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DEX70-ox: dextrano de peso molecular 70 kDa oxidado 

DEX70-ox(40%): dextrano de peso molecular 70 kDa oxidado al 40 % 
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H-Nap: hidrogel con naproxeno 

H: hidrogel  
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NaOH: hidróxido de sodio 

Nap: naproxeno 

OA: osteoartrosis 



 
 

OATS: tejidos autólogos osteocondrales 

OCAS: aloinjertos osteocondrales 

P-ACI: implante de condrocitos autólogos en periostio 

PB: tampón fosfato 

PBS: tampón fosfato salino 
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PEG-DA: polietilenglicol diacrilato 

PM: peso molecular 

RHAMM: receptor de la motilidad mediada por ácido hialurónico 

SEA: Servicio de Experimentación Animal  

Semi-IPN: red polimérica semi-interpenetrada 

SGRM: soportes guiados de medicina regenerativa 

SO/V: safranina-O/verde rápido 

SYSADOA: fármacos de acción lenta para la osteoartrosis 

t-BC: carbazato de t-butilo 

TMX: thermanox® 

USAL: universidad de Salamanca 

UV: ultravioleta 
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Figura 29. (A) Rodilla del grupo III (con 3 infiltraciones de colagenasa): lesión en cóndilo 
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grupo VI con cambio de coloración de las partes blandas.  
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normal con tinción de hematoxilina/eosina. (a) Imagen a 4x en donde se observa hueso 

subcondral y cartílago. (b) Imagen a 10x. (c) Imagen a 20x donde se observan 

condrocitos en columnas rodeados de MEC. 

Figura 35. Imágenes microscópicas del grupo I mediante la tinción de SO/V. (a) Imagen 

de MEC homogénea y normal. (b) Se observa un cartílago articular de grosor normal.   

Figura 36. Imagen microscópica del grupo I donde se observa el marcaje inmunológico 

frente al colágeno tipo II de forma homogénea y en la totalidad del cartílago articular 

(10x). 



 
 

Figura 37. Imágenes microscópicas de diferentes cortes del cartílago articular del grupo 

II con tinción de hematoxilina/eosina. (a) Imagen a 10x donde se muestra la zona 

levemente lesionada con una ligera alteración en la capa superficial del cartílago 

articular. (b) Imagen a 20x donde se observa un leve erosionado de la superficie articular 

alterada. 

Figura 38. Imágenes microscópicas del grupo II con tinción de hematoxilina/eosina. (a) 

Imagen a 20x donde se aprecia la casi plena conservación de la disposición de los 

condrocitos en columnas. (b) Imagen a 20x donde se observa el predominio de la 

distribución en columnas de los condrocitos, distinguiéndose también alguna condrona 

hiperplásica. La zona más superficial se encuentra levemente erosionada. 

Figura 39. Imágenes microscópicas correspondientes al grupo III de osteoartrosis 

inducida con colagenasa con tinción de H/E. (a) Imagen a 4x donde se pone de 

manifiesto la irregularidad del cartílago articular, presentando numerosas y profundas 

fisuras, acompañado de fragmentos de cartílago desprendido. (b) Imagen a 10x donde 

se observa un aumento tanto en el número como en el tamaño celular. 

Figura 40. Imagen microscópica del grupo III que refleja fisuras profundas en el cartílago 

que casi alcanzan la capa calcificada. Esta capa presenta tinción de safranina a 

diferencia de las capas más superficiales del cartílago (SO/V, 10x). 

Figura 41. Imagen microscópica del grupo III donde se observa el marcaje inmunológico 

frente al colágeno tipo II exclusivamente en la zona de transición entre la capa profunda 

del cartílago articular y el hueso subcondral. (a) Imagen 10x donde se observa 

coloración marrón en la capa profunda en transición con el hueso subcondral y ausencia 

de colágeno tipo II en las capas superficiales. (b) Imagen 10x donde se muestra la 

superficie articular fisurada y sin detectar colágeno tipo II.  

Figura 42. Imágenes microscópicas del grupo IV con tinción de H/E de la superficie 

articular que muestra degeneración del cartílago. (a) Imagen 4x donde se observa un 

cartílago articular muy adelgazado y altamente fragmentado. (b) Imagen 10x donde se 

muestran múltiples fisuras y un componente celular escaso.  

Figura 43. Imágenes microscópicas del grupo IV mediante tinción de H/E. (a) Imagen 

20x donde se muestra un desprendimiento en bloque de parte del cartílago con una 

distribución celular heterogénea. Se observa penetración de la capa calcificada en el 

hueso subcondral. (b) Imagen 20x con gran alteración celular y condronas hiperplásicas. 

La transición con el hueso subcondral presenta alteraciones, es irregular y tiene una 

mayor vascularización.  



 
 

Figura 44. Imágenes microscópicas del grupo IV con tinción SO/V.(a) Imagen 10x que 

muestra ausencia de coloración en las capas superficiales debido a la ausencia de 

proteoglicanos en la MEC. (b) Imagen 20x donde se observa que la coloración con 

safranina está presente únicamente en la capa más profunda del cartílago articular.  

Figura 45. Imagen microscópica del grupo IV donde se observa ausencia casi completa 

de marcaje inmunológico frente al colágeno tipo II, mostrándose zonas puntuales 

inmunomarcadas. (a) Imagen 10x. (b) Imagen 40x.   

Figura 46. Imágenes microscópicas del grupo V con tinción de H/E. (a) Imagen 4x donde 

se observan leves fisuras y algún pequeño fragmento aislado de cartílago desprendido. 

El límite con el hueso subcondral está conservado. (b) Imagen 10x donde se muestran 

fisuras superficiales y una distribución de los condrocitos en columnas. (c) Imagen 20x 

del cartílago articular con condrocitos dispuestos tanto en columnas como agrupados 

formando pequeñas agrupaciones de condronas hiperplásicas.  

Figura 47. Imágenes microscópicas del grupo V con tinción SO/V. (a) Imagen 10x donde 

se observa una MEC con una composición muy conservada. (b) Imagen 10x donde se 

pone de manifiesto una coloración homogénea y con patrones característicos de una 

MEC normal.  

Figura 48. Imágenes microscópicas del grupo V con tinción SO/V. (a) Imagen 10x donde 

se observan numerosas condronas hiperplásicas y tinción de la MEC tanto en las capas 

más profundas como dentro de las condronas, indicando la presencia de proteoglicanos. 

(b) Imagen 20x donde se muestra disminución de la tinción de la MEC en las zonas más 

superficiales, sin embargo la presencia de coloración es más notable en la capa 

profunda.  

Figura 49. Imagen microscópica del grupo V de inmunohistoquímica frente a colágeno 

tipo II donde se observa inmunoreactividad en la capa profunda en transición con el 

hueso subcondral y una señal inmunológica muy débil en la matriz interterritorial. (a) 

Imagen 10x. (b) Imagen 20x. 

Figura 50. Imágenes microscópicas del grupo VI mediante tinción de H/E. (a) Imagen 

4x de la superficie articular con notables irregularidades, fisuras y ligera disminución del 

grosor del cartílago. (b) Imagen 10x donde se observa una distribución alterada de los 

condrocitos formando condronas hiperplásicas. También se observan fragmentos 

desprendidos del cartílago con celularidad en su interior.  



 
 

Figura 51. Imágenes microscópicas del grupo VI con tinción de H/E. (a) Imagen 10x que 

muestra la presencia de condronas hiperplásicas en la capa más superficial del 

cartílago. (b) Imagen 20x donde se observa la organización de los condrocitos en 

condronas hiperplásicas distribuidas por todas las capas del cartílago. 

Figura 52. Imagen microscópica del grupo VI con tinción SO/V donde se aprecia 

ausencia de coloración en las capas más superficiales del cartílago debido a la 

alteración de la composición de la MEC. La capa más profunda, en transición con el 

hueso subcondral, es la que muestra presencia de proteoglicanos. 

Figura 53. Imagen microscópica del grupo VI de inmunohistoquímica frente a colágeno 

tipo II donde se observa un marcaje más intenso en la capa profunda en transición con 

el hueso subcondral y una señal inmunológica muy débil en la matriz interterritorial. (a) 

Imagen 10x. (b) Imagen 20x.  
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La patología del cartílago articular, ya sea degenerativa o traumática, genera una 

importante afectación en la calidad de vida de nuestros pacientes, además de un 

impacto importante en la salud pública y en la economía mundial. El tratamiento de estas 

lesiones se ve dificultado por las características del cartílago articular de carecer de 

nervios, vasos sanguíneos y drenaje linfático lo que ocasiona una baja capacidad de 

auto-reparación. Con el objetivo de evitar la cirugía protésica de reemplazo articular en 

fases avanzadas de la osteoartrosis, se han realizado múltiples avances en la Ingeniería 

Tisular que tienen como principal objetivo el de estimular la regeneración del cartílago 

articular, consiguiéndose en todas ellas un tejido fibrocartilaginoso que difiere de las 

propiedades biomecánicas y estructurales del cartílago articular nativo.  

En la presente tesis se propone el desarrollo de hidrogeles inyectables portadores 

de ácido hialurónico y gelatina cargados con fármacos anti-inflamatorios (naproxeno o 

dexametasona) y con estructura de red semi-interpenetrada que permita a los hidrogeles 

mantenerse durante más tiempo en la articulación y así mejorar el efecto del ácido 

hialurónico y de los correspondientes fármacos en un modelo de osteoartrosis inducido 

químicamente en la rodilla de un animal de experimentación. Además, la administración 

intraarticular de los fármacos anti-inflamatorios mediante un sistema de hidrogel permite 

una liberación controlada del medicamento disminuyendo sus efectos secundarios a 

nivel sistémico y aumentando la biodisponibilidad del mismo potenciando una 

disminución del proceso inflamatorio en la articulación y facilitando la reparación de las 

lesiones condrales.  

En una primera fase del estudio, se prepararon y optimizaron las formulaciones 

inyectables formadas por dos componentes principales: el ácido hialurónico y la gelatina 

que una vez mezclados en el momento de su aplicación en el organismo, gelifican in 

situ (empleando como agente entrecruzante el dextrano oxidado) y dan lugar a la 

formación de un hidrogel con estructura de red semi-interpenetrada en un máximo de 

tiempo de 30 min tras el mezclado de los componentes. A continuación, se desarrollaron 

formulaciones con fármacos anti-inflamatorios: dexametasona o naproxeno.  

Posteriormente, mediante estudios in vitro y simulando las condiciones fisiológicas, 

se evaluaron las propiedades de los hidrogeles en relación con el grado de hinchamiento 

y degradación, observándose una ganancia en peso del hidrogel debido a la absorción 

de agua del medio en las primeras 4 h. Tras este periodo de tiempo, se produce una 

pérdida de peso debido a la degradación del hidrogel y la liberación del fármaco, 

principalmente para el hidrogel sin cargar y para el hidrogel cargado con naproxeno (que 

se degradan a los 14 días del estudio) en comparación a los datos de degradación 
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obtenidos para el hidrogel con dexametasona, que se mantiene estable hasta 

prácticamente 30 días. 

En relación al estudio in vitro de las cinéticas de liberación de los medicamentos, se 

observó que el naproxeno se libera de forma rápida alcanzando la liberación del 100 % 

del fármaco cargado en un periodo inferior a 24 h. Sin embargo, la liberación de la 

dexametasona se produce de forma más controlada, obteniéndose una liberación del 

22 % del medicamento cargado en un periodo de 1 día, para después estabilizarse en 

el tiempo, por lo que se puede concluir que los hidrogeles con dexametasona son más 

estables. 

En un segundo momento, se valoró la citotoxicidad y proliferación celular en dichos 

hidrogeles, con y sin fármaco, mediante estudios in vitro de cultivos celulares utilizando 

condrocitos y osteoblastos, observándose que ninguno de los hidrogeles era tóxico para 

las células y además ambos estimulaban la adhesión celular al hidrogel y por tanto la 

proliferación celular.  

Por último, se estudió la biocompatibilidad y capacidad de reparación osteocondral 

de los hidrogeles en un modelo experimental de osteoartrosis inducida en rodilla de 

conejo de raza Nueva Zelanda. Para lo cual se empleó un total de 8 conejos (16 rodillas) 

y se crearon seis grupos de estudio comenzando por el grupo control (infiltración con 

suero salino), siguiendo por el grupo de inducción de osteoartrosis mediante la 

infiltración de colagenasa, y posteriormente en función del tratamiento recibido: 

hidrogeles con naproxeno, hidrogeles con dexametasona o exclusivamente suero 

salino.  

Se observó que los hidrogeles inyectables con dexametasona evitan la progresión 

de osteoartrosis inducida por colagenasa, al igual que los portadores de naproxeno, 

aunque este último grupo, además de evitar la progresión induce una respuesta 

reparativa en el cartílago articular, si bien este fármaco no es capaz de producir una 

regeneración del cartílago articular dañado y formar cartílago articular nativo.  

Por tanto, los hidrogeles inyectables portadores de ácido hialurónico con estructura 

de red semi-interpenetrada constituyen una herramienta útil en el tratamiento de la 

osteoartrosis, ya que se mantienen durante más tiempo en la cavidad articular y además 

son buenos vehículos de fármacos, células o factores de crecimiento que estimulen la 

regeneración osteocondral.
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The pathology of articular cartilage, whether degenerative or traumatic, has a 

significant impact on the quality of life of our patients, as well as on public health and the 

global economy. The treatment of these injuries is hampered by the characteristics of 

the articular cartilage, that lacks of nerves, blood vessels and lymphatic drainage, which 

produces a low self-repair capacity. In order to avoid prosthetic joint replacement surgery 

in advanced stages of osteoarthrosis, many advances have been made in Tissue 

Engineering which main objective is to stimulate the regeneration of articular cartilage, 

achieving everytime a fibrocartilaginous tissue that differs from the biomechanical and 

structural properties of native articular cartilage. 

The present thesis proposes the development of injectable hydrogels carrying 

hyaluronic acid and gelatin loaded with anti-inflammatory drugs (naproxen or 

dexamethasone) and with a semi-interpenetrated network structure that allows the 

hydrogels to stay longer in the joint and thus improve the effect of hyaluronic acid and 

the corresponding drugs in a model of osteoarthrosis induced chemically in the knee of 

an experimental animal. In addition, the intra-articular administration of anti-inflammatory 

drugs through a hydrogel system allows a controlled release of the medication, 

decreasing its side effects at a systemic level and increasing its bioavailability, promoting 

a decrease in the inflammatory process in the joint and facilitating the repair of the 

chondral injuries. 

In the first phase of the study, injectable formulations formed by two main 

components were prepared and optimized: hyaluronic acid and gelatin that, once mixed 

at the time of application in the body, gelatinize in situ (using oxidized dextran as a 

crosslinking agent) and form an hydrogel with a semi-interpenetrated network structure, 

within a maximum of 30 minutes after mixing the components. Afterwards, formulations 

were developed with anti-inflammatory drugs: dexamethasone and naproxen. 

Subsequently, through in vitro studies and by simulating the physiological conditions, 

the properties of the hydrogels were evaluated in relation to the degree of swelling and 

degradation, observing an increase in weight of the hydrogel due to the absorption of 

water from the medium in the first 4 hours. After this period of time, a weight loss occurs 

due to the degradation of the hydrogel and the release of the drug, mainly for the 

unloaded hydrogel and for the hydrogel loaded with naproxen (which degrades after 14 

days of the study) in comparison to the degradation data obtained for the hydrogel with 

dexamethasone, which remains stable up to practically 30 days. 

In relation to the in vitro study of the kinetics of drug release, it was observed that 

naproxen is released quickly reaching the release of 100 % of the drug loaded in a period 
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less than 24 hours. However, the release of dexamethasone occurs in a more restrained 

way, obtaining a release of 22 % of the drug loaded in a period of 1 day, then stabilizing 

in time, so it can be concluded that hydrogels with dexamethasone are more stable. 

In a second moment, the cytotoxicity and cellular proliferation of these hydrogels, 

with and without drug, was evaluated through in vitro studies of cell cultures using 

chondrocytes and osteoblasts, observing that none of the hydrogels was toxic for the 

cells and that both stimulated cellular adhesion to hydrogel and therefore cellular 

proliferation. 

Finally, biocompatibility and osteochondral repair capacity of hydrogels was studied 

in an experimental model of osteoarthrosis induced in the knees of New Zealand rabbits. 

For this, a total of 8 rabbits (16 knees) were used and six study groups were created 

starting with the control group (infiltration only with saline buffer), followed by the 

osteoarthrosis induction group through the collagenase infiltration, and subsequently 

depending on the treatment received: hydrogels with naproxen, hydrogels with 

dexamethasone or with saline buffer. 

It was observed that injectable hydrogels with dexamethasone prevent the 

progression of osteoarthrosis induced by collagenase, as well as naproxen carriers, 

although this last group, in addition to preventing progression, induces a reparative 

response in the articular cartilage, although this drug is not able to produce a 

regeneration of damaged articular cartilage and form native articular cartilage. 

Therefore, injectable hydrogels carrying hyaluronic acid with semi-interpenetrated 

network structure are a useful tool in the treatment of osteoarthrosis, since they remain 

for a longer time in the joint cavity and are also good vehicles for drugs, cells or factors 

of growth that stimulate osteochondral regeneration 
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El cartílago articular es un tipo de tejido conectivo altamente especializado que se 

encuentra recubriendo las articulaciones móviles o diartrosis. Una de las características 

del cartílago articular es su naturaleza avascular. Esta ausencia de vasos sanguíneos 

ocasiona que la capacidad de autoregeneración del cartílago articular sea prácticamente 

nula (1). Debido a ello, se han descrito hasta el momento múltiples técnicas para el 

tratamiento de las lesiones condrales, sin obtener resultados plenamente satisfactorios 

(2, 3). En los últimos años, no obstante, el mayor conocimiento existente de la estructura 

y funcionamiento del tejido y el avance en las técnicas de ingeniería tisular (IT) ha 

permitido promover la búsqueda de tratamientos alternativos que reproduzcan las 

características primarias del cartílago.  

A continuación, se describen las principales características de los tejidos que forman 

la articulación, así como la patología que pueden sufrir y las posibilidades terapéuticas 

hasta la fecha.  

1. La articulación 

Las articulaciones móviles o diartrosis (como es la articulación de la rodilla) son 

estructuras complejas que permiten la unión entre los huesos del esqueleto para permitir 

el movimiento, proporcionando además soporte mecánico a la estructura ósea. La 

integridad articular depende del estado de sus componentes, principalmente el cartílago 

articular y el hueso (que actúan como una unidad mecánica), pero también del líquido 

articular y los tejidos blandos peri-articulares (4). 

1.1 El cartílago articular  

El cartílago es, junto con el hueso, uno de los principales tejidos de soporte de los 

animales. Se trata de un tejido conectivo pudiéndose distinguir tres tipos de cartílago en 

el organismo (5): 

• El cartílago hialino: es el más abundante del cuerpo. El cartílago articular 

de las articulaciones diartrodales se encuentra dentro de este tipo. El cartílago 

hialino brinda soporte y flexibilidad al tejido, actuando también como 

amortiguador y disminuyendo la fricción en el caso del cartílago articular (6).  

• El cartílago elástico: se forma a partir de tejido mesenquimal y contiene una 

gran cantidad de fibras elásticas, lo que le confiere la capacidad para estirarse 

sin romper su estructura. Posee poca matriz extracelular (MEC), la cual está 

formada principalmente por fibras elásticas muy ramificadas y colágeno tipo II.  
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• El fibrocartílago: es un tejido con propiedades mecánicas intermedias entre 

el tejido conectivo denso y el cartílago hialino, siendo el más resistente de los 

cartílagos. Su MEC contiene sobre todo colágeno tipo I. 

El cartílago articular tiene entre 2 y 4 mm de espesor siendo su función principal 

proporcionar una superficie lisa y lubricada para la articulación y facilitar la transmisión 

de cargas con un coeficiente de fricción bajo. De esta forma proporciona resistencia a 

la compresión, actuando además como amortiguador (7, 8). El hueso subcondral, en el 

que se apoya, desempeña también un papel importante en las funciones de resistencia 

y deformabilidad (9). Además se trata de un tejido aneural, avascular y alinfático (10) lo 

que dificulta la regeneración y reparación de las lesiones del mismo y lo que ocasiona 

que su nutrición se realice por imbibición a partir del líquido articular. 

1.1.1 Componente celular del cartílago articular  

A pesar de tratarse de un tejido super-especializado su composición es 

relativamente sencilla ya que está formado por un solo tipo celular, el condrocito que se 

encuentra embebido en la MEC.  

El condrocito es una célula esférica altamente diferenciada y especializada, 

metabólicamente activa, cuyo papel principal es actuar en el desarrollo, mantenimiento 

y reparación de la MEC (7, 11). Derivan de células madre mesenquimales (MSC, del 

inglés mesenchymal stem cells) (5) y poseen una capacidad limitada de proliferación 

con una vida media muy larga (12), dependiendo su supervivencia de un ambiente 

químico y mecánico óptimo. Representan del 2 al 10 % del volumen total del cartílago, 

variando la densidad celular según la zona en la que se encuentran y según la edad 

(13). En estudios recientes se ha observado que los condrocitos presentan largas 

extensiones de citoplasma que cruzan la MEC y conectan físicamente con los 

condrocitos vecinos, formando así una red celular tridimensional (14). 

1.1.2 La matriz extracelular 

Es una estructura altamente hidratada ya que el agua representa el 60 – 80 % de su 

peso, siendo sus otros dos componentes principales los glicosaminoglicanos (GAG), 

que constituyen el 3 – 10 % del peso, y el colágeno que representa el 10 – 30 % restante 

(7), que proporcionan las principales características mecánicas del cartílago articular. 

El colágeno es la proteína mayoritaria en el cartílago articular, presentando una 

estructura secundaria tridimensional consistente en una "cadena α" que es una hélice 
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levógira con alrededor de 3 residuos por vuelta. En cuanto a la estructura terciaria, tres 

cadenas α super-enrolladas y conectadas por enlaces intermoleculares forman una 

triple hélice dextrógira (Figura 1).  

 

Figura 1. Estructura tridimensional del colágeno. Tomada de Biochemistry-Ch4 protein structure 

and function. W.H. Freeman and Company 2003). 

Existen, en pequeñas cantidades, varios tipos de colágeno en el cartílago articular 

(VI, IX, X y XI y X) cuya principal función es proporcionar al tejido propiedades de tensión 

e inmovilizar los proteoglicanos de la MEC (7, 15). Sin embargo, el colágeno mayoritario 

es el colágeno tipo II, que, sin ser totalmente específico, es un marcador del condrocito 

normal e indica, en cultivo, la diferenciación del mismo. Representa el 95 % de los 

distintos tipos de colágenos del cartílago y aporta las propiedades de resistencia a la 

compresión, siendo fundamental para la conservación de su forma y volumen. Existen 

dos formas colágeno tipo II: 

• Forma IIA: la más larga y expresada por los condrocitos en el curso del 

desarrollo (16). 

• Forma IIB: se expresa en el cartílago adulto (12). 

El colágeno tipo X se encuentra alrededor de la zona mineralizada del cartílago 

articular y participa en el proceso de mineralización de la MEC interviniendo por tanto 

en el soporte estructural del cartílago (16).  

El colágeno tipo IX se une al colágeno tipo II actuando como conector entre las 

diferentes fibrillas, estabilizando así la red de colágeno tridimensional, al igual que el 

colágeno tipo XI (10).  

El cartílago articular sano tiene la capacidad de deformar y ampliar su área de 

contacto superficial para disminuir los efectos de las cargas directas disminuyendo el 
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estrés aplicado. Esta propiedad biomecánica es llevada a cabo principalmente por la 

presencia de GAG atrapados dentro de la complicada red de colágeno insoluble (11).  

Los glicosaminoglicanos y proteoglicanos son polisacáridos largos sin 

ramificaciones constituidos por repeticiones de una unidad de disacáridos. Los GAG 

presentes en el cartílago articular son el condroitín sulfato, el queratán sulfato y el ácido 

hialurónico (AH) (7). El condroitín sulfato se encuentra principalmente en la MEC, 

mientras que el resto se encuentran en el condrocito (11). La mayoría de los GAG 

(excepto el AH) están unidos covalentemente, y de manera perpendicular, a proteínas 

centrales (core protein) formando así proteoglicanos (Figura 2).  

Existen dos tipos de proteoglicanos: 

• Macroproteoglicanos: entre los que se incluye el agrecano. Se encuentran 

en las mallas formadas por la red de colágeno, y dado su elevado tamaño, se 

garantiza su permanencia dentro de las fibras de colágeno II. 

• Proteoglicanos de masa reducida: decorina, biglucano y fibromodulina. 

Estos proteoglicanos no agregan con el AH pero sí interactúan con el colágeno 

para mantener la integridad del tejido del cartílago articular, contribuyendo a 

las propiedades viscoelásticas y osmóticas, y siendo muy importantes en la 

absorción de las fuerzas continuas que se producen durante actividades en 

carga, como caminar y correr (17, 18).  

Aunque el AH no se une covalentemente a proteínas centrales, sí participa en la 

formación de superagregados de peso molecular (PM) muy elevado (105 y 107 Daltons) 

ya que mediante proteínas de enlace, la larga molécula de AH une proteoglicanos de 

forma no covalente (15, 19, 20). A su vez, estos agregados se entrelazan con las fibras 

de colágeno dando lugar a una red que proporciona al cartílago una naturaleza bifásica, 

como se esquematiza en la Figura 2.  
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Figura 2. Representación esquemática de la matriz extracelular y sus principales componentes. 

Tomada de Murray R, Bender D, Botham K, Kennelly P, Rodweil V, Weil A. Bioquímica ilustrada, 

29ª edición: www. accessmedicina.com. 

