, como marcadores de 

condrogénesis, y colágeno X y RunX2 como marcadores de hipertrofia. Después de 6 y 9 semanas 

de cultivo, se observó la diferenciación condrogénica de las MSCs encapsuladas, mediante la 

presencia de elevados niveles de los marcadores de condrogénesis Sox9, agrecano y colágeno II. 

También fueron altos los marcadores de hipertrofia Runx2 y colágeno X a las 9 semanas, aunque 

la expresión del gen de colágeno II fue significativamente superior que la del colágeno X (p<0.01) 

(Figura 1 B). A nivel de proteínas, después de la semana 3, las MSCs encapsuladas expresaron 

colágeno II, y a la semana 9 la producción de colágeno II fue prevalente en el hidrogel. La tinción 

positiva para Safranina-O indican la presencia de GAGs a las 9 semanas (Figura 1 C). La tinción 

positiva en los tiempos más tempranos era esperable debido a la incorporación de ChS en la 

formulación del hidrogel. Sin embargo, en la semana 9 se mantuvo la tinción positiva, a pesar de 

la degradación del hidrogel, debido a la síntesis de GAGs. Se observó una degradación 

significativa del hidrogel sintético a lo largo del periodo de estudio de las 9 semanas indicando 

que las MSCs encapsuladas pueden degradar el péptido crosslinker sensible a MMP2. 

Comparando las tinciones de colageno II y PEG, se observa que la producción de la proteína 
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Colágeno II fue proporcional a la reducción de la tinción positiva para PEG, y que en la semana 

9 hubo una significativa predominancia de colágeno II sobre PEG. Estos resultados coinciden con 

los datos del módulo compresivo, indicando que la ECM producida por las MSCs encapsuladas 

mantenía la integridad del tejido, a medida que el hidrogel se degradaba. 

 

Otro proceso crítico para llegar a la cicatrización del cartílago es obtener una integración óptima 

entre los hidrogeles y el tejido circundante, para lo cual es imprescindible que los hidrogeles se 

adhieran a la superficie articular adyacente como también al hueso subcondral.  Si esta integración 

no es la adecuada, el hidrogel implantado se perderá o se fracturará  como consecuencia del 

movimiento diario de la articulación. La integración o adhesión a un cartílago hospedador puede 

formarse entre las moléculas del tejido entrecruzado en el cartílago y las cadenas de polímeros, o 

por la formación de enlaces químicos con el cartílago local durante la gelificación in situ. 

Dependiendo de la química de los monómeros que forman el hidrogel, pueden ocurrir reacciones 

no específicas entre los monómeros en polimerización  y las moléculas de tejidos (Nuttelman C 

et al, 2008).  

  

El sistema de hidrogeles basado en PEG crosslinked en el cual se incluyen análogos de matriz 

extracelular como condroitín sulfato (ChS) y el tripéptido RGD, con el objeto de crear un hidrogel 

biomimético (Liu S et al, 2010) se muestra como promisorio. El condroitín sulfato es el principal 

glicosaminoglicano en el cartílago, que crea un ambiente hiperosmótico particular, y promueve 

la síntesis de tejido, especialmente bajo compresión dinámica (Bilic J et al, 2012).El sistema ha 

sido desarrollado para ser fotopolimerizable en virtud de lo cual los diferentes componentes (PEG, 

ChS, y RGD) son modificados con grupos que pueden entrecruzarse, y luego de la exposición a 

la luz reaccionan para formar una red de  polímero entrecruzado. Además, este polímero permite 

a las células ser encapsuladas durante el proceso de formación del hidrogel, con lo cual la 

combinación final se forma in situ dentro del defecto en el cuerpo. Las ventajas de este hidrogel 

fotopolimerizable incluyen el control espacial y temporal durante la formación del hidrogel, la 

capacidad de polimerizar a temperatura y pH fisiológicos, y la polimerización rápida, en segundos 

o minutos. Además, este hidrogel puede ser expandido mediante la creación de constructos 

multicapa inyectables por fotopolimerización secuencial de láminas in situ. Por lo tanto diferentes 

secciones del cartilago articular pueden ser reproducidos.  
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