El AH es un elemento crucial en la cicatrización de heridas, angiogénesis y 

organización estructural y propiedades mecánicas de los tejidos (21, 22). Es un 

componente importante del microambiente celular ya que influye en la organización 

tisular debido a que interacciona con los receptores de la superficie celular como el 

CD44 y el receptor de la motilidad mediada por AH (RHAMM), promoviendo la migración 

celular y la respuesta inflamatoria, y facilitando la remodelación de la matriz extracelular 

(23). Además, es neutral desde el punto de vista inmunitario, y se ha observado que 

impide la degeneración articular al inhibir la producción de metaloproteinasas (MMP) de 

la matriz extracelular y prevenir la apoptosis de los condrocitos (24-26). 

Las características elásticas del cartílago articular, posibles gracias a la hidrofilia de 

los proteoglicanos, permite el movimiento de vaivén de las moléculas de agua mientras 

que la rigidez se mantiene por el efecto de la red de fibras de colágeno tipo II (9). 

Además del colágeno y los proteoglicanos, la MEC incluye enzimas (como las 

proteasas responsables de la degradación y renovación de los componentes de la MEC, 

tanto en condiciones normales como patológicas) y glucoproteínas como son la 

ancorina, fibronectina, laminina y las integrinas (15), cuya función no está bien conocida, 

aunque es probable que intervengan en la estructura y conservación de la matriz 

extracelular.  

La integridad y correcto funcionamiento del cartílago articular, son consecuencia de 
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la acción recíproca de sus dos componentes principales. Los condrocitos son 

responsables del desarrollo, mantenimiento y reparación de la MEC. La actividad 

metabólica de los condrocitos puede verse alterada por una gran variedad de factores, 

como las citoquinas pro-inflamatorias (por ejemplo la interleucina-1 y el factor de 

necrosis tumoral-alpha), así como factores de crecimiento que juegan un papel 

importante en la degradación y síntesis de las macromoléculas de la MEC (7). 

Dependiendo de la concentración de los distintos componentes dentro de la MEC se 

distinguen tres zonas: 

• Zona interterritorial: es la parte de la MEC más alejada de la célula y 

proporciona las principales propiedades biomecánicas al cartílago. En esta 

zona abundan los agregados de proteoglicanos y fibras de colágeno tipo II (7, 

9).   

• Zona territorial: se encarga de satisfacer las necesidades metabólicas, unir 

las membranas celulares a la matriz que la rodea y proteger las células del 

daño originado por las deformaciones (12). Está compuesta principalmente de 

finas fibrillas de colágeno que se disponen formando una red alrededor de las 

células (27). 

• Zona pericelular: es rica en proteoglicanos sulfatados y proteínas no 

colágenas, ácido hialurónico y colágeno tipo VI. A la unidad formada por el 

condrocito y la matriz que lo rodea se le denomina condrona y constituye la 

unidad anatómica y mecánica del cartílago (12). 

1.1.3 Organización del cartílago articular  

La estructura del cartílago articular no es en capas superpuestas, sino que presenta 

cuatro capas que difieren entre sí, como se puede observar en la Figura 3:  

• Capa superficial: representa el 10 – 20 % del grosor del cartílago articular (7) 

y está formada principalmente por condrocitos pequeños y planos y 

fibronectina en abundancia. Es un área resistente a las fuerzas de tensión (28). 

Revistiendo esta capa superficial se encuentra una zona acelular denominada 

lámina splenda que actúa como una capa protectora del cartílago. Algunos de 

los componentes de la lámina splenda son el AH, fosfolípidos y la lubricina 

(29). 

• Capa intermedia o de transición: representa el 40 – 60 % del volumen del 
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cartílago (7) y está formada por condrocitos gruesos y esféricos, con una 

distribución oblicua de las fibras de colágeno. Contiene gran cantidad de 

proteoglicanos, y poca cantidad de agua (15). 

• Capa profunda o radial: representa aproximadamente el 30 % del volumen 

del cartílago y es la responsable de proporcionar la mayor resistencia a las 

fuerzas de compresión debido a que los haces de colágeno tienen una 

distribución perpendicular a la superficie articular y los condrocitos están 

ordenados en columnas (7). 

• Capa calcificada que se adhiere a la lámina ósea subcondral. Se trata de una 

capa rica en calcio y con las fibras de colágeno dispuestas en forma radiada y 

sin continuidad con las fibras del hueso subcondral. Esta capa se encuentra 

separada de la zona profunda por una línea de demarcación basófila y 

ondulada (tidemark o línea de calcificación), cuya función es hacer de barrera 

e impedir el ingreso de los vasos del hueso subcondral.  

 

Figura 3. Histología del cartílago articular normal. Imágenes A y B: en la capa superficial o zona 

I, los condrocitos son algo más pequeños y aplanados y están situados de forma paralela a la 

superficie articular. En la zona media o zona II, los condrocitos son algo más grandes, esféricos 

y se encuentran solos o en grupos. En la zona III o profunda, los condrocitos son más elípticos, 

forman columnas y se orientan perpendicularmente a la superficie. En la zona IV o calcificada, 

los condrocitos están más esparcidos. Tomada de López-Armada B, Cillero-Pastor B, Blanco 

García F. Fisiopatología de la artrosis ¿cuál es la actualidad? Rev. Esp. Reumatol. 2004; 

31(6):379-9. 

1.1.4 Nutrición del cartílago articular  

Dada la naturaleza avascular del cartílago, los nutrientes básicos provienen por 
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difusión casi exclusivamente del líquido sinovial y en menor medida del hueso 

subcondral (11, 15, 30, 31).  

El líquido sinovial se caracteriza por ser un líquido claro o ligeramente amarillento, 

de alta viscosidad que es secretado en la cavidad articular a través de la membrana 

sinovial. Presenta AH de alto peso molecular y una glicoproteína lubricante (GLP) que 

reduce la fricción (12). De esta forma, el líquido articular actúa como lubricante articular, 

amortiguando los impactos y evitando el contacto de las superficies articulares entre sí.  

1.1.5 Propiedades biomecánicas del cartílago articular  

El cartílago articular funciona como una superficie lisa resistente a la abrasión y casi 

sin fricción. Cuando el cartílago articular se somete a una carga presenta un 

comportamiento viscoelástico, propiedad que se ve influida por la velocidad y el tiempo 

de dicha carga (32). 

1.2 El hueso 

El hueso es uno de los principales componentes de la articulación. Desde un punto 

de vista histológico, el hueso es un tejido conjuntivo mineralizado muy vascularizado e 

inervado, estructurado en laminillas de matriz osteoide calcificada. Contiene células 

especializadas, matriz orgánica y una fase mineral (33, 34). 

1.2.1 Las células óseas  

Las células óseas se hallan dentro del propio tejido óseo o en el estroma conjuntivo 

de la médula ósea que es rico en MSC pluripotenciales indiferenciadas (35). Se 

distinguen tres tipos de células: 

Los osteoblastos son las células formadoras de hueso ya que sintetizan la matriz 

orgánica o sustancia osteoide y expresan una enzima característica, la fosfatasa 

alcalina, que permite la mineralización de dicha matriz (35). Una vez mineralizada la 

matriz, algunos osteoblastos quedan atrapados dentro, transformándose en osteocitos. 

Los osteocitos presentan una forma estrellada y su cuerpo se sitúa en el interior de 

lagunas u osteoplasmas. Participan en la síntesis y mineralización de la matriz osteoide, 

pero su función principal es la de controlar el remodelado óseo, detectando las 

variaciones mecánicas de las cargas (35). 

Los osteoclastos son células grandes, multinucleadas, procedentes de células 

madre hematopoyéticas medulares, encargadas de la reabsorción ósea. Se adhieren al 
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hueso mediante una zona de ribete en cepillo y secretan ácido y enzimas proteolíticas 

que solubilizan la matriz ósea para reabsorber el hueso por endocitosis.  

En el tejido óseo existe una gran actividad celular, por lo que a diferencia del cartílago 

articular, se renueva continuamente gracias a la actividad coordinada de sus células.  

1.2.2 La matriz extracelular ósea  

Está formada por un componente orgánico y uno mineral.  

La matriz orgánica o sustancia osteoide representa un tercio del peso óseo y está 

formada fundamentalmente por proteínas, entre las que destaca el colágeno 

(principalmente tipo I), además de proteoglicanos, osteocalcina, osteonectina, albúmina 

y factores de crecimiento, y es, además, un reservorio de calcio y fósforo.  

La fracción mineral de la matriz representa el 65 % del peso óseo, y está formada 

principalmente por fosfato cálcico en forma de pequeños cristales de hidroxiapatita (35). 

La MEC ósea es la responsable de las extraordinarias propiedades biomecánicas 

del hueso. Las fibras colágenas le proporcionan flexibilidad y resistencia a la tensión 

mientras que las sales minerales le confieren dureza, rigidez y resistencia a la 

compresión (19).  

1.2.3 El hueso subcondral  

El cartílago articular y el hueso subcondral actúan como una unidad de manera que 

la condición del cartílago articular depende de las propiedades mecánicas del hueso 

subcondral adyacente. Los cambios en la densidad y la arquitectura del hueso 

subcondral influyen en la iniciación y progresión de la degeneración del cartílago (4). 

2. Renovación tisular normal, capacidad de cicatrización y 

regeneración del cartílago 

Dada la naturaleza avascular del cartílago este presenta una capacidad de 

regeneración y reparación muy limitada. La reparación espontánea sólo se puede 

producir cuando la lesión afecta al hueso subcondral originando un sangrado y una 

respuesta inflamatoria, eliminándose así los tejidos necróticos y liberándose mediadores 

que estimulan la migración y proliferación de MSC condrogénicas desde la médula 

subcondral (11, 32).  
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El condrocito tiene una capacidad muy limitada de proliferación y de migración (36), 

pero ante una lesión condral de pequeño diámetro son capaces de aumentar la tasa de 

síntesis de la matriz, capacidad que se ve disminuida con la edad (11). Debido a que los 

condrocitos regulan la composición y estructura de la MEC, si se produce una alteración 

en su actividad catabólica y anabólica se puede producir una MEC débil y 

estructuralmente anormal, originando cambios en la respuesta a la carga (12). 

Ante una agresión condral, se produce una pérdida de proteoglicanos, un aumento 

en el contenido de agua y una disminución del espesor del cartílago, que ocasiona una 

rigidez del hueso subcondral que tiene que soportar mayor cantidad de cargas (36). La 

respuesta de regeneración hacia esta agresión va a depender de varios factores: tipo 

de lesión (extensión y severidad), estado previo del cartílago, articulación afecta, edad 

del paciente y principalmente el tamaño de la lesión inicial (12, 32).  

El proceso reparativo del cartílago articular consiste en el reemplazo de la MEC y las 

células, dañadas o perdidas, por nuevo tejido. Los cambios histopatológicos del 

cartílago varían según el tipo de lesión. Si la lesión se produce por un mecanismo de 

contacto persistente en una zona de la articulación, algunas lesiones se pueden reparar, 

aunque el resultado no sea un cartílago articular normal, sino que se forma un tejido 

cicatricial con predominio de colágeno tipo I (el fibrocartílago) que es mecánicamente 

subóptimo. Además, no se produce una MEC fuerte y cohesionada (36-38). 

3. Patología de la articulación 

Las lesiones superficiales, aparentemente triviales de baja energía, pueden 

interrumpir o dañar las células y la MEC e iniciar una cascada que lleve hacia la 

degeneración articular en ausencia de cambios visibles en la superficie. Las lesiones de 

mayor energía pueden dar lugar a fisuras condrales visibles o pérdida parcial del 

espesor del cartílago, mientras que las lesiones de espesor total se producen cuando el 

hueso subcondral está afectado, resultando frecuentemente en una fractura 

osteocondral (36). 

La patología del cartílago articular se puede dividir en varios tipos (39): 

• Patología degenerativa: osteoartrosis (OA). 

• Patología traumática. 

• Alteraciones metabólicas: osteonecrosis, osteocondritis disecante. 
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3.1 Patología degenerativa: osteoartrosis  

La OA es una enfermedad articular degenerativa en la que los factores mecánicos y 

biológicos juegan un papel importante. Esta enfermedad se caracteriza por un daño 

progresivo del cartílago y esclerosis del hueso subcondral subyacente (4), afectándose 

también el tejido sinovial, la cápsula articular y los tejidos blandos periarticulares (40) 

Estudios epidemiológicos señalan que aproximadamente el 6 % de los adultos tienen 

una afección degenerativa de la rodilla, porcentaje que aumenta al 10 % en personas 

mayores de 65 años. Se ha observado un aumento de la incidencia de OA en aquellos 

pacientes con lesiones asociadas que producen una alteración en la transmisión de 

cargas, como pueden ser lesiones meniscales o ligamentosas (principalmente del 

ligamento cruzado anterior (LCA)) (41). Además, la OA es una de las principales causas 

de bajas laborales, además de producir un deterioro progresivo que dificulta la 

realización de las actividades de la vida diaria, ocasionando un importante impacto 

socio-económico (42).  

En los estadios artrósicos iniciales se observa un cartílago más adelgazado y con 

fisuras en su capa más superficial producidas por el daño ocasionado en la red de 

colágeno (principalmente del colágeno tipo II), y por la reducción en la rigidez del tejido, 

afectándose así la unidad funcional del cartílago y el hueso subcondral y presentando 

una respuesta inferior a las cargas mecánicas (Figura 4). El cartílago artrósico sintetiza 

colágeno tipo I (al igual que los tipos VI y XI) en las fases finales de la degeneración, lo 

que se identifica con una transformación del cartílago en fibrocartílago (43). 
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Figura 4. Histología del cartílago articular artrósico. Las imágenes A y B muestran los cambios 

típicos del cartílago artrósico: se produce un descenso en el contenido de la matriz extracelular 

y del número de condrocitos, principalmente en las capas I y II. Esta hipocelularidad se ocasiona 

por un incremento en la apoptosis de los condrocitos artrósicos. Tomada de López-Armada B, 

Cillero-Pastor B, Blanco García F. Fisiopatología de la artrosis ¿cuál es la actualidad? Rev. Esp. 

Reumatol. 2004; 31(6):379-93. 

3.2 Lesiones traumáticas  

Las lesiones traumáticas del cartílago se dividen en tres categorías: 

microtraumatismos, lesiones condrales y lesiones osteocondrales (38). La incidencia de 

las lesiones condrales sintomáticas no está bien definida. Se estima que del 5 al 10 % 

de los pacientes jóvenes y activos que presentan un traumatismo en la rodilla con 

hemartros (derrame hemático intraarticular) presentarán una lesión focal condral (36). 

• Microtraumatismos: la carga repetitiva en el cartílago ocasiona una pérdida 

de proteoglicanos superficiales, lo que origina un aumento de la actividad 

metabólica de los condrocitos, que puede resultar en degeneración o muerte 

celular, alteración en la estructura del colágeno, fisuración de la superficie 

articular y un engrosamiento del hueso subcondral, similar a lo que ocurre en 

etapas incipientes de artrosis (38). 

• Lesiones condrales: en estos casos se produce una lesión de la superficie 

articular sin afectar la placa subcondral. En un primer lugar se produce una 

necrosis de condrocitos, seguida de un aumento en la actividad mitótica y 

A B 
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metabólica de los condrocitos supervivientes que bordean el defecto. Además, 

aumenta la síntesis de colágeno tipo II y de los componentes de la MEC (38). 

Sin embargo, la respuesta de reparación después de la lesión superficial es 

subóptima. El tamaño de la lesión condral influye directamente en la 

reparación de forma que en lesiones mayores de 3 mm de diámetro la 

reparación es más compleja.  

• Lesiones osteocondrales: son aquellas lesiones que cruzan el tidemark y 

afectan la región subcondral (44). En este caso se produce un proceso 

regenerativo a partir de la vascularización subcondral, formándose un tejido 

fibrocartilaginoso de reparación que puede funcionar durante un cierto período 

de tiempo, sin embargo no se aproxima a las propiedades del cartílago 

articular normal, ya que presenta menos elasticidad y menor capacidad de 

soportar las cargas (38).  

3.3 Alteraciones metabólicas del hueso subcondral  

Este grupo alberga un conjunto de patologías de origen incierto, como son la 

osteocondritis disecante y la osteonecrosis.  

• Osteocondritis disecante: es una lesión osteocondral idiopática de la rodilla 

que afecta principalmente a pacientes jóvenes y localizada típicamente en el 

cóndilo femoral interno (45, 46). La evolución de este trastorno depende de la 

edad del paciente en el momento de la aparición ya que en pacientes con fisis 

abiertas generalmente se reparan bien en comparación con la que se 

producen en adultos que suelen precisar tratamiento quirúrgico. 

• Osteonecrosis: consiste en la muerte de un segmento óseo asociado a 

colapso y fractura subcondral. Su etiología puede ser por traumatismos, 

idiopática o por tratamiento crónico con corticoides (46). 

4. Opciones terapéuticas 

Actualmente nos enfrentamos a uno de los grandes retos de la cirugía ortopédica: 

prevenir las alteraciones mecánicas del cartílago propias de la edad y de las lesiones 

traumáticas, y repararlo devolviéndole sus propiedades sin tener que recurrir a 

soluciones drásticas como es el recambio del tejido óseo y cartilaginoso por un sustituto 

metálico. El tratamiento en el pasado fue limitado, pero actualmente las opciones de 

tratamiento quirúrgico continúan evolucionando en busca de restaurar la biología natural 
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del cartílago articular, aunque todavía no existe un consenso en relación a la mejor 

opción de tratamiento.  

Debemos tener en cuenta que el término regeneración implica obtener un tejido 

idéntico al cartílago articular original, mientras que el término reparación se refiere a un 

tejido distinto y con calidad potencialmente inferior (39). Actualmente ningún tratamiento 

da lugar al cartílago hialino nativo, que se considera la reparación más ideal.  

4.1 Tratamiento conservador 

El tratamiento conservador constituye la primera línea de tratamiento de la 

osteoartrosis, presentando como principal objetivo disminuir la inflamación y por tanto la 

sintomatología de dolor y así mejorar la capacidad funcional del paciente (47, 48). Se 

puede llevar a cabo mediante diversas técnicas: 

• Movimiento pasivo continuo: se ha observado que la inmovilización de las 

articulaciones presenta un efecto negativo en la cicatrización de lesiones 

cartilaginosas, mientras que la realización de una movilidad continua pasiva 

(para evitar la fatiga del músculo) podría mejorar la regeneración de lesiones 

condrales, aunque todavía el mecanismo biológico por el que se produciría no 

está bien definido (38). 

• Medicamentos indicados para el alivio sintomático: incluyen los fármacos 

de acción lenta para el tratamiento sintomático de la osteoartrosis (SYSADOA, 

del inglés symptomatic slow action drugs for osteoarthritis) y los modificadores 

de la enfermedad (DMOAD, del inglés disease-modifying osteoarthritis drugs). 

En este grupo se incluyen tratamientos de suplementación dietética como 

sulfato de condroitina y la glucosamina que están disponibles en el mercado 

para el tratamiento de la osteoartrosis, pero no están respaldados por estudios 

acerca del alivio del dolor y la eficacia de los mismos a largo plazo (11, 39). 

• Infiltraciones intraarticulares: las infiltraciones de corticoide producen un 

alivio sintomático del dolor en fases iniciales donde se observa una mayor 

inflamación y sinovitis, pudiendo encontrar mejoría de la sintomatología 

durante 4 – 6 semanas (11, 39). La inyección intraarticular de AH mejora la 

función articular y reduce el dolor en comparación con el placebo. 

Clínicamente, su efecto se establece más tarde que el de los corticoesteroides 

intraarticulares pero el efecto es más duradero. Faltan datos que confirmen su 

acción en la progresión de la artrosis (11, 39). 
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4.2 Tratamiento quirúrgico   

Como su nombre indica, consiste en el tratamiento de la artrosis mediante 

procedimientos quirúrgicos, ya sean abiertos o artroscópicos. Se consideran 

principalmente tres métodos en función del resultado final obtenido: 

4.2.1 Métodos reparativos 

–Implican predominantemente técnicas de estimulación de la médula ósea. El hueso 

subcondral es penetrado para estimular la liberación en el defecto condral de factores 

de crecimiento, sangre, células madre de médula ósea y células mesenquimales (44). 

Así se estimula el crecimiento de un nuevo tejido de fibrocartílago, siendo éste 

estructural y biomecánicamente inferior al cartílago hialino (49). Incluyen las 

perforaciones con aguja de Kirschner o brocas pequeñas (tipo Pridie), la artroplastia de 

abrasión y las microfracturas (38, 50). La microfractura es la técnica por excelencia 

para el tratamiento de las lesiones condrales de menos de 2 – 3 cm2. Se deben realizar 

orificios de 2 a 4 mm de profundidad y con una separación de 3 a 4 mm (51) como se 

muestra en la Figura 5, observándose mejores resultados en pacientes activos menores 

de 30 – 40 años y en lesiones del cóndilo femoral (44). 

 

Figura 5. (a) Lesión osteocondral en fémur distal tras desbridamiento y previa punción. (b) 

Postmicrofractura de la lesión con sangrado del hueso subcondral. Tomada de York PJ, Wydra 

FB, Belton ME, Vidal AF. Joint Preservation Techniques in Orthopaedic Surgery. Sports Health. 

2017;9(6):545-54. 

Para evitar que el sangrado desaparezca de la lesión se ha propuesto el uso de 

SGRM (del inglés, scaffold guided regenerative medicine) que aplica una matriz formada 

por un polímero natural, como el quitosano, sobre la lesión reabsorbiéndose 

progresivamente pero manteniendo los productos sanguíneos y las células en la zona 

de la lesión (50). Además, se puede asociar a la técnica de microfracturas aspirado de 

médula ósea que estimule la regeneración de la lesión, observándose tasas variables 

a b 
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de fracaso y cirugía de revisión entre el 2 y el 31 % (51, 52). 

Sin embargo, las microfracturas pueden presentar complicaciones como el 

sobrecrecimiento óseo y el llenado incompleto de las lesiones, aunque el principal 

inconveniente es que el estímulo del hueso subcondral genera un tejido cartilaginoso 

que se degenera rápidamente y evoluciona a fibrocartílago, que es mecánicamente 

inferior al cartílago hialino (51, 53). 

4.2.2 Métodos reconstructivos 

En aquellas lesiones que afecten al hueso y al cartílago se deben plantear 

estrategias terapéuticas que traten de reparar ambas estructuras para restablecer la 

unidad funcional de cartílago hialino–hueso subcondral. Se pueden emplear tejidos 

autólogos (OATS, del inglés osteochondral autograft transfer), aloinjertos o tejidos 

sintéticos.  

• Injertos osteocondrales autólogos: es un método eficaz para el tratamiento 

de lesiones de espesor completo. Consiste en el uso de uno o varios cilindros 

osteocondrales (con cartílago y hueso subcondral sano) que se transfieren a 

la zona enferma, pudiéndose realizar de manera artroscópica o mediante una 

pequeña artrotomía, en función del tamaño del defecto. La mosaicoplastia 

utiliza múltiples cilindros de autoinjerto osteocondral de pequeño tamaño (de 

2,7 a 8,5 mm de diámetro) de la zona periférica de los cóndilos femorales que 

soportan menos carga trasplantándose a la zona defectuosa, como se 

muestra en la Figura 6. De esta manera, los defectos se rellenan con hueso 

esponjoso y fibrocartílago (38). El autoinjerto osteocondral aporta una 

estructura de fácil integración y se debe incorporar a presión para que haya 

un buen contacto con el tejido sano (50, 54). La principal indicación son 

pequeños defectos focales (menores de 1,5 cm de diámetro) en menores de 

50 años (44). Las principales ventajas de esta técnica son el bajo coste y que 

se puede realizar en un solo acto quirúrgico. Sin embargo, la mosaicoplastia 

está asociada con dificultades técnicas como la pobre integración tisular, la 

muerte celular por impacto y la pérdida de la topografía articular (50), además 

de la morbilidad asociada de la zona dadora del cilindro osteocondral. 
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Figura 6. Técnica de mosaicoplastia. Los cilindros osteocondrales se obtienen de zonas que no 

soportan carga en la articulación afectada y se introducen a presión en el defecto osteocondral, 

creando un “mosaico” de autoinjerto para rellenar la lesión. Tomada de López-Puerta J, Zamora-

Navas P, Claros S, Rico-Llanos G, Avedillo I, Andrades J, Becerna J. Is the articular cartilage 

regeneration approachable through mesenchymal stem cells therapies? Libro “Regenerative 

Medicine and Tissue Engineering” publicado en mayo de 2013.  

• Aloinjertos osteocondrales (OCAs): se emplean principalmente en defectos 

osteocondrales de gran tamaño (> 2 cm2), siendo particularmente útiles para 

re-establecer la arquitectura de la articulación, como puede ocurrir en la 

osteocondritis disecante (51). La ventaja del aloinjerto es su adaptabilidad a 

cualquier tamaño y curvatura de la lesión, además de obtenerlo de las zonas 

de carga (Figura 7). El inconveniente es que el cartílago criopreservado es 

una matriz con pocas células viables lo que repercute en la recuperación de la 

morfología cartilaginosa (50). El almacenamiento a temperatura corporal (37 

°C) mejora la viabilidad de los condrocitos en comparación con la refrigeración 

a 4 ºC, y se debe implantar dentro de los 28 días posteriores a la adquisición 

del injerto, ya que el almacenamiento prolongado puede afectar a la 

supervivencia de los condrocitos (51). Otros inconvenientes son la baja 

disponibilidad de donantes y el alto riesgo de colapso subcondral sobretodo 

durante el primer año produciendo una alteración en la mecánica de las 

articulaciones y el deterioro del cartílago trasplantado, y todavía persiste el 

riesgo de reacciones inmunológicas y de transmisión de enfermedades (51). 
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Figura 7. Implantación de aloinjerto osteocondral. (a) Imagen artroscópica de una gran lesión 

osteocondral. (b) Preparación del lecho óseo de la lesión. (c) El injerto preparado se coloca en 

el defecto. (d) El injerto se golpea suavemente en su posición teniendo cuidado de alinear los 

cuadrantes predeterminados. Tomada de York PJ, Wydra FB, Belton ME, Vidal AF. Joint 

Preservation Techniques in Orthopaedic Surgery. Sports Health. 2017;9(6):545-54. 

• Soportes poliméricos: facilitan las técnicas de relleno de los defectos 

osteocondrales ya que permiten elegir el grosor y la longitud adecuada según 

la profundidad del defecto. Además, se trata de un procedimiento 

biológicamente seguro, ya que no existe riesgo de trasmisión de 

enfermedades (50). Los soportes pueden estar formados por polímeros 

naturales o sintéticos biocompatibles, como son poli(ácido glicólico), poli(ácido 

láctico), quitosanos, gelatinas, etc (55, 56). El diseño de estos soportes se 

suele llevar a cabo en diferentes fases para permitir la regeneración de los 

diferentes tejidos en contacto con el soporte (hueso subcondral y cartílago) 

(57). Sin embargo, dado que se ha observado una pérdida de resistencia a 

corto plazo y que su eficacia clínica no está totalmente demostrada, son 

necesarios estudios controlados a largo plazo para valorar que sustituyan a 

los auto o aloinjertos (57, 58). 
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4.2.3 Métodos regenerativos  

En los últimos años se han estado empleando técnicas basadas en la ingeniería de 

tejidos para promover la formación de cartílago hialino. Podemos distinguir dos técnicas. 

En una de ellas se desarrolla una MEC de tamaño y geometría adecuados empleando 

únicamente las células necesarias (ya sean osteoblastos, condrocitos o MSC) para la 

regeneración de la lesión. En la otra técnica se combinan las células con un hidrogel, y 

el conjunto se cultiva para dar lugar a un constructo (del inglés, construct) con el objetivo 

de obtener una MEC cartilaginosa tridimensional (50).  

Trasplante autólogo de condrocitos 

Los intentos de restaurar la superficie articular con cartílago hialino nativo en 

defectos grandes (> 2 – 3 cm2) llevaron al desarrollo del trasplante de condrocitos, 

principalmente autólogos (ACI), para disminuir la posible respuesta inmune del huésped, 

así como la posible transmisión de enfermedades. Cabe mencionar que, aunque el 

cartílago se consideró durante mucho tiempo como un tejido inmunológicamente 

privilegiado son múltiples los estudios que han demostrado que el cartílago, y 

específicamente los condrocitos, poseen antígenos y son capaces de provocar una 

respuesta inmune (38, 39). 

Para llevar a cabo el ACI, primero se realiza una biopsia de cartílago hialino articular. 

Las células se cultivan y se expanden in vitro, y se implantan en el defecto en un 

segundo tiempo quirúrgico, recubriéndose con una membrana que se sutura al cartílago 

sano sellándolo además con fibrina (50). En grandes defectos osteocondrales (como los 

que se pueden encontrar en la osteocondritis disecante) se puede realizar el relleno del 

defecto con injerto óseo, colocándose una membrana sobre la que se depositan las 

células, que se vuelven a recubrir con otra membrana, suturada y sellada. Por ello esta 

técnica fue denominada ACI «en sandwich» (39, 45, 50). 

La primera generación de ACI (P-ACI) fue descrita en 1987 por Brittberg y consistía 

en condrocitos implantados bajo una membrana periostal sellada con pegamento de 

fibrina. Sin embargo, se observaron problemas con el periostio (59). Los mejores 

resultados se presentan en pacientes con sintomatología inferior a 3 años y con lesiones 

condrales de espesor completo en cóndilo femoral medial que presenten los bordes de 

cartílago sanos y sin afectación de hueso subcondral (50). 

En el ACI de segunda generación se introdujo el uso de las membranas, 

principalmente de colágeno (MACI), para cubrir el cultivo de condrocitos. Las 
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membranas se pueden fijar con pegamento de fibrina, permitiendo así el procedimiento 

artroscópico y disminuyendo por tanto la morbilidad de la técnica abierta y la morbilidad 

asociada a la obtención del periostio. Sin embargo, se han observado amplias zonas de 

fibrocartílago (50, 51, 59), y no se han encontrado diferencias clínicas entre el uso de la 

primera y la segunda generación.  

Por ello, se desarrolló una tercera generación proponiendo el uso de soportes o 

andamios condroinductivos o condroconductivos (en inglés, scaffolds), con estructura 

tridimensional, y con células alogénicas que permitan desarrollar un tejido óptimo antes 

de la cirugía (50, 60). Son adecuados para su aplicación mediante artroscopia y en un 

único procedimiento quirúrgico en lesiones de gran tamaño (45), como se puede 

observar en la Figura 8. En la práctica clínica habitual las matrices más empleadas son 

las de colágeno, AH y quitosano (50). 

Los estudios actuales muestran que el ACI comparado con los procedimientos 

estimulantes de la médula ósea resulta en una mejor reparación histológica, aunque los 

resultados clínicos son similares (61).  

 

Figura 8. (A) Lesión condral tratada con una matriz de fibrina. (B) Medición de la lesión. (C) 

Colocación de la matriz con condrocitos cultivados. (D) Sutura de estabilización. Tomada de 

Alvarez ER, P; Restrepo, A; Forriol F. Revisión de la reparación del cartílago. Posibilidades y 

resultados. Trauma Fund Mapfre. 2010;21:117-34. 

En resumen, son múltiples los tratamientos existentes en la actualidad aplicados en 

lesiones osteocondrales, sin embargo no se ha podido demostrar una evidencia que se 

decante por uno de ellos a largo plazo, aunque la tendencia actual en la literatura indica 

C D 
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que el ACI de segunda y tercera generación por artroscopia es una buena herramienta 

para la reparación de lesiones osteocondrales (59). En la Figura 9 se muestra un 

esquema de las opciones de tratamiento quirúrgico comentados en esta memoria, en 

función del tamaño y número de las lesiones osteocondrales. 

 

Figura 9. Indicaciones generales para el tratamiento de las lesiones condrales. Tomada de 

Alvarez ER, P; Restrepo, A; Forriol F. Revisión de la reparación del cartílago. Posibilidades y 

resultados. Trauma Fund Mapfre. 2010;21:117-34. 

4.2.4 Nuevas estrategias 

El ACI (en cualquiera de las tres generaciones) presenta inconvenientes, como ya 

se han mencionado en la sección 4.2.3. Esto ha llevado al desarrollo de nuevas líneas 

de investigación centradas en el uso de la IT. La ingeniería tisular es un campo 

multidisciplinar que busca el desarrollo de sustitutos biológicos con el objetivo de 

restaurar, mantener o mejorar la función tisular. Esta estrategia combina el aporte de 

células, ya sean diferenciadas o no, con un soporte, andamio o scaffold al cual se 

pueden añadir distintos factores que aceleren la proliferación y diferenciación celular, 

para posteriormente, ser trasplantado al tejido dañado para estimular su regeneración y 

reconstruir la estructura y la función del tejido original. Es decir, la IT combina el uso de 

biomateriales, factores de crecimiento y células para reparar tejidos (62-64).  

Existen tres tipos de células no alteradas genéticamente que pueden utilizarse en la 

IT (62): 

• Las células indiferenciadas de origen embrionario o umbilical. Presentan 

problemas éticos a la hora de utilizarlas, y además son mucho más 

inmunogénicas que las del adulto. 
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• Las células diferenciadas como son los osteoblastos, condrocitos, etc. 

• Entre ambas, se encuentran las células madre mesenquimales que pueden 

diferenciarse a distintas líneas celulares. A diferencia de las de origen 

embrionario, las MSC no generan conflictos éticos, tiene menor capacidad 

cancerígena, son inmunoprivilegiadas y pluripotenciales y pueden 

diferenciarse en múltiples líneas celulares, como son los linajes cartilaginosos 

y óseos (50, 60). Además, pueden ser obtenidas y aplicadas en un solo acto 

quirúrgico, aunque también puede ser extraídas en un primer momento, y 

cultivadas en andamios tridimensionales junto con factores de crecimiento que 

induzcan la diferenciación condrogénica, y posteriormente ser implantadas en 

un segundo tiempo quirúrgico.  

Son múltiples los reservorios de los que se pueden obtener las MSC como son el 

hueso trabecular, el tejido adiposo y la médula ósea. Una fuente ideal de células madre 

autólogas puede ser el tejido adiposo del propio paciente (63, 65, 66) ya que estas 

células madre se diferencian en células similares a los osteoblastos y condrocitos y son 

capaces de formar una MEC mineralizada muy similar a la del tejido nativo (67). 

En cuanto al empleo de MSC, clínicamente, tras dos años de tratamiento, se han 

observado resultados similares después del trasplante de MSC en comparación con 

ACI, observándose un tejido de reparación fibrocartilaginoso. Sin embargo, a pesar de 

su potencial, la administración intraarticular de MSC está en discusión para el 

tratamiento de la osteoartrosis siendo necesarios estudios clínicos con niveles de 

evidencia más altos antes de recomendar su uso (39). 

5. Uso de biomateriales en medicina 

Los biomateriales se definen como aquellos materiales usados en la fabricación de 

determinados dispositivos que son capaces de interactuar con los sistemas biológicos, 

y, por tanto, se pueden aplicar en distintas ramas de la medicina. Deben ser materiales 

biocompatibles que no produzcan reacciones adversas en el tejido vivo, así como 

biodegradables, no citotóxicos, no inmunogénicos y deben ser fácilmente reproducibles 

y estables desde el punto de vista mecánico (68, 69). 

El uso de los biomateriales en el campo de la biomedicina está muy extendido ya 

que se ha observado su utilidad en la liberación de fármacos o en la regeneración de 

tejidos mediante la IT en la que se diseñan soportes o scaffolds (69) que tratan de 

simular la MEC generada por las propias células cuya función es facilitar la interacción 
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célula – célula, la proliferación y diferenciación celular (70-72). 

5.1 Biomateriales en Traumatología y Cirugía Maxilofacial  

Existen una gran cantidad de biomateriales, que en función de su composición se 

pueden clasificar en 3 grandes grupos (68): 

• Biomateriales metálicos, entre los que se encuentran las aleaciones de 

cobalto, aluminio y cromo entre otros. Presentan como principal ventaja su 

resistencia a los impactos y al desgaste, sin embargo, el principal problema es 

la corrosión que pueden sufrir en contacto con el organismo. El principal uso 

es en la fabricación de material de osteosíntesis en Cirugía Ortopédica y 

Traumatología.  

• Biomateriales cerámicos, como la hidroxiapatita. Pueden ser materiales 

inertes o reabsorbibles según su composición y por tanto suelen ser 

biocompatibles. Sin embargo, debido a su baja resistencia mecánica y a que 

no son elásticos presentan mayor riesgo de rotura o fractura del material. Son 

muy adecuados en aplicaciones en tejido óseo por la similitud que presentan 

con la MEC del hueso compuesta de hidroxiapatita. También son útiles en la 

fabricación de prótesis de cadera o implantes dentales, así como la formación 

de cementos quirúrgicos que son capaces de estimular la diferenciación tisular 

y la formación de hidroxiapatita y así potenciar la reparación ósea (73, 74). 

• Biomateriales polímeros, se tratan de materiales fácilmente manipulables y 

con unas características físico-químicas bien definidas, siendo los 

biomateriales más empleados en la biomedicina. Son bioabsorbibles (es decir, 

son degradados y eliminados con el tiempo por parte del organismo) y se 

pueden emplear como soportes en IT y en liberación de fármacos (69, 75). 

Podemos distinguir tres tipos de polímeros. 

o Naturales: se incluyen en este grupo principalmente polisacáridos (como 

la agarosa, alginato, AH o quitosano) y proteínas (como la gelatina y 

derivados de colágeno) (59). Los principales inconvenientes de los 

polímeros naturales radican en su menor fuerza mecánica y una 

degradación más rápida y dependiente del huésped (69, 76). Por otro 

lado, las proteínas de la MEC y los polisacáridos son muy empleados en 

la IT ya que presentan un alto rendimiento biológico permitiendo 
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presentar propiedades antibacterianas y mucoadhesivas, además de ser 

biocompatibles, biodegradables y no inmunogénicos (77, 78).  

o Sintéticos: presentan mayor facilidad para modificar sus propiedades 

mecánicas y una gran versatilidad química en comparación con los 

polímeros naturales. Entre ellos se encuentran el polietilenglicol (PEG), 

poli(ácido L-glutámico), policaprolactona, poli(ácido láctico), poli(ácido 

glicólico) y copolímeros (79, 80).  

o Híbridos: formados por biopolímeros naturales y sintéticos como el uso 

de hidrogeles de alginato con poli(alcohol vinílico). Combinan la 

biocompatibilidad, la biodegradabilidad y la resistencia mecánica (81, 

82).  

5.2 Biomateriales en la regeneración del cartílago articular  

Son varios los soportes estudiados en el campo de la regeneración tisular, siendo 

los hidrogeles uno de los tipos más empleados. Los hidrogeles son redes 

tridimensionales compuestas por polímeros hidrófilos que retienen un alto contenido de 

agua y presentan propiedades elásticas no adhesivas (83, 84). Son capaces de 

promover el transporte de nutrientes y los productos de desecho hacia y desde las 

células encapsuladas en el hidrogel. Por otro lado, se pueden encapsular dentro del 

hidrogel micropartículas que contengan factores de crecimiento o fármacos, actuando 

como soportes de liberación controlada de fármacos (85). Actualmente, una gran 

cantidad de hidrogeles derivados de polímeros naturales o sintéticos se están 

investigando para la reconstrucción del cartílago articular (86, 87). En concreto, los 

hidrogeles de AH son aplicados como vehículos de principios activos capaces de 

promover la regeneración del cartílago (88-90). Además, los hidrogeles tienen la 

capacidad de actuar como una MEC artificial que estimula la infiltración, adhesión y 

proliferación celular, proporcionando un soporte estructural inicial para la regeneración 

tisular (77). 

Un avance importante ha sido el desarrollo de hidrogeles inyectables. Se basan en 

sistemas que se encuentran en fase líquida antes de la inyección y que se convierten 

en un sólido en el cuerpo humano por diferentes mecanismos. Estos sistemas permiten 

que una mezcla acuosa de precursores del gel junto con agentes bioactivos (fármacos, 

células o factores de crecimiento) se mezclen e inyecten en el defecto cartilaginoso, 

produciéndose un entrecruzamiento in situ de los precursores del gel (69, 91-94). Los 

hidrogeles inyectables son muy útiles en el tratamiento de lesiones osteocondrales, ya 
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que se aplican mediante procedimientos mínimamente invasivos y permiten una fácil 

incorporación de células y moléculas bioactivas (95, 96). Las principales características 

que deben cumplir las formulaciones que vayan a inyectarse intraarticularmente, así 

como los hidrogeles que se obtienen in situ son: biocompatibilidad, biodegradabilidad, 

no toxicidad y no inmunogenicidad (97). 

Como se ha comentado en el apartado 1.1.2., la MEC del cartílago articular posee 

una naturaleza bifásica que puede ser considerada como una red polimérica semi-

interpenetrada (semi-IPN, del inglés semi-interpenetrating polymer network) de 

proteínas entrelazadas con moléculas de alto peso molecular. Las redes semi-IPN 

consisten en una estructura reticular (es decir, un polímero en forma de red) en la que 

otro polímero lineal o ramificado de diferente naturaleza penetra a escala molecular, sin 

llegar a unirse químicamente. Es decir, se trata de mezclas de polímeros no unidos 

covalentemente entre sí, y que, por tanto, se pueden separar de la red sin romper 

enlaces químicos. Estos sistemas pueden presentar propiedades mejoradas con 

respecto a las de sus componentes por separado, como son una mayor bioadhesión y 

biocompatibilidad (98). La similitud entre la MEC del cartílago y la estructura semi-IPN, 

ha provocado un interés creciente en el desarrollo de hidrogeles que presenten este tipo 

de estructura. Estos hidrogeles con estructura semi-IPN tienen muchas aplicaciones en 

el campo biomédico y farmacéutico. Se tratan de biomateriales muy útiles que 

encuentran aplicación como soportes para la administración de fármacos y para IT 

estimulando la regeneración del tejido cartilaginoso (99-101). 

Se ha demostrado el importante papel del AH y de la gelatina (Gel) en la formación 

de hidrogeles con el objetivo de estimular la regeneración tisular. La gelificación en el 

interior del organismo puede verse inducida por diferentes factores ambientales como 

son el cambio de temperatura, de pH, iones, etc. Por otro lado, existen varios métodos 

de entrecruzamiento de estos hidrogeles: mediante interacciones físicas (por interacción 

iónica) y mediante interacciones químicas (con formación de enlaces covalentes 

utilizando agentes entrecruzantes no tóxicos o enzimas). Los principales métodos de 

entrecruzamiento se muestran a continuación: 

• Fotopolimerización: consiste en la adición química de grupos metacriloilo 

(MA) introducidos previamente en la Gel o el AH, que polimerizan mediante 

irradiación con luz ultravioleta (UV) o visible, formando así hidrogeles Gel-

MA/AH-MA. Este método de entrecruzamiento permite controlar el 

comportamiento celular (adhesión, proliferación y diferenciación celular) en el 

andamio (102, 103). Sin embargo, la generación de radicales libres por la 
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exposición a rayos UV originan una citotoxicidad y respuesta inflamatoria que 

pueden dañar el ADN celular (71, 88). 

• Reacción de adición tipo Michael: consiste en la adición de tioles a un 

compuesto que contenga dobles enlaces. Se ha descrito su uso en 

regeneración de cuerdas vocales (104) y tejido hepático (105).  

• Formación de base de Schiff: en este proceso de entrecruzamiento la 

reacción está mediada entre grupos amina de la gelatina y grupos aldehído. 

Debido a la alta toxicidad y los problemas de biocompatibilidad del 

glutaraldehído (GTA) se han desarrollado nuevos agentes entrecruzantes con 

polisacáridos oxidados como por ejemplo el dextrano (DEX). De esta manera, 

los grupos aldehídos del dextrano oxidado reaccionan con los grupos amina 

de la gelatina formando un hidrogel. Si la reacción se lleva a cabo en presencia 

de AH se obtiene un hidrogel con estructura de red semi-IPN, siendo muy 

útiles en la reparación condral (106). 

• Reacciones de amidación: el entrecruzamiento se produce por reacción 

entre grupos carboxilo y grupos amina de la lisina e hidroxilisina de la gelatina. 

Este método permite añadir sustancias que estimulen la regeneración de tejido 

óseo (107) y la adhesión y proliferación celular (108). 

• Entrecruzamiento enzimático: se emplean enzimas muy selectivas sin 

producir sustancias tóxicas. Para los sistemas de AH y gelatina se usan la 

peroxidasa de origen natural (HRP, del inglés horseradish peroxidase) y la 

translutaminasa (109, 110). 

5.2.1 Aplicaciones clínicas  

Existen en la actualidad varios productos comercializados para el tratamiento de 

lesiones condrales formados por hidrogeles, como son BST-CarGel (Piramidal Life 

Science), formado por quitosano y glicerofosfato o Gelrin C (Regents Biomaterials) 

compuesto por polietilenglicol diacrilato (PEG-DA) y fibrinógeno humano que 

fotopolimeriza tras la exposición con luz UV. Ambos son capaces de transformarse en 

un gel a temperatura corporal, presentando por tanto una gelificación in situ.  

Ambos geles comerciales se utilizan principalmente en la técnica de microfracturas 

con el objetivo de estabilizar el coágulo de fibrina que se forma a partir de la penetración 

en hueso subcondral, y se aplican mediante un procedimiento quirúrgico abierto. 
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Presentan algunos inconvenientes como son su largo tiempo de gelificación y su poca 

adhesión al hueso.  

Aunque existen varios estudios clínicos publicados en la bibliografía en los que se 

observa la formación de fibrocartílago como tejido de reparación (111-116), en el estudio 

realizado por Hoemman y col. de lesiones condrales realizadas en rodillas de ovejas y 

tratadas con microfracturas y BST-CarGel se forma un cartílago de reparación más 

similar al hialino que al fibrocartílago, con unas propiedades mecánicas mejoradas 

(117). 

Sin embargo, hasta el momento y en lo que respecta a nuestro conocimiento, no hay 

disponibles en la práctica clínica sistemas inyectables basados en redes semi-IPN que 

estén indicados para su inyección en lesiones condrales, y que eviten un procedimiento 

quirúrgico. Es por esto, que existe una necesidad de investigar en el desarrollo de 

composiciones alternativas de hidrogeles que permitan conseguir una regeneración del 

cartílago articular de una forma lo más eficaz posible y con el menor perjuicio para el 

paciente.  
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Las enfermedades osteoarticulares son muy frecuentes en nuestra sociedad, con 

una prevalencia que oscila entre el 10 y el 40 % de la población general. La OA es la 

patología osteoarticular más frecuente con una prevalencia entre 6 – 20 % en mayores 

de 20 años, suponiendo un impacto muy importante en el estado de salud 

(disminuyendo la calidad de vida del paciente) y el uso de recursos, siendo la primera 

causa de bajas laborales permanentes (42). Además se estima que en el año 2020 será 

la cuarta causa de discapacidad a nivel mundial (118).  

Debido a las características del cartílago articular la reparación de las lesiones 

osteocondrales se ve muy limitada, ya que el cartílago articular tiene una baja capacidad 

de autorreparación. Son varias las técnicas quirúrgicas descritas para el tratamiento de 

las lesiones osteocondrales pero en todas se consigue una reparación del cartílago 

articular subóptima, con unas propiedades bioquímicas y mecánicas que difieren del 

tejido articular nativo (38, 118). En el caso de la artrosis de rodilla el último escalón 

quirúrgico es la artroplastia total de la articulación, que consiste en una técnica 

quirúrgica agresiva, con elevada morbilidad para el paciente, y que está poco indicada 

en pacientes jóvenes. Es decir, es necesario encontrar otras opciones terapéuticas que 

estimulen la proliferación y aumenten la viabilidad de los condrocitos. En los últimos 

años la investigación de posibles estrategias terapéuticas se ha orientado hacia el 

desarrollo de técnicas que estimulen la regeneración del cartílago hialino sin necesidad 

de realizar agresivas intervenciones quirúrgicas y permitiendo disminuir la morbilidad 

para el paciente y el coste para la sociedad.  

Se ha observado que los primeros signos de degeneración del cartílago articular son 

la pérdida de glicoproteinas así como la disminución del ácido hialurónico en el líquido 

sinovial (119). Es por esto que se ha extendido el uso de infiltraciones intraarticulares 

de AH con el objetivo de mejorar la clínica e intentar mejorar el tejido de reparación que 

se pueda formar, además de tratarse de un procedimiento sencillo. Sin embargo, el 

ácido hialurónico infiltrado se elimina del cuerpo a través de las enzimas hialuronidasas 

en pocos días o semanas por lo que el efecto puede no ser óptimo debido al poco tiempo 

de exposición (98). Por esta razón, resulta interesante estabilizarlo de alguna manera 

en una red de hidrogel para prolongar su vida media, como se desarrolla en esta tesis.  

La hipótesis que planteamos en este estudio es la siguiente: la capacidad reparativa 

de los hidrogeles portadores de ácido hialurónico y cargados con fármacos anti-

inflamatorios (ya sea corticoide o anti-inflamatorios no esteroideos - AINEs - ) se ve 

aumentada debido a la formación de un hidrogel con estructura de red semi-

interpenetrada capaz de mantenerse durante más tiempo en la articulación y mejorar el 
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efecto del ácido hialurónico en un modelo de osteoartrosis inducido artificialmente en la 

rodilla de un animal de experimentación. Además, la administración intraarticular de los 

fármacos anti-inflamatorios en un sistema de hidrogel inyectable permite una liberación 

in situ y controlada del fármaco lo que aumenta la biodisponibilidad del mismo y 

disminuye los efectos secundarios que conlleva la administración por vía sistémica, a la 

vez que se produce una disminución del proceso inflamatorio en la articulación lo que 

facilita y estimula la reparación de las lesiones condrales.  

Los objetivos específicos del presente trabajo son: 

• Preparación de agentes de entrecruzamiento de toxicidad reducida. 

• Desarrollo de formulaciones inyectables con dos componentes, que una vez 

mezclados en el momento de su aplicación en el organismo, gelifiquen in situ 

y den lugar a la formación de un hidrogel que contenga ácido hialurónico. 

Estos hidrogeles tienen una estructura de red semi-interpenetrada 

obteniéndose en un máximo de 30 minutos después del mezclado de los 

componentes, aumentando la bioadhesión y biocompatibilidad del producto 

final. 

• Desarrollo de las formulaciones inyectables cargadas con medicamentos anti-

inflamatorios: dexametasona (Dexa) como corticoide y naproxeno (Nap) como 

AINE.  

• Evaluación de las propiedades de los hidrogeles in vitro en cuanto a grado de 

hinchamiento y estabilidad/degradación. 

• Estudio in vitro de las cinéticas de liberación de los medicamentos en medios 

fisiológicos simulados. 

• Determinación de la citotoxicidad y proliferación celular de los hidrogeles 

portadores de AH, cargados o no con fármaco, mediante estudio in vitro de 

cultivos celulares utilizando condrocitos y osteoblastos. 

• Estudio in vivo de la capacidad de reparación osteocondral de los hidrogeles 

en un modelo experimental de osteoartrosis inducida en rodilla de conejo de 

raza Nueva Zelanda. 
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1. Desarrollo de formulaciones inyectables 

Como se ha comentado en secciones anteriores, la articulación de la rodilla contiene 

de 1 a 5 mL de líquido sinovial formado por ácido hialurónico y glicoproteínas lubricantes 

que reducen la fricción. La concentración de AH en articulaciones con lesiones 

condrales se encuentra disminuida de forma significativa, así como la capacidad de 

lubricación y resistencia mecánica a las distintas cargas. Es por esto que cada vez está 

más extendido el uso de AH en el campo de la regeneración de tejidos. 

El AH es un polímero natural ampliamente distribuido en el tejido conectivo. Se trata 

de un polisacárido compuesto por unidades repetidas del disacárido formado por N- 

acetilglucosamina y ácido glucurónico, unidos por enlaces glucosídicos alternantes ß-

1,3 y ß- 1,4. Es el principal responsable de las propiedades viscoelásticas del líquido 

sinovial. Además, debido a su capacidad para interaccionar con algunos receptores 

celulares, el AH juega un papel importante en procesos como la proliferación celular, 

migración y diferenciación. Debido a su excelente biocompatibilidad y biodegradabilidad, 

es uno de los biopolímeros más usados en el campo biomédico, en aplicaciones como 

reparación de tejidos, tratamiento de problemas articulares, y como soportes en IT (119).  

 

Figura 10. Estructura química del hialuronato sódico. 

En este trabajo se han preparado formulaciones inyectables que dan lugar a 

hidrogeles de AH con una estructura de red semi-IPN. La Figura 10 muestra la 

estructura química de la sal sódica del AH (hialuronato sódico) empleada en la presente 

tesis.  

1.1 Diseño de formulaciones inyectables con estructura de red semi-

interpenetrada de gelatina y ácido hialurónico  

Las formulaciones inyectables que se han desarrollado constan de dos componentes 
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que deben mezclarse previamente a la inyección. Uno de ellos es el AH y la elección 

del otro componente está basada en materiales que se asemejen a los que están 

presentes de manera natural en la articulación o que pretendan mejorar y frenar la 

osteoartrosis. 

Como se ha comentado en la Introducción, el colágeno tipo II es uno de los 

principales componentes del cartílago articular. Debido a su estructura molecular es 

insoluble en agua, si bien puede solubilizarse por hidrólisis enzimática con pepsina, que 

elimina selectivamente los extremos C y N terminal. Sin embargo, según informe de la 

empresa Collagen Solutions (120), es posible mantener colágeno en disolución a pH 

ácido, pero gelifica al neutralizar el pH. Esto limita la utilización de colágeno soluble en 

la formulación inyectable diseñada en este trabajo, ya que esta precisa mantener los 

dos componentes de la formulación a pH neutro para que reaccionen adecuadamente y 

formen la red semi-IPN (como se explica más adelante en la sección 1.3). 

Por ello, ante la dificultad de utilizar colágeno para este trabajo, se propone la 

utilización de gelatina. La gelatina es una proteína que se obtiene por hidrólisis del 

colágeno (121). Es soluble en agua caliente y gelifica en frío, tiene por tanto un 

comportamiento sol-gel. Su composición en aminoácidos es similar a la del colágeno, 

conteniendo 8 de los 9 aminoácidos esenciales. 

Debido a la naturaleza sol-gel de la gelatina, es necesario entrecruzarla 

químicamente para formar una red de hidrogel a 37 ºC (ya que si no quedaría en 

disolución a esa temperatura). Es por ello que hay que añadir también un agente 

entrecruzante a la formulación inyectable.  

Por tanto, la formulación se diseña en base a dos componentes:  

• Componente A: Disolución de gelatina (Gel). 

• Componente B: Disolución de AH y agente entrecruzante.  

Al mezclar los dos componentes, la gelatina y el agente entrecruzante reaccionan 

formando una red de hidrogel, atrapando las cadenas lineales de AH para formar la red 

semi-IPN. La Figura 11 muestra una representación esquemática de los componentes 

de la formulación inyectable y de la estructura semi-IPN formada. Se ha pretendido 

optimizar la formulación de tal forma que se obtenga una gelificación completa en un 

máximo de 30 min después del mezclado e inyección de los dos componentes.  
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Figura 11. Esquema de los componentes de las formulaciones inyectables y de la estructura de 

red semi-interpenetrada. 

1.2 Elección, preparación y caracterización del agente entrecruzante  

Para entrecruzar la gelatina químicamente, una de las opciones es hacer reaccionar 

los grupos amina de los aminoácidos lisina e hidroxilisina con moléculas que tengan 

grupos dialdehído. El agente entrecruzante más empleado para este tipo de reacciones 

es el glutaraldehído, sin embargo, presenta una alta citotoxicidad, por lo que se ha 

propuesto la utilización de polialdehídos de alto peso molecular (122). Estos se pueden 

obtener oxidando parcialmente carbohidratos, ya que contienen numerosos grupos 

alcohol (diol), que pueden modificarse químicamente en presencia de un agente 

oxidante como el periodato sódico (NaIO4), oxidándose a dialdehídos.  

En este estudio se han evaluado tres tipos de dextranos de distinto peso molecular 

para llevar a cabo la función entrecruzante. Los dextranos son carbohidratos 

compuestos por unidades monoméricas de anhidroglucosa, unidas por enlace α (1,6). 

Pueden tener algunas cadenas laterales de máximo 1 o 2 unidades de anhidroglucosa 

unidas a la cadena principal por enlace α (1,3). Son mayormente lineales ya que 

contienen como máximo alrededor del 5 % de ramificación. Esto les confiere una 

elevada solubilidad en agua. Su estructura química se muestra en la Figura 12.  

A B 

+ 

Gelatina  

Anti-inflamatorio 
AH 
+ 

AH  

Gelatina + Agente entrecruzante  

SEMI-IPN 

Ag. entrecruzante 
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Figura 12. Estructura química del dextrano. Tomada de Polysaccharides Route: A New Green 

Strategy for Metal Oxides Synthesis Junio 2012. Environmental Chemistry for a Sustainable 

World. 

Para llevar a cabo la función de entrecruzamiento se emplearon dextranos de varios 

pesos moleculares: 20 kDa, 40 kDa y 70 kDa denominados DEX20, DEX40 y DEX70 

respectivamente, (cedidos amablemente por la empresa Pharmacosmos, Dinamarca) 

con grado farmacéutico, es decir, bien caracterizados química y biológicamente, 

observándose que presentan una alta solubilidad en agua a elevadas concentraciones.  

Se realizaron reacciones de oxidación con NaIO4 variando la ratio NaIO4/Dextrano, 

para optimizar las condiciones de reacción. Todas las reacciones se realizaron a partir 

de disoluciones de partida de dextrano y NaIO4 a 100 mg/mL y el tiempo de reacción se 

mantuvo 4 h a temperatura ambiente. Los dextranos oxidados se denominaron como 

DEX20-ox, DEX40-ox y DEX70-ox.  

Una vez concluida la reacción, se purificaron los dextranos oxidados por diálisis 

durante 3 – 5 días para eliminar posibles restos de NaIO4. Para ello se empleó una 

membrana de diálisis con un cut-off de 1 kDa, consiguiéndose así la purificación al ser 

permeables a través de la membrana sólo las sustancias de muy bajo peso molecular. 

Una vez purificada la mezcla el dextrano oxidado se aisló por liofilización.  

Los productos de la reacción se caracterizaron en base a su grado de oxidación y 

peso molecular.  

• Grado de oxidación: se utilizó el método descrito por Zhao y col. (123) que 

consiste en hacer reaccionar las muestras oxidadas con clorhidrato de 

hidroxilamina y después realizar una valoración ácido-base con hidróxido de 
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sodio (NaOH). Se determinó la exactitud y precisión de este método de análisis 

resultando en una exactitud del 98 – 100 % y una precisión del 2,5 %.  

• Distribución de pesos moleculares por cromatografía de permeabilidad 

en gel (GPC): es interesante controlar este parámetro porque durante la 

reacción de oxidación puede tener lugar la hidrólisis de las cadenas de 

dextrano, rompiéndose en fragmentos de menor peso molecular. Para su 

determinación se empleó un equipo GPC Shimadzu 20A con columnas Agilent 

PL Aquagel-OH (30, 40 y 50), de dimensiones 300 x 7,5 mm y tamaño de 

partícula de 8 μm. Se usó el agua como fase móvil a una velocidad de flujo de 

1 mL/min. El volumen de inyección de las muestras fue de 50 μl a una 

concentración de 2 mg/mL durante un tiempo de desarrollo de 45 min. Se 

utilizaron patrones de pululanos (Pullulan, Varian) en el rango 708 kDa – 80 

Da. 

A continuación, para valorar el efecto de la diálisis, se determinaron los grados de 

oxidación y los pesos moleculares de los dextranos sin someterlos a ninguna reacción, 

antes y después del proceso de purificación. 

Además, se evaluaron diferentes ratios de NaIO4/Dextrano (con una proporción 

final de 0,15 mol y 0,30 mol) con los tres dextranos de diferentes pesos moleculares 

(DEX20, DEX40 y DEX70) manteniendo como medio de reacción el agua, con el objetivo 

de valorar los diferentes grados de oxidación conseguidos en el dextrano y si, además, 

el grado de oxidación variaba en función del peso molecular del mismo. También se 

valoró el grado de oxidación del dextrano sin modificar, es decir, antes de hacerlo 

reaccionar con NaIO4, para conocer el grado de oxidación del producto de partida.  

1.3 Desarrollo preliminar de formulaciones con estructura de red semi- 

interpenetrada  

Para el desarrollo inicial de las formulaciones inyectables con estructura de red semi-

IPN se realizaron diversos estudios con el objetivo de optimizar el mejor medio de 

reacción y valorar el efecto del peso molecular del AH y la incorporación de fármacos 

anti-inflamatorios en el tiempo de entrecruzamiento y, por tanto, poder determinar el 

tiempo óptimo de inyección de los hidrogeles. Los estudios realizados se detallan a 

continuación. 
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1.3.1 Estudio del tiempo de inyección  

Para el desarrollo inicial de las formulaciones y optimización de tiempos de 

entrecruzamiento, (el objetivo es la formación de un gel en 30 min a 37 oC), se 

prepararon formulaciones utilizando hialuronato sódico de Bioibérica y gelatina 

suministrada por Sigma-Aldrich, de Tipo A y 300 Bloom. Esta gelatina no tiene calidad 

farmacéutica y por tanto se utilizó sólo en la fase preliminar de desarrollo.  

Para optimizar los tiempos de entrecruzamiento de las formulaciones se varió la 

concentración de gelatina en disolución, la ratio Dextrano oxidado/Gelatina (DEX-

ox/Gel), el grado de oxidación y el peso molecular del dextrano oxidado.  

Para que la reacción de entrecruzamiento entre los grupos amina de la gelatina y 

aldehído del dextrano oxidado tenga lugar, el pH del medio de reacción debe acercarse 

al del punto isoeléctrico (IEP) de la gelatina (124). La razón es que los grupos amina de 

la gelatina deben estar desprotonados para poder reaccionar adecuadamente con los 

grupos aldehído. La gelatina empleada es de Tipo A (ácida), y tiene un punto isoeléctrico 

entre 7,0 y 9,0. Es por ello que se mantuvo el pH del medio de reacción en 7,4 utilizando 

tampón fosfato (PB) a una concentración de 0,1 M.  

Una vez mezclados todos los componentes, se incubaron las muestras a 37 ºC. El 

tiempo de gelificación se determinó invirtiendo el vial y considerando el tiempo en el que 

dejaba de fluir la mezcla.  

A continuación, se realizaron estudios para valorar el tiempo de gelificación en 

presencia de ácido hialurónico utilizándose el de bajo peso molecular (200 kDa), y 

DEX70 oxidado al 40 % (DEX70-ox(40%)). Se varió la relación entre DEX70-ox(40%) y 

gelatina, la relación entre Gelatina/Ácido Hialurónico (Gel/AH), la concentración de 

gelatina en la mezcla final y la concentración del tampón en el medio de reacción.  

1.3.2 Elección del medio de reacción  

Para la optimización final de las formulaciones, se utilizó gelatina grado Pharma de 

Tipo A y 280 Bloom suministrada por Reinert-Gruppe. En este estudio se realizaron 

diferentes reacciones variando el tampón del medio. A continuación, se valoró la 

viabilidad celular de los fibroblastos durante 24 h a 37 ºC, en presencia de los distintos 

tampones con el objetivo de calcular la concentración inhibitoria media (IC50) del mismo 

y así determinar la concentración máxima posible a utilizar sin toxicidad para las células. 

Además, hay que tener en cuenta que es necesario mantener el medio lo más 

concentrado posible para disminuir el tiempo de gelificación.  
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La Tabla 1 muestra la composición química de los diferentes tampones ensayados 

comparado con el PBS 0,01 M pH = 7,4 que se emplea en ensayos celulares 

(Dulbecco´s).  

Tabla 1. Composición química de los diferentes tampones de pH = 7,4 ensayados como medio 

de reacción. 

 
Dulbecco´s PBS 

0,01 M 
Sigma Aldrich 
D837 (mol/L) 

PB 0,1 M Sales 
Potásicas 

(mol/L) 

PB 0,1 M 
Sales sódicas y 

potásicas 
(mol/L) 

Tampón citrato 
0,7 M pH 7,4 

(mol/L) 

KCI 0,003 - - - 

KH2PO4 0,001 0,023 0,015 - 

NaCl 0,137 - - - 

Na2HPO4 0,008 - 0,081 - 

K2HPO4 - 0,077 - - 

Citrato trisódico 
5,5 H20 

- - - 0,07 

Para evaluar la influencia en el tiempo de gelificación de la utilización de los distintos 

tampones en concentraciones no citotóxicas, se prepararon formulaciones conteniendo 

únicamente gelatina grado Pharma y DEX70-ox(40%) (en ausencia de ácido 

hialurónico) con las siguientes características:  

• Relación Gel/DEX70-ox(40%): 1/1. 

• Concentración de gelatina en la mezcla final: 50 mg/mL. 

• Medio de reacción a pH = 7,4: 

o Tampón fosfato 0,1 M y 0,025 M preparado sólo con sales potásicas. 

o Tampón fosfato 0,025 M preparado con sales sódicas y potásicas. 

o Tampón citrato 0,07 M y 0,015 M. 

1.3.3 Efecto del peso molecular del ácido hialurónico en el tiempo de 

inyección  

Una vez seleccionado el medio de reacción más adecuado se valoró la posible 

influencia del peso molecular del AH en el tiempo de gelificación de las formulaciones. 

Para este estudio se empleó AH de Bioibérica de peso molecular bajo (200 kDa), medio 

(entre 800 y 1000 kDa) y alto (mayor de 1000 kDa).  

Para mantener la misma viscosidad en las tres formulaciones ensayadas se ajustó 
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la relación Gel/AH, y se mantuvo una relación Gel/DEX70-ox(40%) de 1/1.   

Una vez obtenidas las distintas formulaciones, se realizó el ensayo de inyectabilidad 

utilizando jeringas de 1 mL y agujas de calibre 21 G.  

Una vez seleccionado el AH de peso molecular medio (800 – 1000 kDa) en función 

de los resultados obtenidos en los estudios previos, se determinaron los tiempos de 

gelificación en tampón fosfato 0,025 M aumentando la proporción de AH en la 

formulación, lo que supone un aumento de la viscosidad de la misma.  

1.3.4 Incorporación de anti-inflamatorios 

Como último estudio en el desarrollo preliminar de las formulaciones inyectables, se 

incorporó a las formulaciones un anti-inflamatorio no esteroideo (naproxeno) o bien un 

corticoide (dexametasona) separadamente. Las formulaciones se prepararon en PB 

0,025 M, conteniendo un 29 % de AH de peso molecular 800 – 1000 kDa. Se mantuvo 

una relación Gel/DEX70-ox(40%) de 1/1 y una concentración de gelatina en la mezcla 

final de 50 mg/mL. A continuación, se estudiaron los tiempos de gelificación una vez 

incorporados los fármacos.  

Los anti-inflamatorios se incorporaron en forma de dispersión en el componente A, 

junto a la gelatina, tal como se indica en la Figura 13. 

 

Figura 13. Esquema de preparación de formulaciones con estructura de red semi-IPN 

incorporando anti-inflamatorios. Representación gráfica de los componentes A y B de la 

formulación inyectable y de la red semi-IPN incorporando anti-inflamatorios. 

1.4 Composición final y preparación de las formulaciones con 

estructura de red semi-interpenetrada 

Analizando los resultados obtenidos en el apartado 1.3 se fijan los siguientes 

A B 

+ 
Gelatina  

Anti-inflamatorio 

DEX-oxidado  

AH 
+ 

Anti-inflamatorio  

AH  

Gelatina + DEX70-ox(40%)  

SEMI-IPN 
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parámetros de reacción: 

• Ratio Gel/DEX70-ox(40%): 1/1. 

• Ratio Gel/AH: 71/29. 

• Concentración de Gel en la mezcla final: 50 mg/mL. 

• Concentración de AH en la mezcla final: 20 mg/mL. 

• Peso molecular de AH: 800 – 1000 kDa. 

• Medio de reacción (pH 7,4): PB 0,025 M.  

En la Tabla 2 se muestra la composición de las formulaciones inyectables finalmente 

utilizadas.  

Tabla 2. Composición final de las formulaciones inyectables. H: hidrogel sin fármaco. H-Nap: 

hidrogel con naproxeno. H-Dexa: hidrogel con dexametasona. Nap: naproxeno. Dexa: 

dexametasona. 

 

COMPONENTE A COMPONENTE B 

Gel 

(mg) 

Nap 

(mg) 

Dexa 

(mg) 

Tampón 

(mL) 
AH (mg) 

DEX70-ox (40%) 

(mg) 

Tampón 

(mL) 

H 50 - - 0,5 20 50 0,5 

H-Nap 50 6 - 0,5 20 50 0,5 

H- Dexa 50 - 6 0,5 20 50 0,5 

Para la preparación de 1 mL de formulación cargada con anti-inflamatorio se siguió 

el siguiente protocolo: 

• Componente A: se disuelven 50 mg de gelatina en 0,5 mL PB 0,025 M a 37 

ºC, y una vez disuelta se añaden 6 mL del fármaco (ya sea dexametasona o 

naproxeno) y se introduce en el baño de ultrasonidos hasta obtener una 

dispersión homogénea posible. Durante el proceso se debe evitar que baje la 

temperatura en exceso, ya que la gelatina puede formar un gel.  

• Componente B: se disuelven, bajo agitación magnética, 50 mg de DEX70-

ox(40%) en 0,5 mL PB 0,025 M a temperatura ambiente durante 30 – 45 min. 

Una vez disuelto, se añaden 20 mg de AH (800 – 1000 kDa) y se continúa con 

la agitación hasta obtener una disolución completa del AH (aproximadamente 

45 – 60 min). Se atempera el vial del componente B a 37 ºC.  
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Por último, se mezclan los dos componentes. Debido a la viscosidad del medio, lo 

más adecuado es pipetear el componente A y añadirlo al vial del componente B, 

agitándose posteriormente mediante el uso de un vórtex para conseguir mezclar los dos 

componentes durante 2 – 3 min. A continuación, se introduce la mezcla en la estufa a 

37 oC para que recupere la temperatura óptima de inyección, evitando la gelificación 

física de la gelatina que se produce si desciende la temperatura.  

Una vez atemperada la mezcla, se retira del vial utilizando una jeringa de 1 mL y se 

inyecta mediante el uso de una aguja de diámetro 21 G. 

El tiempo máximo que puede transcurrir entre el mezclado y la inyección es el 

siguiente: 

• Formulación sin anti-inflamatorio: 10 min (el entrecruzamiento químico 

finaliza transcurridos 35 min después del mezclado de los dos componentes). 

• Formulación con anti-inflamatorio: 30 min (el entrecruzamiento químico 

termina transcurridos 60 min después del mezclado de los dos componentes).  

2. Hinchamiento y degradación de los hidrogeles 

Para el ensayo de hinchamiento/degradación se prepararon previamente los 

correspondientes hidrogeles (H, H-Nap y H-Dexa). Una vez transcurrido el tiempo de 

gelificación, el correspondiente hidrogel se pesó (Wh) y seguidamente se sumergió en 

10 mL de solución tampón fosfato salino de pH 7,4 (PBS) y se introdujo en una estufa a 

37 ºC. Transcurridos diferentes intervalos de tiempo, cada muestra fue sacada de la 

solución y pesada tras eliminar los restos de agua superficial (Wt). Después de cada 

pesada, la muestra se introdujo en el mismo medio. El valor hinchamiento/degradación 

(H/D) se calculó utilizando la siguiente ecuación:  

Ratio H/D = (Wt – Wh)/Wh 

Donde Wh es el peso inicial de la muestra, y Wt es el peso de la muestra hidratada a 

tiempo t.  

Se midieron un mínimo de tres réplicas de cada muestra y se promediaron los 

resultados. 
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3. Liberación in vitro de anti-inflamatorios 

Para el ensayo de liberación se prepararon hidrogeles cargados con los fármacos 

anti-inflamatorios (H-Nap y H-Dexa). Una vez gelificados los hidrogeles se sumergieron 

en 10 mL de una disolución tamponada de PBS a pH 7,4 a 37 ºC. El medio de disolución 

se cambió con tampón fresco a determinados tiempos y el medio sustituido se estudió 

a través de espectroscopía UV en un equipo NanoDrop one (Thermo Fisher Scientific) 

para determinar la concentración del fármaco. Para el naproxeno se analizó el pico de 

máxima absorbancia a una longitud de onda  = 230 nm y para la dexametasona a una 

 = 243 nm. La concentración del medicamento se evaluó aplicando la ecuación de 

Lambert-Beer ( ε·l·CA = , siendo  el coeficiente de extinción molar, I el espesor de la 

muestra en cm y C la concentración) utilizando rectas de calibrado, previamente 

obtenidas a partir de la medición de la absorbancia de disoluciones de concentración 

conocida de naproxeno (1,2 · 10-2 - 1 mg/mL) y de dexametasona (10-3 – 6 · 10-2 mg/mL). 

El ensayo se realizó por triplicado para cada muestra y se promediaron los resultados. 

4. Comportamiento celular in vitro 

Se analizó la biocompatibilidad de las formulaciones preparadas con distintos tipos 

celulares: condrocitos, osteoblastos y fibroblastos, mediante el uso de diversos ensayos 

biológicos con el objetivo de conocer toxicidad y la interacción biológica de los diferentes 

sistemas preparados. Los ensayos de biocompatibilidad de cualquier biomaterial vienen 

determinados por la Norma Española UNE-EN-ISO 10993-1.  

Los ensayos de biocompatibilidad in vitro tienen como objetivos principales: 

• Analizar la citotoxicidad de los compuestos empleados en la síntesis de las 

formulaciones.  

• Determinar la posible toxicidad de residuos presentes en el hidrogel y que 

puedan afectar a la viabilidad del cultivo celular. 

• Estudiar la proliferación celular cuando se siembra directamente sobre los 

hidrogeles, además de proporcionar información sobre la adhesión celular en 

estos biomateriales. 
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4.1 Tipos de células y cultivos celulares  

Las líneas celulares empleadas en nuestro estudio fueron osteoblastos humanos 

primarios (HOB) obtenidos de tejido óseo femoral, condrocitos articulares humanos 

(HAC) obtenidos del cartílago articular de rodilla (Innoprot, Derio, España) y fibroblastos 

dérmicos humanos (HDF, Innoprot, Derio, España), cultivadas a 37 ºC en una atmósfera 

con un 5 % de CO2.  

El medio de cultivo utilizado para los distintos tipos celulares fue una mezcla 1:1 de 

Medio Modificado de Eagle-Dulbecco y solución nutritiva de Ham F-12 (DMEM/F12 HAM 

Gibco®, Life Technologies, Carlsbad, CA, EE. UU.) suplementado con: 

• Suero bovino fetal al 10 % (v/v) (FBS; Life Technologies, Carlsbad, CA, EE. 

UU.) 

• Solución antibiótica/antimicótica al 1 % (v/v) (concentración final de penicilina 

100 unidades/mL y estreptomicina 100 mg/mL, Life Technologies, Carlsbad, 

CA, EE.UU.). 

4.2 Valoración de citotoxicidad mediante el empleo de MTT  

Mediante la realización de este ensayo se estudió la citotoxicidad del dextrano 

oxidado en fibroblastos y la citotoxicidad de los extractos de los geles (H, H-Nap y H-

Dexa) en condrocitos y osteoblastos, mediante el uso del reactivo MTT. Dicho reactivo 

[bromuro de 3-5(4,5 dimetiltiazol-2-il)-2,5-difeniltetrazolio] (Sigma M5655, mostrado en 

la Figura 14 (A)) es una sal de tetrazolio insoluble en el medio de cultivo que va a poder 

reducirse, virando de color amarillento a azul, a la sal de formazán correspondiente, 

merced a dos reacciones enzimáticas secuenciales. En la primera reacción la enzima 

lactato deshidrogenasa (LDH) cataliza la conversión de lactato a piruvato, que conlleva 

la reducción de NAD+ a NADH/H+. En el segundo paso, el catalizador (diaforasa) 

transfiere dos protones desde NADH/H+ a la sal de tetrazolio, que es reducida a 

formazán (Figura 14 (B)). La enzima LDH únicamente está presente en las células 

vivas, por lo que la intensidad del virado es proporcional al número de células viables 

(125). 
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Figura 14. (A) Estructura química del bromuro de 3‐(4,5 dimetiltiazol‐2‐il)‐2,5‐difeniltetrazolio 

(MTT). (B) Reacción de oxido‐reducción en la que el lactato se trasforma en piruvato por acción 

de la LDH. Al reducirse NAD+ en NADH/H+, la sal de tetrazolio (MTT) se reduce a formazán.  

El reactivo MTT, al igual que otras sales de tetrazolio, no es capaz de penetrar a 

través de las membranas celulares, por lo que su introducción en el interior del 

citoplasma va a estar mediada por procesos de endocitosis, es decir, es absorbido 

activamente por las células cultivadas y a continuación, es reducido en una reacción 

dependiente de la actividad mitocondrial, generando formazán y virando su color. Este 

producto se acumula en el interior de las células, ya que no es capaz de atravesar la 

membrana celular. Tras la adición de un disolvente, como el dimetilsulfóxido (DMSO), 

los cristales de formazán se disuelven, pudiendo cuantificar colorimétricamente la 

intensidad del cambio de color.  

La capacidad de las células para reducir el reactivo MTT proporciona información 

acerca de la integridad y actividad mitocondrial, lo que permite interpretar los resultados 

obtenidos como una medida de la viabilidad celular. 

4.2.1 Ensayo de citotoxicidad del agente de entrecruzamiento y de los anti-

inflamatorios: IC50  

En esta fase se estudió la citotoxicidad en condrocitos y fibroblastos de los anti-

inflamatorios y del agente entrecruzante respectivamente. Los reactivos empleados en 

este ensayo son los siguientes: 

• Medio de cultivo completo. 

• Tampón fosfato salino (PBS). 

• MTT en polvo (Sigma M5655). 

• Dimetilsulfóxido (DMSO, Sigma D2650 TC grade).  

A 
LDH 

Catalizado

Lactato Piruvato 

Formazán Tetrazolio 

NAD+ NADH + H+ 

H 

H 

H 

H 

Br- Br- 

B 
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• Discos Thermanox® (TMX; Labclinics S.L): control negativo no citotóxico. 

En el ensayo IC50 se preparó una disolución madre del compuesto a estudiar (2 

mg/mL de naproxeno o dexametasona, y 80 mg/mL de DEX70-ox(40%)) en medio de 

cultivo y se realizaron diluciones consecutivas. Todas las disoluciones se esterilizaron 

por filtración utilizando filtros de 20 micras.  

Paralelamente, se realizó la siembra de las células, utilizando medio de cultivo 

completo fresco, a una concentración de 11 ∙ 104 células/mL, sobre placas de 96 

pocillos. Tras adicionar 100 μL de concentrado de células en cada uno de los pocillos y 

mantener estas placas durante 24 h a 37 ºC y una atmósfera con un 5 % de CO2, se 

intercambió el medio de cultivo por las diluciones del dextrano oxidado o el fármaco 

previamente preparadas (n = 8), incubándose las placas posteriormente durante 24 h 

en las mismas condiciones. Transcurrido este tiempo, se retiró el contenido de los 

pocillos, añadiéndose en su lugar la disolución de MTT (al 10 % en medio fresco). El 

reactivo MTT se mantuvo en contacto con los cultivos a 37 ºC, durante 4 h, tras las que 

se extrajo el contenido de los pocillos y se añadió en cada uno de ellos 100 μL de DMSO, 

con el fin de disolver los cristales de formazán que se pudieran haber formado. Después 

de una agitación de 20 s a elevada intensidad, se realizó la lectura de densidad óptica 

a 570 nm, donde el MTT alcanza el máximo de absorbancia, con una longitud de onda 

de referencia de 630 nm, en un lector de placas Biotek Synergy HT.  

Tras realizar la lectura de densidad óptica, a los valores de absorbancia obtenidos 

se le restaron los valores medidos para el blanco (medio sin células), y se relativizaron 

con respecto a los valores leídos para el control negativo, que en este caso es el medio 

de cultivo libre de suero sin el aditivo, obteniéndose la viabilidad celular relativa (% VR) 

con respecto al control, a partir de la siguiente fórmula:  

% 𝑉𝑅 =
𝐷𝑂𝑆 − 𝐷𝑂𝐵

𝐷𝑂𝐶

 𝑋 100 

donde DOS, DOB y DOC son las medidas de densidad óptica de la muestra, el blanco y 

el control, respectivamente.  

A continuación, se construyó una curva dosis-respuesta de la viabilidad celular 

relativa con el objetivo de calcular la IC50 que nos confiere información de la 

concentración a la que se produce la muerte del 50 % de las células presentes en el 

control negativo, es decir, cuantifica la toxicidad del dextrano oxidado y del naproxeno.  
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4.2.2 Citotoxicidad mediante ensayo indirecto  

A continuación, se empleó el ensayo de MTT con el objetivo de estudiar el efecto de 

los posibles productos que el biomaterial pueda liberar cuando está en contacto con el 

medio de cultivo fresco (productos de degradación, etc.) sobre las células en cultivo.  

Los reactivos utilizados son los descritos en el apartado 4.2.1 usando discos TMX 

como control negativo.  

Para llevar a cabo este ensayo se prepararon los materiales a estudiar en 

condiciones estériles (H, H-Nap y H-Dexa) y los discos del control negativo (TMX) se 

sumergieron en 5 mL de medio fresco y estéril y se mantuvieron en agitación a 37 ºC 

durante distintos intervalos de tiempo. Tras 1, 2, 7, 14 y 21 días se retiró este medio, 

que denominamos “lixiviado” y se repuso con medio fresco. Una vez obtenidos los 

lixiviados a los diferentes tiempos, se procedió a realizar la siembra de las células 

(condrocitos y osteoblastos) (d = 11 ∙ 104 células/mL) en una placa de 96 pocillos en 

medio de cultivo completo. Una de las columnas se dejó libre y se utilizó como blanco. 

Las placas se incubaron a 37 ºC en una atmósfera con CO2 al 5 % durante 24 h, y 

posteriormente el medio de cultivo se reemplazó por los lixiviados durante otras 24 h en 

las mismas condiciones. 

Tras retirar los lixiviados de los pocillos, se añadieron 100 L por pocillo de una 

dilución al 10 % en medio fresco de MTT. Tras incubar a 37 ºC al 5 % de CO2 durante 3 

o 4 h, se retiró el MTT y se añadieron 100 L de DMSO para disolver los cristales de 

formazán. Posteriormente se procedió a la lectura de la absorbancia a 570 nm y al 

cálculo de la viabilidad celular relativa de la manera descrita en el apartado 4.2.1. 

4.3 Proliferación celular utilizando el ensayo Alamar Blue  

El reactivo Alamar Blue (AB) es un indicador redox que cambia de color en respuesta 

a la reducción química del medio de cultivo que tiene lugar como consecuencia del 

crecimiento y proliferación de las células, tal y como se muestra en la Figura 15. Este 

reactivo puede ser retirado y reemplazado con medio fresco sin afectar a la 

supervivencia de las células que constituyen el cultivo, lo que permite monitorizar 

temporalmente la proliferación celular directamente sobre la superficie de las 

formulaciones estudiadas (126).  
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Figura 15. La reducción del reactivo Alamar Blue, desde su estado oxidado (resazurín) a su 

estado reducido (resofurín) conlleva un cambio en su color, informando de la viabilidad celular. 

4.3.1 Ensayo de Adhesión Celular 

Mediante este ensayo se analizó y cuantificó la proliferación celular de osteoblastos 

y condrocitos sembrados sobre la superficie del control negativo TMX y los hidrogeles 

(H, H-Nap y H-Dexa) a los 2, 7 y 14 días. 

En primer lugar se realizó la siembra de las células sobre los geles a una 

concentración de 14 · 104 células/mL en medio de cultivo completo fresco y en un placa 

de 24 pocillos (1 mL de suspensión de células por pocillo) incubándose a 37 ºC durante 

24 h. Transcurridos los intervalos de tiempo establecidos se retiró el medio de los 

pocillos y se añadió 1 mL de una disolución al 10 % de AB (Serotec, BUF012A) en medio 

completo, manteniéndolo en contacto con los cultivos durante 4 h. Posteriormente se 

retiró el AB y se trasvasó el contenido de cada pocillo a una placa de 96 pocillos, 

reponiendo medio completo fresco. Por último, se realizó una lectura de la fluorescencia 

(570/630 em/ex) por cada tiempo ensayado mediante un espectrofotómetro Biotek 

Synergy HT. A los valores de fluorescencia obtenidos se les restaron los valores 

medidos para el blanco para obtener la proliferación celular.  

Este protocolo se realizó a 2, 7 y 14 días, lo que permitió obtener información acerca 

de la adhesión celular y, por tanto, la proliferación celular sobre la superficie del control 

Célula viable 

Forma oxidada 
(Resazurín) 

Forma reducida 
(Resofurín) 
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TMX y sobre la superficie de los correspondientes hidrogeles.  

5. Experimentación in vivo de las formulaciones inyectables 

En esta fase se evaluó la biocompatibilidad y la capacidad de regeneración de los 

hidrogeles de ácido hialurónico en un modelo experimental de osteoartrosis inducida por 

colagenasa en el animal de experimentación.  

La evaluación de la biocompatibilidad in vivo de los hidrogeles de AH se realizó 

según la Norma ISO (10993) teniendo en cuenta los efectos patológicos locales que 

puedan ocasionar en los tejidos vivos, tanto a nivel macroscópico como microscópico.  

5.1 El animal de experimentación   

El animal de experimentación seleccionado fue el conejo blanco de la raza Nueva 

Zelanda. Los criterios establecidos para su selección fueron, entre otros, su bajo coste 

y fácil provisión, su alto nivel inmunitario, su elevado metabolismo óseo, su docilidad y 

su estructura esquelética adecuada además de la similitud anatómica de la articulación 

de la rodilla respecto a la del ser humano. Además, a diferencia de la gruesa piel de sus 

cuerpos, las orejas presentan una piel más fina y un pelo más corto, pudiendo 

localizarse fácilmente en esta zona vasos sanguíneos superficiales, lo que facilita la 

obtención de muestras de sangre y la administración de medicación. Sin embargo, una 

de las principales desventajas de estos animales es su elevada sensibilidad a los 

anestésicos generales presentando reacciones muy variables, por lo que en nuestro 

estudio se empleó un protocolo anestésico adaptado a esta raza.  

Los ensayos de experimentación in vivo se realizaron en el Animalario del Servicio 

de Experimentación Animal (SEA) de la Universidad de Salamanca (USAL). Se utilizaron 

un total de 8 conejos adultos jóvenes machos de peso medio de 3,86 kg, y una edad de 

10 meses al comienzo del estudio. Fueron solicitados al centro de cría con al menos 15 

días de antelación para garantizar el cumplimiento del periodo de aclimatación antes de 

someterlos a procedimiento alguno.  

Todos los estudios en animales se realizaron de acuerdo con las directrices 

nacionales y se llevaron a cabo de acuerdo con la legislación española (RD 53/2013) y 

las normas internacionales sobre el bienestar animal definidas en la Directiva Europea 

(2010/63/EU). Además, los protocolos quirúrgicos fueron aprobados por el Comité Ético 

de la USAL. 



 

70 
 

Durante el estudio, los animales permanecieron estabulados en el animalario en 

condiciones de aislamiento, en jaulas individuales y bajo control de las variables 

ambientales: temperatura comprendida entre 15 ºC y 21 ºC, una humedad relativa de 

aire del 55 ± 10 % e iluminación con fotoperiodo de 12 h/12 h de luz/oscuridad. Fueron 

alimentados con una dieta completa de mantenimiento para conejo y durante el período 

de adaptación y postoperatorio, se les permitió comer y beber ad libitum. 

5.2 Modelo experimental de osteoartrosis  

Con el objetivo de estudiar el comportamiento in vivo de los hidrogeles inyectables 

diseñados en la primera fase, se realizó un patrón artificial de osteoartrosis en las 

rodillas de conejos de la raza Nueva Zelanda. A continuación, se detalla la formación 

del modelo de OA y los distintos grupos de trabajo.  

5.2.1 Creación de la lesión de osteoartrosis 

El objetivo de esta fase fue la puesta a punto de un modelo experimental de 

osteoartrosis en rodilla de conejo inducida por la infiltración intraarticular de colagenasa 

tipo II (de Clostridium histolyticum tipo II, enzima activa 425 U/mg, Sigma-Aldrich) a una 

concentración de 4 mg/mL disuelta en una solución tamponada PBS, pH 7,4 y estéril. 

Inicialmente se realizaron 2 infiltraciones de 0,3 mL de colagenasa el día “0” y el día “3”. 

Tras 3 semanas de estudio, se realizó la eutanasia a un animal, con el objetivo de valorar 

macroscópicamente el estado del cartílago articular. En el resto de los animales se 

realizó una tercera y última infiltración de colagenasa a la tercera semana, con el fin de 

obtener una OA bien establecida e instaurada. Todas las infiltraciones se llevaron a cabo 

mediante el uso de aguja de calibre 21G y se realizaron a nivel de la interlínea fémoro-

tibial medial. 

5.2.2 Formulaciones y grupos de estudio 

Se llevó a cabo el estudio in vivo en un total de 8 conejos (16 rodillas) creándose los 

siguientes grupos de trabajo.  

• Grupo I: grupo control mediante la infiltración de PBS en rodillas sanas, sin 

osteoartrosis. Este grupo de trabajo está formado por un total de 6 rodillas. 

• Grupo II: formación de OA mediante 2 infiltraciones de colagenasa 

obteniéndose un patrón inicial de osteoartrosis. Este grupo está formado por 

1 rodilla.    
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• Grupo III: creación de OA mediante 3 infiltraciones de colagenasa 

obteniéndose un patrón establecido de osteoartrosis. Este grupo se encuentra 

formado por 1 rodilla.  

• Grupo IV: grupo con OA creada tras la administración de 3 infiltraciones de 

colagenasa al que se infiltra PBS como tratamiento, es decir, en este grupo se 

dejó evolucionar de manera natural la osteoartrosis con el objetivo de valorar 

la capacidad reparativa del cartílago en el caso de que la tuviera. Este grupo 

está formado por 2 rodillas.  

• Grupo V: OA creada mediante 3 infiltraciones de colagenasa tratada con H-

Nap. Se encuentra formado por 2 rodillas.  

• Grupo VI: OA formada tras 3 infiltraciones de colagenasa y tratada con H-

Dexa. Grupo formado por 2 rodillas.  

Tras la infiltración de 2 dosis de colagenasa, hubo que sacrificar un animal debido a 

que no presentaba movilidad de las patas traseras, y aunque no presentaba dolor, no 

fue posible mantenerlo en el estudio. 

En la Tabla 3 se muestran los distintos grupos de trabajo, así como el número de 

rodillas tratadas en cada uno de ellos.  

Tabla 3. Grupos de trabajo ensayados in vivo en función de la formación de osteoartrosis y del 

tratamiento dado en cada caso. (PBS: tampón fosfato salino, H-Nap: hidrogel con naproxeno, H-

Dexa: hidrogel con dexametasona). 

 
 

Nº 
INFILTRACIONES 
de COLAGENASA 

TRATAMIENTO 
Nº de 

RODILLAS 
PBS H-Nap H- Dexa 

I 0 Sí - - 6 

II 2 - - - 1 

III 3 - - - 1 

IV 3 Sí - - 2 

V 3 - Sí - 2 

VI 3 - - Sí 2 

Tiempos de inyección  

El día en el que se realizó la primera infiltración de colagenasa o de PBS se 

consideró como “día 0”, procedimiento que se repitió el “día 3”. A las 3 semanas, se 

realizó la eutanasia de un animal (grupo II) para valorar, macroscópicamente, el nivel de 

osteoartrosis. Con el fin de obtener un patrón claro de OA, se realizó una tercera 
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infiltración de PBS o de colagenasa a la tercera semana en el resto de los grupos a 

estudio (grupos III al VI). Posteriormente, a las 4 semanas del “día 0” se procedió a 

realizar la eutanasia de un animal para valorar el grado de OA obtenido tras 3 

infiltraciones con colagenasa, y se procedió a realizar la infiltración con PBS o el 

tratamiento en estudio en el resto de los animales. Dicho esquema de infiltración se 

repitió a las 6 semanas, realizándose la eutanasia del resto de los animales a las 8 

semanas del “día 0”. 

En la Figura 16 se muestra la línea del tiempo del procedimiento desde el “día 0” 

hasta la semana 8.  

 

Figura 16. Línea del tiempo mostrando el periodo en el que se realizan las distintas infiltraciones 

y la eutanasia de los animales.  

5.3 Procedimiento quirúrgico  

Las infiltraciones se realizaron con el animal sedado y anestesiado según los 

protocolos normalizados de trabajo del Servicio de Experimentación Animal (SEA) de la 

Universidad de Salamanca. En primer lugar, se realizó la pre-anestesia con midazolam 

vía intramuscular con una dosis de 1 – 2 mg/kg a una concentración de 5 mg/mL, 

procediéndose posteriormente a la inducción anestésica con isuflurano (vía inhalatoria) 

Infiltración de colagenasa o PBS 

Infiltración de hidrogel de AH o de PBS 

Eutanasia (animal control con OA leve) 

Eutanasia (animal control con OA insaturada) 

Eutanasia del resto de animales 

Día 0 Día 3 Semana 3 Semana 4 Semana 6 Semana 8 
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a una concentración de 100 % y una dosis de 3,5 mg/kg. Dada la rapidez de la 

infiltración, la inducción anestésica fue suficiente para realizar el procedimiento, excepto 

en un animal que fue necesario anestesiar con ketamina y medetomidina por vía 

intramuscular, con una dosis de 25 mg/kg y a una concentración de 100 mg/mL.  

A continuación, se realizó el rasurado de las rodillas con maquinilla eléctrica, y 

posteriormente se aplicó clorhexidina alcohólica de uso externo para la desinfección.  

La infiltración intraarticular se realizó mediante una jeringa de 1 mL con aguja de 

calibre 21G entre la interlínea fémoro-tibial medial de la rodilla, con las siguientes dosis: 

• 0,3 mL de colagenasa (para la formación de OA) o de PBS (grupo control).  

• 0,6 mL de tratamiento en función del grupo de estudio (PBS, H-Nap o H-Dexa).  

Antes de realizar la infiltración de hidrogel fue necesario calentar el mismo con un 

secador hasta observar el deslizamiento del hidrogel por el eppendorf. A continuación, 

se procedió a la mezcla con el naproxeno o la dexametasona mediante el uso de una 

micropipeta, esperando 25 min antes de realizar la infiltración.  

Durante el postoperatorio inmediato todos los animales estuvieron con manta 

eléctrica para prevenir la hipotermia y bajo control y observación del dolor en tratamiento 

con tramadol por vía subcutánea a dosis de 2,5 mg/kg cada 12 h y una concentración 

de 50 mg/mL, y se administró profilaxis antibiótica con enrofloxacino 5 mg cada 12 h vía 

subcutánea.  

5.4 Eutanasia y recogida de las muestras  

Todos los conejos fueron sacrificados con una dosis de pentobarbital sódico (120 

mg/kg) administrada por venopunción en la vena marginal de la oreja. Una vez 

confirmada la muerte del animal, con ayuda de un bisturí con hoja número 15, se 

procedió a la disección de la rodilla y liberación de los tejidos blandos periarticulares, 

realizándose una artrotomía para-rotuliana medial para exponer la articulación. 

Posteriormente, con ayuda de una sierra metálica, se realizó una osteotomía femoral a 

nivel metafisario distal, con sección de los ligamentos laterales y los ligamentos 

cruzados para liberar el extremo distal del fémur.  

Las piezas óseas obtenidas fueron fotografiadas y fijadas en paraformaldehído al 4 

% debidamente identificadas con el código del animal y lateralidad, y fueron enviadas al 



 

74 
 

Departamento de Anatomía e Histología Humana de la Universidad de Salamanca para 

su procesamiento.  

5.5 Análisis macroscópico de las muestras   

Se realizó un análisis visual del grado de osteoartrosis obtenido tras la infiltración 

con colagenasa así como de la reparación de las lesiones osteocondrales a nivel 

macroscópico siguiendo la Escala de Yosioka (127) que evalúa el estado de la superficie 

articular a nivel morfológico, tal y como se muestra en la Tabla 4. Las imágenes se 

obtuvieron con una cámara digital Sony, modelo DSCW800B.   

Tabla 4. Escala de Yosioka de la osteoartrosis: evaluación macroscópica del cartílago articular. 

GRADO DESCRIPCIÓN 

1 Superficie articular intacta 

2 Mínima fibrilación 

3 Fibrilación evidente 

4 Erosión con exposición de hueso subcondral 

5.6 Procesamiento biológico de las muestras  

Para el procesamiento de las muestras óseas estas fueron descalcificadas con el 

reactivo DC3 durante 48 h. A continuación, fueron procesadas y re-talladas para ser 

incluidas en parafina y realizar los cortes de 10 micras correspondientes.  

El protocolo de inclusión en parafina comienza eliminando los restos de 

descalcificador mediante un aclarado en agua. A continuación, las muestras se pasan 

por una batería de alcoholes de concentración creciente (desde 70 a 100º) durante 5 

min en cada uno de ellos y posteriormente se mantienen en contacto con tolueno. Por 

último, se incluyen en parafina durante 12 h en una estufa a 62 ºC (temperatura a la cual 

se produce la fusión de la parafina).  

Una vez que las muestras fueron incluidas en parafina, se realizaron las tinciones de 

hematoxilina/eosina (para la tinción de los componentes celulares), Safranina-O/verde 

rápido (para la tinción de los componentes de la matriz extracelular) y se llevó a cabo el 

estudio inmunohistoquímico con el objetivo de detectar colágeno tipo II. 

El protocolo de tinción de la Hematoxilina/Eosina (H/E) consiste en pasar las 

muestras por 4 xiloles durante 5 min y a continuación por una batería de alcoholes a 

concentración decreciente. Posteriormente se lavan y se tiñen con Hematoxilina de 
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Carazzi durante 5 min, y tras otro lavado, se tiñen con Eosina G 1 % durante 15 min. 

Por último, se realiza un paso por Carboxilol al 10 % durante 5 min tras el cual se colocan 

las preparaciones en un cubreobjetos y se dejan secar.  

El protocolo de tinción de Safranina-O/verde rápido (SO/V) es muy similar al anterior, 

difiriendo en el uso de Safranina-O al 1,5 % durante 1 h, y tras el lavado, se emplea 

verde rápido al 0,02 % durante 30 segundos.  

Para llevar a cabo el estudio inmunohistoquímico frente a colágeno tipo II los cortes 

histológicos se sometieron a un protocolo que incluyó la incubación con anticuerpo 

monoclonal frente a colágeno tipo II (mouse mAb II.4C11, Calbiochem) y revelado con 

el kit Vectastain siguiendo las instrucciones de los fabricantes. Una vez desparafinados, 

los cortes histológicos fueron sometidos a una incubación con calor sumergidos en 

tampón de citrato 10 mM durante 1 min para la recuperación antigénica. A continuación, 

las secciones se lavaron con PBS durante 5 min y fueron expuestas a la acción de 

peróxido de hidrógeno al 30 % durante 30 min con el objetivo de bloquear la acción de 

la peroxidasa endógena. Tras el lavado con PBS y la incubación con suero bloqueante, 

las muestras se marcaron con el anticuerpo primario (anticuerpo monoclonal frente a 

colágeno tipo II) mediante incubación a temperatura ambiente durante la noche. 

Posteriormente se añadieron, secuencialmente y previo lavado con PBS, el anticuerpo 

secundario biotinilado, el complejo estreptavidina/HRP y el cromógeno 

diaminobenzidina estando expuestas las muestras durante 30 min en cada uno de ellos. 

A continuación, los núcleos fueron contrastados con Hematoxilina. Por último, los cortes 

se lavaron con agua, se deshidrataron con soluciones ascendentes de alcohol (90 y 

100○) y se aclararon con xilol. Finalmente, las preparaciones histológicas se montaron 

con medio de montaje DPX. La presencia de colágeno tipo II se detectó por la presencia 

de depósitos de coloración marrón mediante observación directa con el microscopio 

óptico. El resto de estructuras se observan de color azul debido al contraste nuclear 

utilizado con Hematoxilina. 

La observación de las muestras se realizó con microscopio óptico de campo claro 

(Nikon Eclipse 90i) y la captura de imágenes se llevó a cabo mediante una cámara digital 

acoplada al microscopio (Nikon digital Sight DS-smc). 

5.7 Valoración microscópica 

En cada grupo experimental se realizó una valoración descriptiva de los cortes 

histológicos de las lesiones en base a los siguientes parámetros: 
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• Valoración de la superficie articular: 

o Morfología de la estructura superficial articular. 

o Presencia de tejido conectivo o cartilaginoso (tipo fibroso o hialino), y tipo 

de MEC. 

o Nivel de celularidad y existencia de condronas hiperplásicas, así como 

la disposición de los condrocitos. 

o Detección de colágeno tipo II. 

• Valoración del hueso subcondral: 

o Presencia y disposición de la tidemark, la placa de hueso subcondral y 

el hueso esponjoso subarticular. 

o La vascularización del hueso subcondral. 
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Los resultados obtenidos se exponen en función de las diferentes etapas del estudio: 

el desarrollo de las formulaciones inyectables, el comportamiento de estas 

formulaciones in vitro y la respuesta celular a las mismas y, por último, el 

comportamiento in vivo de los hidrogeles.  

1. Preparación y caracterización del agente entrecruzante 

La oxidación de los dextranos se llevó a cabo utilizando NaIO4 como agente oxidante 

en condiciones suaves. Los dextranos obtenidos se caracterizaron determinando su 

grado de oxidación y su peso molecular.  

Una vez finalizada la reacción de oxidación se purificaron los dextranos oxidados por 

diálisis para eliminar posibles restos de NaIO4 que no hubieran reaccionado. A 

continuación, para comprobar si la diálisis afectaba al peso molecular o al grado de 

oxidación, se determinaron ambos parámetros para los dextranos de partida 

(PharmaCosmos) antes y después de ser dializados durante 5 días en agua. La Tabla 

5 muestra los resultados obtenidos en este estudio, donde no se observa una variación 

significativa del grado de oxidación o del peso molecular por efecto de la diálisis. No 

obstante, los tres dextranos aumentan muy ligeramente su PM después de la diálisis 

debido a la liberación de las cadenas de bajo peso molecular que tiene lugar durante el 

proceso.  

Tabla 5. Determinación del grado de oxidación (% ox.) y peso molecular (PM) de los dextranos 

antes y después de dializar. DEX20: dextrano de PM 20 kDa. DEX40: dextrano de PM 40 kDa. 

DEX70: dextrano de PM 70 kDa. Adh, aldehídos; m, muestra. 

 

DEX20 DEX40 DEX70 

% ox. (mol 
adh/mol m) 

PM 
(kDa) 

% ox. (mol 
adh/mol m) 

PM 
(kDa) 

% ox. (mol 
adh/mol m) 

PM 
(kDa) 

De 
PharmaCosmos 

10 23 8 39 7 62 

Dializado durante 
5 días 

9 25 7 40 9 63 

A continuación, se llevaron a cabo dos reacciones variando la concentración del 

agente oxidante. La Tabla 6 muestra el efecto de la variación del Ratio 

NaIO4/Dextrano en el grado de oxidación del dextrano de distintos pesos moleculares 

manteniendo constante el medio de reacción. En la primera fila, se incluyen los grados 

de oxidación de los dextranos sin modificar, es decir, antes de hacerlos reaccionar con 

NaIO4. Se observa que es posible conseguir diferentes grados de oxidación variando la 
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relación de NaIO4/Dextrano, de manera que al aumentar la proporción de NaIO4 

aumenta el porcentaje de oxidación del dextrano. Además, estas reacciones son 

reproducibles a escala pequeña e independientemente del peso molecular del dextrano 

empleado para reacciones realizadas a una escala de 250 mg de dextrano. Con 

respecto al escalado de la reacción, posteriormente se realizó una reacción con 3 gr de 

DEX70 y una ratio de NaIO4/Dextrano (mol/mol) de 0,30, consiguiéndose grados de 

oxidación comparables a los obtenidos a pequeña escala.  

Tabla 6. Variación del grado de oxidación (% ox.) de dextranos de distintos pesos moleculares 

en función de la ratio NaIO4/Dextrano.  

 
Medio de 
reacción 

Ratio 
NaIO4/Dextrano 

(mol/mol) 

% ox. (mol adh/mol m) 

DEX20 DEX40 DEX70 

De 
PharmaCosmos 

- - 10 8 7 

Dextranos 
oxidados 

Agua 0,15 25 20 20 

Agua 0,30 37 41 41 

Los dextranos oxidados también se caracterizaron en base a su peso molecular 

determinado por GPC. En la Tabla 7 se representan los resultados obtenidos de los 

pesos moleculares de los dextranos en función del grado de oxidación, donde se 

observa que se produce un descenso del peso molecular de las cadenas de dextrano al 

aumentar el grado de oxidación, que fue mucho más acusado en el dextrano de mayor 

peso molecular, DEX70. En la primera fila de la Tabla 7 se muestran los pesos 

moleculares de los dextranos sin modificar, es decir, antes del proceso de oxidación.  

Tabla 7. Variación de peso molecular (PM) de dextranos en función de la ratio NaIO4/Dextrano.  

 
Medio de 
reacción 

Ratio 
NaIO4/Dextrano 

(mol/mol) 

PM (kDa) 

DEX20 DEX40 DEX70 

De 
PharmaCosmos 

- - 23 39 62 

Dextranos 
oxidados 

Agua 0,15 23 35 49 

Agua 0,30 22 33 40 

2. Desarrollo de las formulaciones inyectables 

La elección del mejor sistema se llevó a cabo a partir de los resultados obtenidos en 

los estudios del tiempo de inyección, la toxicidad del medio de reacción y en relación 

con la posible influencia del peso molecular del ácido hialurónico en el tiempo de 

gelificación de la formulación. 
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2.1 Estudio del tiempo de inyección  

Con el objetivo de evaluar el tiempo de inyección de las formulaciones, se midió el 

tiempo de gelificación de la gelatina en función del peso molecular y el grado de 

oxidación del dextrano oxidado. Se mantuvieron constantes el medio de reacción, la 

proporción de DEX-ox/Gel y la concentración de gelatina en la muestra final.  

Los resultados obtenidos en la evaluación del tiempo de gelificación de las 

formulaciones inyectables se muestran en la Tabla 8, observándose que se produce 

una disminución del tiempo de gelificación en las siguientes situaciones:  

• Aumento del grado de oxidación del dextrano. 

• Aumento del peso molecular del dextrano. 

Según estos resultados, es necesario tener elevados grados de oxidación y altos 

pesos moleculares para conseguir cortos tiempos de gelificación. Es por tanto 

importante que las cadenas de dextrano se hidrolicen lo menos posible durante la 

reacción de oxidación, para que mantengan elevados pesos moleculares. 

Tabla 8. Tiempos de gelificación de gelatina con dextranos de diferentes grados de oxidación (% 

ox.) y pesos moleculares, en ausencia de ácido hialurónico.  

Medio de 
reacción 

Ratio DEX-
ox/Gel 

Gelatina en 
mezcla final 

(mg/mL) 

% ox. 
DEX-ox 

 

Tiempo de gelificación a 37 ºC (min) 

DEX20-ox DEX40-ox DEX70-ox 

PB 0,1 M 1/1 50 20 - 60 45 

PB 0,1 M 1/1 50 40 30 20 15 

A continuación, con el objetivo de valorar el efecto del AH en el tiempo de gelificación 

se realizó el estudio en presencia de AH de bajo peso molecular (200 kDa). Se varió la 

relación entre DEX70-ox(40%)/Gel, Gelatina/Ácido Hialurónico (Ratio Gel/AH), la 

concentración de gelatina y AH en la mezcla final y el medio de reacción (en el que se 

redujo 10 veces la concentración del tampón fosfato de pH = 7,4 de 0,1 M a 0,01 M). 

Los resultados obtenidos se muestran en la Tabla 9. 

Se observa que, en presencia de ácido hialurónico, las reacciones de gelificación 

tienen lugar también en pocos minutos, observándose los siguientes efectos:  

• Variación de la relación DEX70-ox/Gel: a mayores ratios, menor tiempo de 

gelificación. 
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• Variación de la relación Gel/AH manteniendo constante la concentración 

final de AH (filas 1, 2 y 3): a menores relaciones Gel/AH (menor 

concentración de gelatina en la mezcla final), mayor es el tiempo de 

gelificación.  

• Variación de la concentración de gelatina en la mezcla final manteniendo 

constante la relación Gel/AH (filas 3 y 4): a mayores concentraciones de 

gelatina, menores tiempos de gelificación.  

• Variación de la relación Gel/AH manteniendo concentraciones de 

gelatina en la mezcla final similares (filas 2 y 4): la relación Gel/AH parece 

no tener un efecto significativo en el tiempo de gelificación. Parece que influye 

más la pequeña diferencia de concentración de gelatina (ligeramente menor 

en la fila 4 que en la 2 (37,5 frente a 40 mg/mL)) que resulta en un tiempo de 

gelificación ligeramente mayor (35 min para la fila 4 frente a 30 min en la fila 

2).  

Tabla 9. Variación de los tiempos de gelificación de la gelatina con DEX70-ox(40%) en presencia 

de ácido hialurónico de peso molecular 200 kDa.  

 
Tiempo de Gelificación a 

37 ºC (min) 

 
Medio de 
reacción 

Ratio 
Gel/AH 

Gelatina en 
mezcla final 

(mg/mL) 

AH en mezcla 
final (mg(mL) 

Ratio DEX70-ox(40%)/Gel 

1/1 0,75/1 0,5/1 

1 PB 0,1M 53/47 50 45 20 30 > 60 

2 PB 0,1M 47/53 40 45 30 60 > 60 

3 PB 0,1M 40/60 30 45 > 60 > 60 > 60 

4 PB 0,1M 40/60 37,5 56 35 50 > 60 

Por tanto, para obtener un tiempo de gelificación óptimo son necesarios los 

siguientes parámetros: 

• Peso molecular del Dextrano: 70 kDa (DEX70). 

• Grado de oxidación del dextrano: 40 % (DEX70-ox(40%)). 

• Relación Gel/DEX70-ox(40%): 1/1. 

• Concentración de gelatina en la mezcla final: 50 mg/mL. 

• Medio de reacción a pH = 7,4: Tampón fosfato 0,1M. 
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2.2 Medio de reacción  

Con el objetivo de determinar el medio de reacción más idóneo, se realizaron 

ensayos de citotoxicidad de los distintos tampones (tampón fosfato con sales potásicas, 

tampón fosfato con sales sódicas y potásicas, y tampón citrato) tras la incubación de 

fibroblastos durante 24 h a 37 oC. Seguidamente se determinó la viabilidad celular y se 

calculó la IC50. Los resultados de este ensayo se representan en la Figura 17, donde se 

observa que los dos tampones fosfato presentan viabilidades celulares aceptables 

(entre 100 y 70 %) en concentraciones menores o iguales a 0,025 M. El tampón citrato 

presenta buena viabilidad celular (cercana al 80 %) a concentraciones de 0,018 M o 

menores.  

 

Figura 17. Viabilidad celular de fibroblastos a diferentes concentraciones de los tres tampones 

de pH = 7,4 ensayados. Se representa la media y la desviación estándar de los datos. 

Posteriormente, se valoró el tiempo de gelificación de las formulaciones (en ausencia 

de AH) en función de los distintos medios de reacción en condiciones no citotóxicas, ya 

que la concentración del tampón se eligió en función de los resultados de viabilidad 

celular obtenidos en la Figura 17. Los resultados obtenidos se muestran en la Tabla 10.  

Se observó un aumento del tiempo de gelificación en el tampón citrato (50 min). Sin 

embargo, la gelificación en tampón fosfato 0,025 M tuvo lugar en menos de media hora, 

tanto para el preparado a partir de sales potásicas como el preparado a partir de sales 

sódicas y potásicas. Por tanto, se consideró que el medio más adecuado para el 
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desarrollo de las formulaciones era el tampón fosfato 0,025 M preparado a partir de 

sales sódicas y potásicas ya que contiene mayor variedad de iones, y aunque los iones 

sodio y potasio estén presentes en bajas concentraciones comparado con el PBS 0,01 

M, se consiguen tiempos de gelificación adecuados, presentando además una viabilidad 

celular cercana al 70 %. 

Tabla 10. Tiempos de gelificación de los diferentes tampones de pH = 7,4 (tampón fosfato con 

sales potásicas, tampón fosfato con sales sódicas y potásicas, y tampón citrato).  

Tampón pH 7,4 Concentración (M) 
Tiempo de Gelificación a 

37 ºC (min) 

Fosfato (sales potásicas) 0,025 25 

Fosfato (sales sódicas y potásicas) 0,025 23 

Citrato 0,015 50 

2.3 Peso molecular del ácido hialurónico  

Se evaluó la influencia del peso molecular del AH en el tiempo de gelificación de las 

formulaciones inyectables.  

La Tabla 11 muestra la composición y los tiempos de gelificación obtenidos en 

presencia de AH de distintos pesos moleculares, manteniendo constante la proporción 

de gelatina presente en la mezcla final. 

Las tres formulaciones preparadas presentaron tiempos de gelificación similares 

entre sí, probablemente porque se ajustaron las concentraciones de cada AH para 

mantener viscosidades parecidas, de tal manera que al aumentar el peso molecular del 

AH empleado se redujo la proporción del mismo en la formulación (47 %, 29 % y 23 % 

para AH de bajo, medio y alto peso molecular respectivamente). El tiempo de gelificación 

aumentó unos 12 min comparado con formulaciones preparadas en ausencia de AH en 

las mismas condiciones. Probablemente en presencia de AH la gelificación es más lenta 

debido a la mayor viscosidad del medio.  

Tabla 11. Tiempos de gelificación de las formulaciones con AH de diferentes pesos moleculares 

manteniendo constante la viscosidad. 

Medio de 
reacción 

PM AH 
(kDa) 

Ratio 
Gel/AH 

Gelatina en 
mezcla final 

(mg/mL) 

AH en 
mezcla final 

(mg/mL) 

% de AH 
en la 

mezcla 

Tiempo de 
gelificación 

a 37 ºC 
(min) 

PB 0,025 M 200 53/47 50 45 47 35 

PB 0,025 M 
800-
1000 

71/29 50 20 29 35 

PB 0,025 M > 1000 77/23 50 15 23 35 
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Ya que el ácido hialurónico presente en la rodilla es de muy alto peso molecular 

(6000-10.000 kDa) (128) es razonable incluir AH de medio o alto peso molecular en la 

formulación. Se eligió por tanto el AH de peso molecular medio (800 – 1000 kDa), para 

poder incorporar una mayor cantidad del mismo sin comprometer demasiado el aumento 

de la viscosidad.  

A continuación, se realizó un ensayo de inyectabilidad de cada una de las 

formulaciones en el que no se observó obstrucción de la aguja de calibre 21G en ningún 

caso.   

Con el objetivo de aumentar la proporción final de AH de peso molecular medio en 

la formulación, se estudió cómo podía afectar en el tiempo de gelificación el aumento de 

la viscosidad que esto conlleva. Los resultados obtenidos en este estudio se muestran 

en la Tabla 12, observándose que al aumentar la proporción de AH de peso molecular 

medio de 29 a 35 % se produce un ligero aumento del tiempo de gelificación que se 

puede atribuir al aumento de la viscosidad del medio.  

Por tanto, se seleccionó la proporción de 29 % de AH para la composición de las 

formulaciones inyectables finales.  

Tabla 12. Tiempos de gelificación de las formulaciones con AH de peso molecular medio (800 – 

1000 kDa) variando la proporción final de AH.  

Medio de 

reacción 

Ratio 

Gel/AH 

Gelatina en 

mezcla final 

(mg/mL) 

AH en mezcla 

final (mg/mL) 

% de AH en 

la mezcla 

Tiempo de 

gelificación (min) 

PB 0,025 M 71/29 50 20 29 40 

PB 0,025 M 65/35 50 26 35 45 

2.4 Incorporación de anti-inflamatorios  

Tras la incorporación de naproxeno y dexametasona a las formulaciones, se 

estudiaron los tiempos de gelificación de las mismas, manteniendo constante la relación 

Gel/AH y empleando AH de peso molecular medio obteniéndose los resultados 

mostrados en la Tabla 13.  

La incorporación de los fármacos aumenta en todos los casos el tiempo de 

gelificación hasta aproximadamente 1 h. Esto podría ser debido a ligeras variaciones 

del pH y/o a la presencia de los anti-inflamatorios en el medio de reacción, que actuarían 

ralentizando la reacción de entrecruzamiento. Sin embargo, una hora puede 

considerarse un tiempo de gelificación aceptable para las formulaciones inyectables, 
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llevando a cabo la mezcla de los dos componentes con la necesaria antelación y 

procediendo a su inyección en el momento en que la reacción de entrecruzamiento esté 

suficientemente avanzada como para asegurar la permanencia del hidrogel y su 

estabilidad en el lugar de la lesión osteocondral.  

Tabla 13. Tiempos de gelificación de las formulaciones con AH de peso molecular medio en 

presencia de anti-inflamatorios. Nap: naproxeno. Dexa: dexametasona. 

Medio de 
reacción 

Peso 
molecular 
AH (kDa) 

Ratio 
Gel/AH 

Anti-
inflamatorio 

Dosis 
(mg/mL) 

Tiempo de 
gelificación a 37 ºC 

(min) 

PB 0,025 M 800-1000 71/29 

- - 35 

Nap 6 > 60 

Dexa 6 55 

2.5 Composición final de las formulaciones inyectables 

Las formulaciones inyectables diseñadas en este estudio presentan una estructura 

de red semi-IPN y permiten la incorporación de fármacos anti-inflamatorios, lo que 

mejora la biodisponibilidad del fármaco a nivel intraarticular y aumenta su efecto 

analgésico y anti-inflamatorio local, disminuyendo además sus efectos adversos a nivel 

sistémico. 

Dichas formulaciones inyectables se preparan con la siguiente composición: 

• Ratio Gel/DEX70-ox(40%): 1/1. 

• Ratio Gel/AH: 71/29. 

• Concentración de gelatina en la mezcla final: 50 mg/mL. 

• Concentración de AH en la mezcla final: 20 mg/mL. 

• Tampón pH = 7,4: PB 0,025 M (sales sódicas y potásicas). 

• AH de peso molecular medio: 800 – 1000 kDa. 

Las formulaciones finales para los distintos grupos de trabajo se muestran en la 

Tabla 14. 
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Tabla 14. Composición de las formulaciones finales inyectables incorporando naproxeno (Nap) 

o dexametasona (Dexa).  

GRUPO 

COMPONENTE A COMPONENTE B 

Gelatina 
(mg) 

Nap 
(mg) 

Dexa 
(mg) 

Tampón 
(mL) 

AH 
(mg) 

DEX70-
ox(40%) 

(mg) 

Tampón 
(mL) 

H 50 - - 0,5 20 50 0,5 

H-Nap 50 6 - 0,5 20 50 0,5 

H-Dexa 50 - 6 0,5 20 50 0,5 

3. Comportamiento in vitro de los hidrogeles: hinchamiento y 

degradación 

Se evaluó el comportamiento in vitro de los hidrogeles sumergiéndolos en solución 

tampón de pH 7,4 a 37 ºC para simular el medio fisiológico. Los resultados se muestran 

en la Figura 18. Se puede observar que en las primeras 4 h se produce una ganancia 

en peso del hidrogel como consecuencia de la absorción de agua del medio dando lugar 

a valores máximos de hinchamiento de 1,1 para los hidrogeles con anti-inflamatorios y 

de 1,2 para el hidrogel sin cargar. Pasado este periodo de tiempo se observó una 

pérdida de peso como consecuencia de la degradación del propio hidrogel y liberación 

del fármaco. La pérdida fue más acusada para el hidrogel sin cargar y para el hidrogel 

cargado con naproxeno (que se degradan a los 14 días del estudio) en comparación a 

la obtenida con el hidrogel que contenía dexametasona (que se mantiene hasta 

prácticamente 30 días). 
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Figura 18. Variación de la ratio de hinchamiento/degradación con el tiempo de inmersión de los 

hidrogeles H, H-Nap y H-Dexa en tampón a pH = 7,4 y 37 ºC de temperatura. Los datos 

representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto de n = 3. 

4. Perfiles de liberación in vitro 

Los perfiles de liberación de los anti-inflamatorios de los correspondientes hidrogeles 

en un medio tamponado a pH = 7,4 y a 37 ºC se muestran en las Figuras 19 y 20. Se 

puede observar que el naproxeno se libera de forma rápida alcanzando la liberación del 

100 % del fármaco cargado en un periodo inferior a 24 h. Sin embargo, la liberación de 

la dexametasona se produce de forma más controlada, obteniéndose una liberación del 

22 % del medicamento cargado en un periodo de 1 día, para después estabilizarse en 

el tiempo. De los resultados obtenidos en este apartado y en el apartado 3, se puede 

afirmar que la liberación del fármaco y la degradación del hidrogel son dos parámetros 

íntimamente relacionados, ya que en el caso del hidrogel con naproxeno, la degradación 

del hidrogel se produce de forma más rápida y por tanto, la liberación del fármaco tiene 

lugar en un periodo de tiempo de 24 h, mientras que en el caso del hidrogel con 

dexametasona, el hidrogel es más estable y la degradación del mismo es más lenta, lo 

que origina que la liberación del medicamento se produzca de una manera más 

controlada.  
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Figura 19. Liberación de naproxeno correspondiente al hidrogel H-Nap y liberación de 

dexametasona corresondiente al hidrogel H-Dexa en tampón fosfato (pH = 7,4) y a 37 ºC de 

temperatura. Los datos representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto de 

n = 3. 

5. Respuesta celular in vitro 

Los resultados de los ensayos de citotoxicidad in vitro se determinaron tal como 

indica la Norma UNE-EN ISO 10993-5 (129). 

5.1 Resultados del ensayo de citotoxicidad: IC50  

Con el objetivo de evaluar la citotoxicidad del agente entrecruzante y de los anti-

inflamatorios empleados en las formulaciones inyectables se realizó el ensayo de 

citotoxicidad mediante el uso del reactivo MTT que permite valorar la viabilidad celular 

y calcular la IC50.  

5.1.1 Toxicidad del agente entrecruzante 

Los resultados obtenidos en los ensayos de viabilidad celular realizados en 

fibroblastos para evaluar la citotoxicidad del dextrano oxidado se observan en la Figura 

20. Los datos se comparan con los obtenidos del dextrano de partida, sin oxidar. Se 

puede observar que el DEX70 presenta una viabilidad celular superior al 80 % incluso a 

concentraciones de 80 mg/mL. Sin embargo, DEX70-ox(40%) no presenta valores de 

viabilidad superiores al 80 % hasta que se encuentra a concentraciones iguales o 

inferiores a 10 mg/mL. Esta diferencia de citotoxicidad es debida a la presencia de 
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grupos aldehído en el dextrano oxidado. A concentraciones iguales o mayores a 20 

mg/mL de dextrano oxidado, la viabilidad celular se acerca al 50 % presentando, por 

tanto, una IC50 de 20 mg/mL.  

 

Figura 20. Viabilidad celular de fibroblastos en función de la concentración del DEX70 y DEX70-

ox(40%). Los datos representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto de n 

= 12. 

Para la preparación de las formulaciones se partió de concentraciones de DEX70-

ox(40%) de un máximo de 50 mg/mL. Sin embargo, hay que tener en cuenta que la 

concentración residual de grupos aldehído después de la reacción de entrecruzamiento 

con la gelatina disminuye notablemente. Por tanto, es de esperar un compromiso de la 

biocompatibilidad en los hidrogeles inyectables una vez preparada la red semi-

interpenetrada. Es importante mencionar que para el ensayo de MTT, las células se 

mantienen en contacto con los dextranos de partida y oxidados en condiciones estáticas, 

por tanto, se puede considerar como el peor escenario posible en comparación con la 

situación in vivo donde hay una continua renovación del medio.  

5.1.2 Toxicidad de los anti-inflamatorios  

La evaluación de la citotoxicidad en condrocitos en presencia de naproxeno a 

distintas concentraciones se muestra en la Figura 21. Se observa que a 

concentraciones de 1 mg/mL de naproxeno o menores la viabilidad de los condrocitos 

se mantiene en un 80 %, y a mayores concentraciones la viabilidad desciende 

rápidamente. 
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Figura 21. Viabilidad celular de condrocitos en presencia de distintas concentraciones de 

naproxeno. (Nap: naproxeno). Los datos representan el valor medio y su desviación estándar 

para un conjunto de n = 12. 

A partir de la gráfica se determinó el valor de IC50 con un intervalo de confianza al 

95 %, obteniéndose un resultado de 1,62 mg/mL para el naproxeno en condrocitos. 

No se pudo realizar el estudio directo de citotoxicidad para la dexametasona 

aplicando las mismas condiciones que para el naproxeno dado que es muy insoluble y 

sólo se puede disolver en productos orgánicos que presentan una alta toxicidad celular. 

5.2 Resultados de la citotoxicidad de los hidrogeles mediante ensayo 

indirecto  

Se empleó el ensayo MTT para estudiar el posible efecto de los lixiviados de los 

hidrogeles a distintos tiempos en condrocitos y osteoblastos. Los resultados obtenidos 

se muestran en las Figuras 22 y 23 respectivamente. Como se puede observar en 

ambas figuras, los geles no son tóxicos para los condrocitos ni osteoblastos. Se produjo 

un discreto descenso de la viabilidad celular en el estudio de condrocitos en presencia 

de los lixiviados de los hidrogeles cargados con fármacos siendo ligearmente mayor en 

presencia de los de H-Nap tomados a 7 días, pero, en cualquier caso, la viabilidad se 

recuperó con el tiempo, como se refleja en los resultados obtenidos a 14 y 21 días. 

Además, cabe destacar que ningún hidrogel se disolvió en el medio de cultivo libre de 

suero durante los 21 días de toma de lixiviados. 
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Figura 22. Viabilidad celular tras el ensayo MTT para los hidrogeles sin y con fármaco en 

condrocitos. H: hidrogel sin fármaco, H-Nap: hidrogel con naproxeno, H-Dexa: hidrogel con 

dexametasona. Los datos representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto 

de n = 16. Los datos se han comparado con el control mediante el test ANOVA utilizando la 

ecuación de Tukey (* p < 0.05, ** p < 0.01, *** p < 0,001). 

 

Figura 23. Viabilidad celular tras el ensayo MTT para los hidrogeles sin y con fármaco en 

osteoblastos. Los datos representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto 

de n = 12. Los datos se han comparado con el control mediante el test ANOVA utilizando la 

ecuación de Tukey (* p < 0.05, ** p < 0.01, *** p < 0,001). 
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5.3 Resultados del estudio de proliferación celular mediante el 

ensayo de Alamar Blue  

Se determinó la proliferación y adhesión celular (tanto de condrocitos como 

osteoblastos) en presencia del hidrogel cargado o no con fármaco mediante el uso de 

AB en un período máximo de 14 días. No se pudo realizar a 21 días dado que se 

producía un levantamiento celular debido a que las células colonizabas las muestras 

llegando a confluencia. Los resultados se muestran en las Figuras 24 y 25.   

En ambos tipos celulares se observó cómo el hidrogel favorece la adhesión y la 

proliferación celular manteniéndose en todo el tiempo de estudio en un 100 % de 

viabilidad celular. Aunque la viabilidad celular en presencia de dexametasona se 

mantiene cercana al 100 % durante todos los tiempos, se observó que la presencia de 

naproxeno originaba un descenso de la proliferación celular en las primeras 48 h para 

después aumentar y estabilizarse en una viabilidad del 100 % hasta el final del estudio. 

 

Figura 24. Resultados del ensayo Alamar Blue para hidrogeles con y sin fármaco en condrocitos. 

Los datos representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto de n = 32. Los 

datos se han comparado con el control mediante el test ANOVA utilizando la ecuación de Tukey 

(* p < 0.05, ** p < 0.01, *** p < 0,001). 
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Figura 25. Resultados del ensayo Alamar Blue para hidrogeles con y sin fármaco en 

osteoblastos. Los datos representan el valor medio y su desviación estándar para un conjunto 

de n = 32. Los datos se han comparado con el control mediante el test ANOVA utilizando la 

ecuación de Tukey (* p < 0.05, ** p < 0.01, *** p < 0,001). 

6. Comportamiento in vivo de los hidrogeles 

A continuación, se detallan los resultados obtenidos en la creación del modelo de 

osteoartrosis utilizado en nuestro estudio, y del efecto y comportamiento de los 

hidrogeles en dicho modelo.  

6.1 Estudio macroscópico 

En el estudio macroscópico se valoró el estado externo de las rodillas tras la 

infiltración, así como el estado del cartílago articular siguiendo la Escala de Yosioka.  

Resultados de la infiltración de colagenasa: formación del modelo de 

osteoartrosis (Grupos II y III)  

En relación con el estudio macroscópico, las rodillas del grupo II infiltradas con dos 

dosis de colagenasa, presentaban mayor tumefacción articular, hematoma, así como 

una cápsula articular y membrana sinovial inflamada y rojiza (hiperémica), mientras que 

los animales del grupo I (infiltrados con PBS) presentaban un aspecto de la articulación 

normal, como se puede observar en las Figuras 26 y 27.  

***

** *

0

20

40

60

80

100

120

H H-Nap H- Dexa

V
ia

b
il

id
a

d
 c

e
lu

la
r 

(%
)

2 días 7 días 14 días



 

97 
 

 

Figura 26. (A) Aspecto macroscópico de la cápsula articular del grupo II tras 2 infiltraciones de 

colagenasa. (B) Aspecto macroscópico de la cápsula articular del grupo I tras infiltración con 

PBS.  

 

Figura 27. (A) Membrana sinovial hipertrófica en el grupo II. (B) Membrana sinovial de 

características normales en el grupo I. 

Atendiendo a la escala de Yosioka en el estudio macroscópico del cartílago articular, 

las rodillas del grupo II presentaban hemartros y mínima fibrilación articular en el cóndilo 

femoral interno (Grado 2 de Yosioka). En el grupo control I, el aspecto externo era 

normal, sin observarse afectación macroscópica del cartílago articular. En la Figura 28 

se pueden observar ambas rodillas. 
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Figura 28. (A) Rodilla del grupo II: se observa fibrilación en el cóndilo femoral interno, 

presentando un aspecto más eritematoso (*). (B) Rodilla del grupo I: aspecto macroscópico 

normal. 

Con el objetivo de confirmar la creación de OA en las rodillas, se realizó una tercera 

infiltración con colagenasa y se re-evaluó macroscópicamente a la semana, siendo este 

el grupo III. En este caso también se observó tumefacción capsular, menor proporción 

de hemartros (en comparación con el grupo II) y lesiones condrales, pero sin llegar a 

producir exposición ósea en el cóndilo femoral medial, con pérdida del brillo 

característico del cartílago hialino y una superficie rugosa al tacto (lesión grado 3 de 

Yosioka), como se puede observar en la Figura 29.  

 

Figura 29. (A) Rodilla del grupo III (con 3 infiltraciones de colagenasa): lesión en cóndilo femoral 

interno (*) grado 3 de Yosioka. (B) Rodilla del grupo I de aspecto normal.  
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Resultados del Grupo IV: OA con 3 infiltraciones de colagenasa e infiltración de 

PBS como tratamiento  

En este caso, se evaluaron los resultados obtenidos tras la formación de 

osteoartrosis y dejada evolucionar en el tiempo, es decir, sin tratamiento. Se observó 

mayor hipertrofia de la cápsula articular, con tejidos blandos fibróticos y de mayor 

consistencia, así como osteofitos en meseta tibial, es decir, se observó mayor afectación 

macroscópica que en los grupos II y III. Además, el cóndilo femoral externo presentaba 

un aspecto más irregular, rugoso al tacto y más pétreo, sin clara exposición de hueso 

subcondral (grado 3 de Yosioka), como se puede observar en las Figuras 30 y 31.  

 

Figura 30. (A) Rodilla sana (grupo I), con aspecto de la membrana sinovial normal. (B) Rodilla 

del grupo IV, con progresión de osteoartrosis sin tratamiento con membrana sinovial más 

congestiva e inflamada y engrosada.  

 

Figura 31. Grupo IV: osteofitos en meseta tibial (*) y lesión condral grado 3 de Yosioka en cóndilo 

femoral (+). 
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Resultados del Grupo V: OA tratada con hidrogel de AH con naproxeno (H-Nap)  

En este grupo, las rodillas presentaron hipertrofia capsular, con menor proporción de 

hemartros y menor grado de fibrosis en los tejidos blandos en comparación con el grupo 

IV. Además, se observaron lesiones condrales femorales sin exposición de hueso 

subconcondral, con mínima fibrilación (grado 2 de Yosioka) e irregularidades en meseta 

tibial, sin llegar a presentar los osteofitos que se observaban en el grupo de IV (Figura 

32).  

 

Figura 32. Grupo V: (A) Lesión grado 2 de Yosioka en cóndilo femoral. (B) Pequeñas 

irregularidades en meseta tibial en menor proporción que el grupo IV. 

Resultados del Grupo VI: OA tratada con hidrogel de AH con dexametasona (H-

Dexa)  

Las rodillas del grupo VI presentaron mayor fibrosis de los tejidos blandos en 

comparación con las del grupo V, pero, sin embargo, no se observó una clara lesión 

condral en la articulación (Figura 33).  
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Figura 33. (A) Rodilla del grupo V con menor componente inflamatorio. (B) Rodilla del grupo VI 

con cambio de coloración de las partes blandas.  

6.2 Estudio microscópico 

Los resultados obtenidos en el estudio microscópico llevado a cabo mediante el 

empleo de las tinciones de hematoxilina/eosina y Safranina-0/verde rápido se exponen 

a continuación. También se muestran los resultados en la detección inmunohistoquímica 

de colágeno tipo II.  

Grupo I: tras la infiltración de PBS (grupo control)  

Este grupo se considera como grupo control con el objetivo de valorar la morfología 

normal del cartílago articular. Al grupo I únicamente se realizó infiltración con PBS para 

así determinar si la inyección de una sustancia, aunque fuera inocua, pudiera producir 

alteraciones en la cavidad articular.  

En la figura 34 se observan distintos cortes del cartílago tras su tinción con 

hematoxilina/eosina. Se observa como hay continuidad entre el hueso subcondral y el 

cartílago calcificado (Figura 34 (a) y 34 (b)) sin presentar anomalías ni fisuras y con una 

vascularización normal. La superficie articular se muestra continua y lisa. Los 

condrocitos presentan una disposición normal, formando columnas (Figura 34 (b) y 34 

(c)). El cartílago conserva su organización en capas y una MEC normal.  
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Figura 34. Imágenes microscópicas de diferentes cortes del grupo I, cartílago articular normal 

con tinción de hematoxilina/eosina. (a) Imagen a 4x en donde se observa hueso subcondral y 

cartílago. (b) Imagen a 10x. (c) Imagen a 20x donde se observan condrocitos en columnas 

rodeados de MEC. 

En relación a las imágenes correspondientes a la tinción con Safranina-O/verde 

rápido, en la Figura 35 se aprecia una tinción homogénea de la MEC en todas la capas 

del cartílago, signo de la presencia de proteoglicanos que constituyen de forma natural 

el cartílago y un cartílago articular de grosor y celuraridad normal. 

 

Figura 35. Imágenes microscópicas del grupo I mediante la tinción de SO/V. (a) Imagen de MEC 

homogénea y normal. (b) Se observa un cartílago articular de grosor normal.   

En el estudio inmunohistoquímico de detección de colágeno tipo II, en la Figura 36 

se aprecia una señal homogénea en la matriz interterritorial en toda el área del cartílago 

articular, indicando la presencia inalterada del colágeno tipo II. Incluso se observa una 

tendencia de expresión y coloración en forma de columnas, siguiendo la disposición 

normal de los condrocitos y revelando la organización de las fibras de forma paralela a 

la disposición celular.  
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Figura 36. Imagen microscópica del grupo I donde se observa el marcaje inmunológico frente al 

colágeno tipo II de forma homogénea y en la totalidad del cartílago articular (10x). 

Grupo II: formación del modelo de osteoartrosis tras la infiltración de dos dosis 

de colagenasa 

En este grupo de trabajo se valora la posibilidad de generar OA mediante una doble 

inyección de colagenasa. A partir del estudio microscópico de las imágenes histológicas 

se aprecia una ligera alteración del cartílago articular. Sin embargo, la zona afectada 

está muy focalizada, apreciando alteración en una zona reducida de la superficie 

articular. Mediante la tinción de H/E se aprecia una leve alteración en la zona más 

superficial del cartílago, encontrando pequeñas hendiduras y muy ligera pérdida de la 

continuidad del grosor normal del cartílago (Figura 37 (a) y 37 (b)). En relación a la 

celularidad los condrocitos conservan su disposición vertical, formando columnas. No 

obstante, en algunas zonas aparecen pequeños grupos de condronas hiperplásicas, 

signo de alteraciones debidas a la administración de la colagenasa (Figura 38 (a) y 38 

(b)). Por otro lado, se denota cierta erosión de la zona más superficial del cartílago, 

aunque no hay fisuras ni desprendimientos de fragmentos de cartílago. La continuidad 

con el cartílago adyacente se mantiene conservada. Por tanto, se puede considerar el 

grupo II como un modelo de OA incipiente no establecida. 
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Figura 37. Imágenes microscópicas de diferentes cortes del cartílago articular del grupo II con 

tinción de hematoxilina/eosina. (a) Imagen a 10x donde se muestra la zona levemente lesionada 

con una ligera alteración en la capa superficial del cartílago articular. (b) Imagen a 20x donde se 

observa un leve erosionado de la superficie articular alterada. 

 

Figura 38. Imágenes microscópicas del grupo II con tinción de hematoxilina/eosina. (a) Imagen 

a 20x donde se aprecia la casi plena conservación de la disposición de los condrocitos en 

columnas. (b) Imagen a 20x donde se observa el predominio de la distribución en columnas de 

los condrocitos, distinguiéndose también alguna condrona hiperplásica. La zona más superficial 

se encuentra levemente erosionada. 

Grupo III: formación del modelo de osteoartrosis tras la infiltración de tres dosis 

de colagenasa  

Este grupo se considera como control de una rodilla con osteoartrosis química 

creada mediante la aplicación de 3 inyecciones de colagenasa. A la vista de los 

resultados se puede afirmar que efectivamente, se ha establecido una osteoartrosis en 

las rodillas de los conejos debido a la evidente degeneración del cartílago. En la Figura 

39 (a) y 39 (b) se observa una superficie articular alterada, mostrando severas fisuras, 

de profundidad considerable, junto con fragmentos de cartílago desprendidos y con 

pérdida de las células de la superficie articular. También se aprecia una alteración de la 

estructura del cartílago, afectando a la distribución celular de las diferentes capas 

produciéndose una hiperreactividad celular e hiperplasia debido a la presencia de un 

mayor número de células en comparación con el cartílago normal.  
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Figura 39. Imágenes microscópicas correspondientes al grupo III de osteoartrosis inducida con 

colagenasa con tinción de H/E. (a) Imagen a 4x donde se pone de manifiesto la irregularidad del 

cartílago articular, presentando numerosas y profundas fisuras, acompañado de fragmentos de 

cartílago desprendido. (b) Imagen a 10x donde se observa un aumento tanto en el número como 

en el tamaño celular. 

En relación a las imágenes correspondientes a la tinción de Safranina-O/verde 

rápido en la Figura 40 se aprecia la ausencia de tinción de la MEC en las capas 

superficiales del cartílago, signo de déficit de proteoglicanos. Además, se observan 

profundas fisuras en el cartílago que alcanzan la capa calcificada donde sí se observa 

tinción de safranina, poniéndose de manifiesto que existe una degeneración del 

cartílago. La alteración de la composición de proteoglicanos de la MEC hace que el 

cartílago presente unas propiedades mecánicas diferentes respecto al cartílago hialino 

normal. 

 

Figura 40. Imagen microscópica del grupo III que refleja fisuras profundas en el cartílago que 

casi alcanzan la capa calcificada. Esta capa presenta tinción de safranina a diferencia de las 

capas más superficiales del cartílago (SO/V, 10x). 

En la detección de colágeno tipo II mediante estudio inmunohistoquímico, en la 

Figura 41 se observa escasa coloración marrón encontrándose únicamente en las 

zonas más profundas del cartílago en transición con el hueso subcondral y por tanto se 
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evidencia una ausencia de colágeno tipo II en las capas intermedia y superficial del 

cartílago articular. El resto de la superficie articular se encuentra fisurada, con 

fragmentos articulares desprendidos y con ausencia de coloración, indicando la 

alteración de la composición de la matriz.  

 

Figura 41. Imagen microscópica del grupo III donde se observa el marcaje inmunológico frente 

al colágeno tipo II exclusivamente en la zona de transición entre la capa profunda del cartílago 

articular y el hueso subcondral. (a) Imagen 10x donde se observa coloración marrón en la capa 

profunda en transición con el hueso subcondral y ausencia de colágeno tipo II en las capas 

superficiales. (b) Imagen 10x donde se muestra la superficie articular fisurada y sin detectar 

colágeno tipo II.  

Grupo IV: OA con infiltración de PBS como tratamiento 

El grupo IV se considera como control de la evolución de la OA sin tratamiento, 

solamente con inyección intraarticular de PBS. Por los resultados observados se puede 

afirmar que se ha producido una evolución hacia una osteoartrosis más severa, debido 

a la notable degeneración del cartílago. En la figura 42 se pone de manifiesto una 

irregularidad de la superficie articular evidente, mostrando numerosas fisuras y grandes 

erosiones, casi en la totalidad de la superficie. La profundidad de las fisuras es tal que 

atraviesan las capas del cartílago llegando a la altura de la tidemark. Se detecta un 

acusado estrechamiento del grosor del cartílago articular, siendo casi inexistente, con la 

presencia de numerosos fragmentos de cartílago desprendidos. Por ende, se ha 

producido la pérdida de las células de la superficie articular y se observa una ausencia 

de la distribución en capas del cartílago, sin preservarse por tanto su estructura original. 

En relación a la celularidad, en la Figura 42 se observa que los condrocitos están 

alterados morfológicamente y desorganizados, presentando un citoplasma 

hipereosinófilo e hipertrofia celular y encontrándose en grandes lagunas formando 

condronas hiperplásicas. Esta reacción tisular es un signo de intento de reparación de 

la lesión. 
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En la Figura 43 se observa una ligera alteración del hueso subcondral, siendo 

evidente un límite irregular entre el cartílago calcificado y el hueso subcondral. Por ello, 

las marcas de tidemark también se muestran irregulares, mostrando un desdoblamiento 

en los frentes de calcificación. Además, se ha producido un aumento de la 

vascularización que penetra en el cartílago, fenómeno que en estados normales no 

ocurre y que es debido a un proceso de reacción tisular frente a la OA. 

En comparación con el grupo anterior, de inducción de OA sin evolución (grupo III), 

el desarrollo de la OA es evidente. La degeneración del cartílago a lo largo del tiempo 

de estudio es notable. Se aprecia un mayor desprendimiento de fragmentos de cartílago 

además de que se encuentra adelgazado y con severas fisuras, observándose la 

alteración tanto a nivel celular como a nivel de la MEC.  

 

Figura 42. Imágenes microscópicas del grupo IV con tinción de H/E de la superficie articular que 

muestra degeneración del cartílago. (a) Imagen 4x donde se observa un cartílago articular muy 

adelgazado y altamente fragmentado. (b) Imagen 10x donde se muestran múltiples fisuras y un 

componente celular escaso.  

 

Figura 43. Imágenes microscópicas del grupo IV mediante tinción de H/E. (a) Imagen 20x donde 

se muestra un desprendimiento en bloque de parte del cartílago con una distribución celular 

heterogénea. Se observa penetración de la capa calcificada en el hueso subcondral. (b) Imagen 

20x con gran alteración celular y condronas hiperplásicas. La transición con el hueso subcondral 

presenta alteraciones, es irregular y tiene una mayor vascularización.  



 

108 
 

En el grupo IV también se observa una importante disminución de la tinción de la 

matriz extracelular con SO/V en las capas superficiales del cartílago, indicando una 

alteración en su composición. Sin embargo, se aprecia una tenue coloración de 

safranina en las capas más profundas del cartílago articular, como se puede observar 

en la Figura 44 (a) y 44 (b). Este comportamiento es el esperado debido a la 

degeneración del cartílago provocada por la osteoartrosis desarrollada.  

 

Figura 44. Imágenes microscópicas del grupo IV con tinción SO/V. (a) Imagen 10x que muestra 

ausencia de coloración en las capas superficiales debido a la ausencia de proteoglicanos en la 

MEC. (b) Imagen 20x donde se observa que la coloración con safranina está presente 

únicamente en la capa más profunda del cartílago articular.  

En relación con el marcaje inmunohistoquímico de colágeno tipo II, en la Figura 

45 se observa una ausencia casi completa de tinción, encontrándose únicamente 

pequeñas áreas aisladas inmunoreactivas frente al colágeno tipo II.  

 

Figura 45. Imagen microscópica del grupo IV donde se observa ausencia casi completa de 

marcaje inmunológico frente al colágeno tipo II, mostrándose zonas puntuales inmunomarcadas. 

(a) Imagen 10x. (b) Imagen 40x.   

Resultados del Grupo V: OA tratada con H-Nap 

En el grupo V donde la OA se trató con H-Nap, aunque se observa una alteración 

del cartílago, su afectación no es tal como en el caso de la OA sin tratamiento (grupo 

IV), es decir, no se ha producido una progresión de la misma. Se puede apreciar una 

relativa respuesta de reparación del cartílago. Como prueba de ello se distingue un 
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cartílago articular con un grosor comparable al fisiológico, con fisuras mucho menos 

pronunciadas y siendo más superficiales, y menor fragmentación de la superficie 

articular en comparación con el grupo IV (Figura 46 (a)). En relación a la MEC, esta 

presenta una tinción más homogénea con una estructura más conservada, indicando 

una composición normal y sin alteraciones (Figura 46 (a) y 46 (b)). La disposición de 

los condrocitos también se encuentra normalizada, formando columnas y en grupos 

isogénicos, signo de división celular y reparación tisular. Aunque se aprecian condronas 

hiperplásicas se encuentran en menor proporción que en el caso de OA sin tratamiento, 

y nunca localizadas en la superficie articular (Figura 46 (b) y 46 (c)). El hecho de que 

aparezcan en capas más profundas del cartílago es índice de proliferación celular y 

señal de reparación. Además, la vascularización del hueso subcondral es normal y 

focalizada, no presenta alteraciones ni en el número de vasos ni en su localización como 

se puede observar en la Figura 46 (a) y 46 (b). 

 

Figura 46. Imágenes microscópicas del grupo V con tinción de H/E. (a) Imagen 4x donde se 

observan leves fisuras y algún pequeño fragmento aislado de cartílago desprendido. El límite con 

el hueso subcondral está conservado. (b) Imagen 10x donde se muestran fisuras superficiales y 

una distribución de los condrocitos en columnas. (c) Imagen 20x del cartílago articular con 

condrocitos dispuestos tanto en columnas como agrupados formando pequeñas agrupaciones 

de condronas hiperplásicas.  

En relación a las imágenes con la tinción de Safranina-O/verde rápido podemos 

afirmar que la composición de la MEC se encuentra bastante conservada, ya que 

muestra coloración homogénea en casi la totalidad de las capas del cartílago articular, 

revelando la presencia de proteoglicanos. Únicamente se aprecia ausencia de 

coloración en la capa más superficial, al igual que ocurre en los casos de cartílago 

articular normal, no patológico (Figuras 47 y 48). En aquellos casos donde se aprecia 

un cartílago articular más reactivo, es decir con una actividad de síntesis y reparación 

más notable, la coloración de las capas es menos evidente, adquiriendo una coloración 

normal las capas más profundas del cartílago (Figura 48 (b)). Además, se aprecia cómo 

tanto alrededor como en el interior, las formaciones de condronas hiperplásicas 
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adquieren cierta coloración roja, signo de síntesis de componentes fisiológicos de la 

MEC (Figura 48 (a)).  

 

Figura 47. Imágenes microscópicas del grupo V con tinción SO/V. (a) Imagen 10x donde se 

observa una MEC con una composición muy conservada. (b) Imagen 10x donde se pone de 

manifiesto una coloración homogénea y con patrones característicos de una MEC normal.   

 

Figura 48. Imágenes microscópicas del grupo V con tinción SO/V. (a) Imagen 10x donde se 

observan numerosas condronas hiperplásicas y tinción de la MEC tanto en las capas más 

profundas como dentro de las condronas, indicando la presencia de proteoglicanos. (b) Imagen 

20x donde se muestra disminución de la tinción de la MEC en las zonas más superficiales, sin 

embargo la presencia de coloración es más notable en la capa profunda.  

Los resultados de la tinción inmunohistoquímica del grupo V reflejan un marcaje 

tenue siendo predominante la señal en la capa profunda del cartílago en transición con 

el hueso subcondral. Sin embargo, el marcaje inmunológico frente al colágeno tipo II es 

débil alrededor de las condronas hiperplásicas, es decir, la presencia de colágeno II en 

la matriz interterritorial es relativamente escasa (Figura 49 (a) y 49 (b)). 
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Figura 49. Imagen microscópica del grupo V de inmunohistoquímica frente a colágeno tipo II 

donde se observa inmunoreactividad en la capa profunda en transición con el hueso subcondral 

y una señal inmunológica muy débil en la matriz interterritorial. (a) Imagen 10x. (b) Imagen 20x.  

Grupo VI: OA tratada con H-Dexa 

El análisis histológico de la respuesta al grupo VI indica que se ha producido una 

conservación relativa del cartílago, es decir, la evolución de la OA es mucho menor. El 

cartílago articular se muestra relativamente preservado, mostrando un grosor levemente 

reducido en comparación con el fisiológico, con escasas fisuras de poca o media 

profundidad (Figuras 50 y 51). Son escasos los fragmentos de cartílago desprendidos 

de la superficie, pero en estos casos se observa celularidad en su interior (Figura 50 

(a)). Los condrocitos se muestran desorganizados, hiperplásicos y formando condronas 

hiperplásicas (en mayor proporción que en el grupo V) principalmente en la capa más 

superficial del cartílago (Figura 51). Este tipo de respuesta celular está asociada a una 

reparación tisular, pero se podría decir que, en comparación con el grupo de tratamiento 

con naproxeno (grupo V), la respuesta reparativa es menor, ya que la maduración de la 

disposición de los condrocitos se encuentra disminuida. La preservación de la estructura 

y conservación de las diferentes capas del cartílago es escasa, aunque el grosor del 

cartílago es mayor en comparación al grupo de la OA sin tratamiento (grupo IV) (Figura 

50). En el grupo VI se aprecia cierta tendencia a la reparación tisular pero aún existe 

lesión. 

La vascularización del hueso subcondral es normal y focalizada, no presenta 

alteraciones ni en el número de vasos ni en su localización, como se puede observar en 

las Figuras 50 y 51. 
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Figura 50. Imágenes microscópicas del grupo VI mediante tinción de H/E. (a) Imagen 4x de la 

superficie articular con notables irregularidades, fisuras y ligera disminución del grosor del 

cartílago. (b) Imagen 10x donde se observa una distribución alterada de los condrocitos formando 

condronas hiperplásicas. También se observan fragmentos desprendidos del cartílago con 

celularidad en su interior.  

 

Figura 51. Imágenes microscópicas del grupo VI con tinción de H/E. (a) Imagen 10x que muestra 

la presencia de condronas hiperplásicas en la capa más superficial del cartílago. (b) Imagen 20x 

donde se observa la organización de los condrocitos en condronas hiperplásicas distribuidas por 

todas las capas del cartílago.  

En el grupo VI, se pudo observar una importante disminución de la tinción de SO/V 

de la matriz extracelular en las capas superficiales del cartílago, indicando la ausencia 

de proteoglicanos. Sin embargo, se apreció coloración de safranina en la capa más 

profunda, la capa calcificada (Figura 52).  
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Figura 52. Imagen microscópica del grupo VI con tinción SO/V donde se aprecia ausencia de 

coloración en las capas más superficiales del cartílago debido a la alteración de la composición 

de la MEC. La capa más profunda, en transición con el hueso subcondral, es la que muestra 

presencia de proteoglicanos. 

En el estudio inmunohistoquímico del colágeno tipo II en el grupo VI se observó una 

coloración gradual, siendo más fuerte en la zona cercana al hueso subcrondral y más 

débil alrededor de las condronas hiperplásicas, dejando como reflejo el depósito de 

colágeno tipo II alrededor de ellas, en la zona interterritorial (Figura 53). Estos hallazgos 

parecen indicar que la matriz cartilaginosa se está recuperando ya que los condrocitos, 

conformados en condronas, están rodeados de matriz con presencia de colágeno tipo 

II. En este grupo la señal en la matriz interterritorial es más intensa en comparación con 

el otro grupo V tratado con H-Nap. 

 

Figura 53. Imagen microscópica del grupo VI de inmunohistoquímica frente a colágeno tipo II 

donde se observa el marcaje más intenso en la capa profunda en transición con el hueso 

subcondral y un marcaje más débil en la matriz interterritorial alrededor de las condronas 

hiperplásicas. (a) Imagen 10x. (b) Imagen 20x.
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El tratamiento efectivo de las enfermedades articulares degenerativas como la 

osteoartrosis constituye uno de los principales desafíos del siglo XXI, ya que es una 

importante fuente de discapacidad debido al dolor y a la pérdida de función de la 

extremidad, ocasionando una dependencia física y una disminución en la calidad de 

vida de nuestros pacientes. Con el envejecimiento de la población y el aumento de la 

obesidad, la osteoartrosis representa un problema importante de salud pública además 

de afectar a la economía mundial (36, 130, 131).   

La OA se considera una enfermedad crónica heterogénea que puede afectar a todos 

los tejidos de la articulación sinovial. El tratamiento de estas lesiones se ve dificultado 

si consideramos el cartílago articular, el líquido y la membrana sinovial junto con el 

hueso subcondral como una unidad funcional (132), a la que además se añaden otros 

factores como son el intercambio de oxígeno y nutrientes y la liberación de hormonas y 

factores de crecimiento (12).  

En la actualidad, las terapias de elección son principalmente el tratamiento 

farmacológico del dolor y la cirugía protésica de reemplazo articular en fases avanzadas 

de la enfermedad. Las terapias médicas disponibles, incluidos los analgésicos 

tradicionales y los anti-inflamatorios no esteroideos para la OA, pueden aliviar los 

síntomas al disminuir el dolor y mejorar la movilidad temporalmente, pero son ineficaces 

en cuanto a modificar o ralentizar la progresión de la enfermedad, además, su uso 

crónico ha estado limitado por sus efectos secundarios (133). Con el objetivo de buscar 

alternativas de tratamiento, se desarrollaron las infiltraciones intraarticulares, como son 

las de anestésicos locales, corticosteroides o viscosuplementación (con ácido 

hialurónico), que consiguen mejorar la función y la calidad de vida, y posiblemente limitar 

la progresión de la enfermedad (130, 131). Uno de los principales problemas con el que 

nos encontramos al inyectar intraarticularmente dichos fármacos es que pueden 

eliminarse rápidamente del líquido sinovial y de la cavidad articular, disminuyendo así el 

posible efecto condroprotector y analgésico del fármaco administrado (134).  

El propósito de esta tesis ha sido desarrollar un hidrogel inyectable de ácido 

hialurónico con estructura de red semi-interpenetrada y con actividad farmacológica, 

portador de anti-inflamatorios que se liberen localmente en el lugar de la lesión con el 

objetivo de frenar la progresión de la osteoartrosis, evitando así la cirugía última de 

rescate, la sustitución total de la articulación, dado que actualmente este tipo de 

formulaciones no se encuentran en la práctica clínica. 
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1. Formación de los hidrogeles  

Como se ha comentado previamente, la regeneración del cartílago articular hialino 

es un reto en la actualidad. Una de las herramientas de las que disponemos para dicha 

regeneración es la ingeniería tisular. 

La IT es una estrategia multidisciplinaria que implica el uso de biomateriales que 

actúan como un andamio para la encapsulación y adhesión de células apropiadas, que, 

junto con factores fisicoquímicos, faciliten la reconstrucción tisular. Los biomateriales de 

tipo hidrogel son ampliamente empleados en las aplicaciones médicas, ya que sus 

propiedades son fácilmente modificables para conseguir propiedades mecánicas 

similares al tejido biológico de interés, proporcionando señales biofísicas y bioquímicas 

que estimulen la supervivencia, proliferación, diferenciación y la migración celular (135, 

136). Además, permiten una encapsulación celular uniforme, son fáciles de manejar y 

pueden ser inyectables lo que permite una reparación mínimamente invasiva de los 

tejidos cartilaginosos (137, 138). Otros aspectos importantes de los hidrogeles 

empleados en la regeneración del tejido cartilaginoso son la gelificación in situ, y la 

capacidad de integrarse de forma segura en el tejido. Dicha gelificación in situ se puede 

lograr a través de la fotopolimerización, formación de bases de Schiff, o modificando la 

temperatura (139). Atendiendo a la naturaleza de los polímeros que los constituyen, los 

hidrogeles pueden ser de origen natural como polisacáridos y proteínas, o sintético o 

poliacrilatos y derivados. 

La matriz extracelular del cartílago se puede considerar como una red semi-

interpenetrada de fibras de colágeno entrelazadas con moléculas de alto peso 

molecular basadas en polisacáridos y GAG (122). Este hecho ha ocasionado un interés 

creciente en la formación de redes poliméricas semi-IPN ya que se tratan de 

biomateriales innovadores muy útiles para la administración de fármacos además de 

servir como andamios para cultivos celulares (140). Según la IUPAC (Unión 

Internacional de Química Pura y Aplicada) la definición de semi-IPN es: "Un polímero 

que comprende una o más redes y uno o más polímeros lineales o ramificados 

caracterizados por la penetración entre ellos a escala molecular de al menos una de las 

redes por al menos algunas de las macromoléculas lineales o ramificadas, es decir, no 

están covalentemente unidas entre sí". Además, hace mención a la diferencia que existe 

entre las semi-IPN y las IPN: "Las redes de polímeros semi-interpenetradas se 

distinguen de las redes de polímeros interpenetradas porque los polímeros lineales o 

ramificados constituyentes pueden, en principio, ser separados de la(s) red(es) de 
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polímero constituyente(s) sin romper enlaces químicos; son mezclas de polímeros" 

(141).  

Una de las preguntas claves que ha surgido es por qué los hidrogeles semi-IPN se 

utilizan con tanto éxito en aplicaciones biomédicas y farmacéuticas. La principal razón 

es que la combinación de las propiedades favorables de cada polímero que constituye 

la red semi-IPN conduce a nuevos sistemas con propiedades mejoradas y que son 

bastante distantes de las propiedades de los polímeros de forma individual, además de 

poder producirse sinergia entre las propiedades de los distintos polímeros (101, 142). 

Por otro lado, también se pueden modificar las características del material producido en 

función de las necesidades de cada producto. Otras ventajas del uso de las redes semi-

IPN para el diseño de hidrogeles son las siguientes (98):  

• Presentan una alta compatibilidad celular y en algunos casos pueden 

presentar estructuras receptivas a estímulos.  

• Estimulan la bioadhesión. 

• Pueden controlar la velocidad de liberación de un fármaco. 

Los polisacáridos son muy adecuados para la formación de dichas redes semi-IPN 

con aplicación en Biomedicina ya que se trata de una clase de macromoléculas que 

normalmente son abundantes debido a que, en la mayoría de los casos, se pueden 

obtener a partir de fuentes renovables. Además, existe una gran variedad de 

polisacáridos que presentan diferente composición y propiedades, lo que permite 

realizar modificaciones químicas adaptadas en su estructura (143), es decir, los grupos 

funcionales presentes a lo largo de la cadena principal pueden ser modificados 

químicamente para dotar de nuevas propiedades a los sistemas. Uno de los 

polisacáridos más empleados en el desarrollo de semi-IPN en aplicaciones biomédicas 

e ingeniería de tejidos ha sido y es el ácido hialurónico (144).  

El ácido hialurónico exógeno es una sustancia que se produce a partir de la 

fermentación bacteriana in vitro. Existen tres tipos de AH disponibles en la actualidad: 

el AH de PM bajo (< 800 kDa), el AH de PM medio (800 – 1000 kDa) y el AH de alto PM 

reticulado químicamente (> 1000 kDa). Se ha observado que el AH de bajo peso 

molecular tiene una vida media de 10 – 13 h (debido a un rápido aclaramiento), mientras 

que el de alto peso molecular puede durar hasta 9 días, por lo que este último, a través 

de mecanismos anti-inflamatorios, tiene mayor efecto analgésico y condroprotector 

(145-148). Es por esto que en la formación de los hidrogeles de este estudio se empleó 
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AH de peso molecular medio (800-1000 kDa) para poder incorporar mayor cantidad de 

AH sin comprometer demasiado el aumento de la viscosidad y el tiempo de gelificación 

de la formulación. 

Son múltiples las funciones atribuidas al ácido hialurónico intraarticular: actúa como 

un lubricante y amortiguador elástico durante los movimientos de la articulación, 

disminuyendo el estrés y la fricción del cartílago articular. Además, el AH funciona, a 

través de mecanismos anti-inflamatorios como analgésico y condroprotector. Dicha 

actividad analgésica se produce mediante un mecanismo directo (a través de la 

inhibición directa de los nociceptores y la disminución de la síntesis de bradiquinina y 

sustancia P) e indirecto (debido a las propiedades anti-inflamatorias de AH) dentro de 

las articulaciones (130, 149). Todas estas características hacen que el AH sea útil para 

la formación de nuevos biomateriales aplicables en ingeniería tisular y regeneración del 

cartílago articular (150).   

Se ha observado cómo en la articulación con osteoartrosis disminuye la 

concentración de AH, así como su peso molecular. Sin embargo, es necesaria una 

viscoelasticidad del líquido sinovial alta para llevar a cabo las funciones de lubricación, 

absorción de impactos y el soporte de cargas y así evitar un desgaste del cartílago 

articular (131, 151, 152). Es por esto que se piensa que la inyección intraarticular de AH 

puede restaurar las propiedades viscoelásticas normales del líquido sinovial mejorando 

en un primer momento el efecto de lubricación, y en una segunda etapa disminuyendo 

la destrucción del cartílago articular (153). Debido a las características descritas, el 

empleo de AH en la fabricación de biomateriales está muy extendido. 

Hay que tener en cuenta que el objetivo del presente trabajo es conseguir un 

biomaterial que requiera una preparación relativamente sencilla, con una composición 

química bien definida y de uso clínico fácil y asequible. Muchos materiales sintéticos 

cumplen estos criterios, pero la mayoría provocan una respuesta inflamatoria en el 

huésped, carecen de una interacción biológica con las células del entorno y son 

eliminados por mecanismos de degradación no biológicos. Es por eso que cada vez se 

emplean más los biomateriales naturales basados en biopolímeros modificados 

químicamente, que son reconocidos por los sistemas biológicos y presentan una 

biodegradación por vías intrínsecas (154, 155).  

Por otra parte, el cartílago articular contiene colágeno, una proteína de la matriz 

extracelular muy importante. Por este motivo, el colágeno es un buen candidato (o sus 

derivados como la gelatina) para el desarrollo de hidrogeles naturales, ya que 

proporciona señales biológicas para la adhesión y proliferación celular (137). 
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La gelatina se obtiene hidrolizando parcialmente el colágeno y presenta algunas 

ventajas respecto al mismo, ya que es soluble en agua a pH neutro, no es antigénica y 

es más económica (156, 157). Se trata de un material biocompatible y biodegradable 

empleado en ingeniería tisular, ya que promueve la adhesión celular y la liberación de 

pequeñas moléculas que se pueden añadir al hidrogel (158, 159). Además, la gelatina 

se degrada por acción de las metaloproteinasas de la MEC, lo que hace muy atractivo 

su uso en los hidrogeles implantados in vivo ya que es imprescindible la degradación 

del componente para la formación y disposición del nuevo tejido de reparación (138).   

Dependiendo del método en el que se pre-trata el colágeno se pueden producir dos 

tipos distintos de gelatina (160): 

• El proceso alcalino actúa sobre los grupos amida de asparagina y glutamina 

y los hidroliza formando grupos carboxilo, convirtiéndolos en residuos de 

aspartato y glutamato.  

• El pre-tratamiento ácido actúa muy poco en los grupos amida de ambas 

sustancias. 

Debido al distinto tipo de pre-tratamiento las gelatinas difieren en su naturaleza 

eléctrica. La gelatina procesada con un pre-tratamiento alcalino posee mayor proporción 

de grupos carboxilo, es decir, tiene una carga negativa y disminuye su punto isoeléctrico 

en comparación con la gelatina con procesamiento ácido que posee un IEP similar al 

colágeno. La diferencia de cargas entre ambas gelatinas permite su uso en combinación 

con distintas proteínas ya sean de naturaleza ácida o básica (161). En este trabajo se 

empleó una gelatina A (ácida) con un punto isoeléctrico entre 7,0 y 9,0, por lo que se 

mantuvo el pH del medio de reacción a 7,4 con el fin de que la gelatina reaccionase con 

el agente entrecruzante (el dextrano oxidado) y formara una red semi-IPN en presencia 

de AH. 

Así pues, en este estudio se propone la obtención de hidrogeles formados por dos 

componentes principales: el ácido hialurónico y la gelatina, mediante el uso de 

formulaciones inyectables capaces de gelificar in situ formando una red semi-

interpenetrada. Como se ha comentado previamente, el hidrogel de AH resulta una 

herramienta útil en las aplicaciones biológicas, pero dada su naturaleza no adhesiva 

puede presentar ciertas dificultades en aplicaciones que requieran una proliferación 

celular. La adición de gelatina a la matriz de hidrogel de AH puede mejorar estas 

propiedades (138) ya que se ha observado que los hidrogeles compuestos con AH y 

gelatina presentan mayor adhesión y proliferación celular que los formados por AH 
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exclusivamente (162, 163). Además, el uso de hidrogeles compuestos puede reproducir 

mejor las propiedades de la MEC, es por eso que en este estudio se combina el AH con 

la gelatina, con el objetivo de formar las redes semi-IPN que sean capaces de soportar 

la adhesión y proliferación celular.  

Debido a la naturaleza sol-gel de la gelatina, fue necesario entrecruzarla 

químicamente para formar la red de hidrogel a 37 ºC eligiéndose el dextrano oxidado 

como agente entrecruzante. El dextrano es un polisacárido natural hidrofílico y 

biocompatible que es análogo al glucosaminoglucano presente en la MEC. Su alto peso 

molecular le confiere unas propiedades mecánicas muy buenas para su uso en la 

ingeniería tisular. El dextrano usualmente se usa en combinación con otros 

biomateriales para proporcionar un rol bifuncional que estimule la regeneración del tejido 

cartilaginoso (137, 164). 

El entrecruzamiento químico de los polisacáridos es el método más directo para 

obtener redes estables de hidrogel por medio de enlaces covalentes entre las cadenas 

macromoleculares. El entrecruzamiento con grupos aldehído, mediante los cuales se 

forman las bases de Schiff, ha sido una de las opciones más empleadas, siendo el 

glutaraldehído el agente más ampliamente utilizado para este fin (165). Sin embargo, 

debido a la notable citotoxicidad de este compuesto, en los últimos años se han 

empleado polialdehídos de alto peso molecular obtenidos por reacción de oxidación 

parcial de carbohidratos, como el almidón (166) y el dextrano (167, 168) que han 

mostrado buenos resultados a la hora de formar hidrogeles gelificables in situ (168) e 

hidrogeles de redes IPN (167). 

Son varios los métodos descritos en la bibliografía para la oxidación y caracterización 

del dextrano. Uno de los métodos de preparación más empleados es el descrito por 

Maia y col. (169) quienes oxidan dextrano con periodato sódico durante un tiempo de 4 

h (condiciones similares a las que se han utilizado en este estudio). Además, estos 

autores observaron que la oxidación con periodato en soluciones no tamponadas 

conducía a una liberación de ácido fórmico y a una disminución del pH, contribuyendo, 

muy posiblemente, a la reducción del peso molecular del dextrano oxidado, fenómeno 

que también se ha comprobado en este trabajo, y que fue más acusado al aumentar el 

PM del dextrano de partida. En cuanto a la caracterización del grado de oxidación, 

igualmente se han seguido diferentes protocolos. Así, Weng y col. caracterizaron el 

dextrano oxidado mediante el método de carbazato de t-butilo (t-BC), que es uno de los 

más empleados (168, 170), al igual que Maia y col, quienes además emplearon la 

resonancia magnética nuclear (169). Sin embargo, en la presente tesis, se empleó el 
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método descrito por Zhao y col. (123) basado en la utilización de hidrocloruro de 

hidroxilamina. Se eligió este método debido a su facilidad de uso y a su buena resolución 

en carbohidratos oxidados que están basados en unidades de anhidroglucosa. 

Una gran ventaja de los hidrogeles de gelatina y ácido hialurónico con estructura 

semi-IPN es su capacidad para actuar como vehículos de moléculas bioactivas o 

fármacos que ayuden a mantener la viabilidad celular, así como las propiedades 

biomecánicas del tejido (171, 172). En nuestro estudio, se incorpora dexametasona o 

naproxeno al hidrogel de ácido hialurónico inyectable, con el objetivo de disminuir la 

inflamación de los tejidos enfermos y estimular la regeneración tisular.  

En la práctica clínica habitual, existen 5 tipos de corticosteroides inyectables 

intraarticulares autorizados por la Federación de Alimentos y Medicamentos (FDA), 

entre ellos se encuentra la dexametasona (130). Este fármaco presenta un efecto anti-

inflamatorio e inmunosupresor mediante un mecanismo de acción complejo. Interrumpe 

la cascada inflamatoria e inmunitaria en varios niveles, reduciendo así la permeabilidad 

vascular y por ende, la acumulación de células inflamatorias ocasionando además un 

aumento de la viscosidad relativa articular al aumentar la concentración de AH (130, 

173, 174). Existe controversia en relación al posible efecto tóxico de los corticoides 

sobre el cartílago articular siendo dicha toxicidad dosis y tiempo dependiente, es decir, 

a menor concentración y menor tiempo de exposición a la dexametasona, menor 

toxicidad celular (175). Se ha descrito el efecto protector sobre el cartílago articular en 

modelos animales experimentales de OA (152, 176), observándose que se trata de un 

reactivo clave para inducir la condrogénesis de MSC in vitro (171, 177, 178). También 

se ha observado que la dexametasona provoca una disminución del daño en el cartílago 

articular, en comparación con otros corticosteroides, como la triamcinolona o la 

metilprednisolona que originan una disminución en la proporción de proteínas en la MEC 

disminuyendo así la elasticidad (176, 179). Estos beneficios de la dexametasona han 

promovido su uso en el tratamiento de OA a pesar de sus complicaciones (180, 181), 

siendo la principal indicación aquellos pacientes con OA que presenten brotes 

inflamatorios y dolor agudo donde se observa una mejoría clínica pero en un corto 

período de tiempo (130, 182, 183). 

En el caso de los AINEs (como el naproxeno), estos fármacos actúan inhibiendo la 

producción de los metabolitos del ácido araquidónico como las prostaglandinas y 

tromboxanos, que son mediadores inflamatorios producidos localmente donde se 

origina la lesión celular. Además, el naproxeno también es capaz de alterar los 
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nociceptores periféricos y disminuir la concentración local de los metabolitos del ácido 

araquidónico, presentando, por tanto, efecto anti-inflamatorio y analgésico (184, 185). 

El uso del naproxeno está muy extendido, debido a que presenta efecto anti-

inflamatorio y analgésico administrándose principalmente por vía oral, lo que ocasiona 

efectos secundarios a nivel sistémico. En cambio, su administración local permite 

alcanzar altas concentraciones en el punto de origen del proceso inflamatorio, 

produciendo una disminución más efectiva de la inflamación y disminuyendo los efectos 

secundarios. Son varios los estudios que demuestran la eficacia de los AINEs 

administrados intraarticularmente en la rodilla de pacientes postquirúrgicos para control 

del dolor (186, 187), sin embargo, el efecto que pueden tener sobre los tejidos articulares 

es un tema muy discutido, sobre todo en un patrón de osteoartrosis (188). 

Aunque existen varios estudios en la bibliografía que valoran el efecto local de los 

AINEs en los tejidos blandos articulares, los resultados son muy variados. Se ha 

observado un aumento de la inflamación tisular tras el uso de AINE intraarticular y un 

aumento de glicerol, que es un marcador de daño celular, lo que sugiere un efecto tóxico 

sobre los tejidos (189, 190). Sin embargo, en otros estudios no se han observado 

alteraciones tisulares tras la administración intraarticular de ketorolaco en rodillas sanas 

de conejo y de rata (191, 192). Así pues, son datos contradictorios los que se observan 

en la bibliografía respecto al uso intraarticular de AINEs. Además, son muy pocos los 

estudios realizados en seres humanos, y aunque se observa mejoría del dolor en 

pacientes con osteoartrosis de rodilla (193-195) o dolor postquirúrgico (196-198) no 

existen estudios de toxicidad para el cartílago articular por lo que la infiltración 

intraarticular de AINEs en la práctica clínica habitual está muy limitada.  

En este trabajo se propone el uso de hidrogeles inyectables con estructura de red 

semi-IPN y capaces de gelificar in situ una vez infiltrados, como vehículos de fármacos 

anti-inflamatorios con el objetivo de regular la liberación del producto y así aumentar la 

biodisponibilidad del mismo en la articulación mejorando su efecto a nivel local y 

disminuyendo sus efectos tóxicos sistémicos. 

2. Hinchamiento y degradación de los hidrogeles 

Los hidrogeles contienen entre un 20 – 90 % de su peso en agua, si bien, pueden 

presentar valores superiores. La capacidad de hinchamiento de los hidrogeles es una 

indicación del grado de hidrofilia y está influenciada por el tamaño del poro del hidrogel 

(199). Esta característica influye en el comportamiento celular (200).  
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Frecuentemente, los hidrogeles se diseñan para degradarse dentro del cuerpo 

después de su implantación a una velocidad similar a la tasa de formación del nuevo 

tejido. La degradación del hidrogel en condiciones fisiológicas es una herramienta útil 

que permite controlar el remplazo del andamio por nueva MEC de forma que rellene u 

ocupe las porciones degradadas del hidrogel. La degradación de los hidrogeles se 

puede inducir mediante el uso de enzimas o productos químicos, entre otros (138, 200). 

En la presente tesis, cuando los hidrogeles se sumergen en fluido fisiológico 

simulado se observa que en las primeras 4 h se produce una ganancia en peso del 

hidrogel como consecuencia de la absorción de agua del medio y posteriormente, se 

produce una pérdida de peso como consecuencia de la degradación del propio hidrogel 

y por consiguiente liberación del fármaco. La pérdida de peso como consecuencia de la 

degradación fue más acusada para el hidrogel sin cargar y para el hidrogel cargado con 

naproxeno (que se degradaron a los 14 días del estudio) en comparación a la obtenida 

con el hidrogel que contenía dexametasona (que se mantuvo hasta prácticamente 30 

días sumergido en el fluido fisiológico simulado). De forma general, se puede decir que 

los hidrogeles tanto sin cargar como cargados con fármacos anti-inflamatorios resultan 

más estables, periodos de tiempo comprendidos entre 2 y 4 semanas de estudio 

dependiendo del tipo de fármaco cargado, que sistemas homólogos publicados en la 

bibliografía. Por ejemplo, en el estudio de Kurisawa y col., sobre la degradación de 

hidrogeles de gelatina y dextrano con una estructura de red IPN, se produce una 

degradación del hidrogel aproximadamente en las primeras 24 h (201). Y con relación a 

hidrogeles cargados con corticoide, Fan y col., observan una degradación de un hidrogel 

de AH y furano con dexametasona en un periodo de estudio de 21 días (202). Por tanto, 

atendiendo a la estabilidad del sistema hidrogel/fármaco observada en este trabajo, se 

puede afirmar que los hidrogeles cargados con dexametasona (H-Dexa) son más 

estables y alentadores a la hora de su aplicación en la regeneración de defectos de 

cartílago que precisen tiempos mínimos de un mes para ser reparados 

satisfactoriamente. No obstante, la degradación de los hidrogeles cargados con 

dexametasona preparados en este trabajo, debería estudiarse a tiempos superiores a 1 

mes ya que a ese periodo de tiempo todavía los sistemas muestran una buena 

estabilidad dimensional y previsiblemente van a resultar estables en tiempos superiores.  

3. Liberación in vitro de los anti-inflamatorios 

La ingeniería de tejidos y la liberación controlada de principios activos son dos 

disciplinas que se encuentran íntimamente relacionadas. Por este motivo, resulta 
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fundamental el análisis de las cinéticas de liberación de los principios activos con el fin 

de valorar la capacidad de control del soporte/vehículo en su liberación al medio 

fisiológico. Con esta finalidad, en este trabajo se han analizado las cinéticas de 

liberación de los dos fármacos anti-inflamatorios de sus respectivos hidrogeles (H-Nap 

y H-Dexa).  

En el perfil de liberación del naproxeno se observa una liberación rápida inicial, 

alcanzando la liberación del 100 % del fármaco cargado dentro de las primeras 24 h. 

Estos resultados se correlacionan con los publicados en el trabajo de Peng y col., 

autores que estudian la liberación de naproxeno de hidrogeles de quitosano con 

nanotubos de carbono, en la que observan una liberación de más del 50 % del fármaco 

en los primeros 30 min y concluyen que es difícil controlar la liberación de naproxeno 

mediante esos sistemas (203). 

En el caso de los hidrogeles H-Dexa la liberación de la dexametasona se produce 

de forma controlada, obteniéndose una liberación del 22 % del medicamento cargado 

en un periodo de 1 día, para después estabilizarse en el tiempo. El perfil de liberación 

se asemeja al obtenido en el estudio de Fan y col., donde el 26 % de la dexametasona 

cargada en un hidrogel de AH se libera en 24 h, y después se estabiliza en forma de 

meseta (202). 

De los resultados de liberación en general se puede concluir que la liberación del 

fármaco y la degradación del hidrogel son dos factores íntimamente relacionados, ya 

que en el caso de la dexametasona, la degradación del hidrogel es más lenta 

perdurando el mismo hasta 30 días de estudio y produciéndose la liberación de este 

fármaco de una manera controlada, mientras que en el caso del naproxeno la 

degradación del hidrogel se aproxima a la del mismo sin cargar y el medicamento es 

liberado en 24 h. Esta correlación entre medicamento y estructura del hidrogel podría 

ser debida a la existencia de diferentes interacciones entre el fármaco y los polisacáridos 

integrantes de la red semi-IPN, sin descartar otros factores como la naturaleza 

hidrofóbica/hidrofílica del fármaco y el tamaño molecular del mismo, factores que 

deberían ser analizados en mayor profundidad en estudios posteriores. Además, en 

caso de ser necesario, sería posible mejorar el control de la liberación del medicamento 

mediante su incorporación a la red semi-IPN encapsulado en micro-, o nanopartículas y 

por otra parte, también resultaría posible modular la degradación del hidrogel 

dependiendo del tipo de fármaco incorporado, mediante la optimización de diferentes 

parámetros físico-químicos de la red semi-IPN. 
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4. Comportamiento celular in vitro de los hidrogeles  

Los ensayos de citotoxicidad son capaces de detectar los efectos adversos de una 

sustancia en relación con la supervivencia celular, proliferación y función celular (204).  

La respuesta biológica de los hidrogeles inyectables se evaluó en primer lugar in 

vitro siguiendo las recomendaciones de la Norma UNE-EN ISO 10993-5, con el objetivo 

de valorar la proliferación celular en una estirpe celular propia del tejido de aplicación de 

las formulaciones y así prever su comportamiento in vivo con las células propias del 

cartílago hialino. 

El uso de los ensayos MTT y AB para evaluar la citotoxicidad y viabilidad celular en 

los hidrogeles está muy extendido debido a que son métodos sencillos (200, 205), y 

utilizan compuestos no tóxicos para las células, lo que hace que sean de los más 

empleados para determinar la citotoxicidad celular (206, 207).  

Mediante el empleo de MTT se realizó un estudio directo de citotoxicidad del 

dextrano oxidado (DEX70-ox(40%) en células genéricas durante 24 h, observándose 

una viabilidad celular del 50 % a concentración de 20 mg/mL (es decir, IC50 = 20 mg/mL). 

Estos datos obtenidos concuerdan con los obtenidos en la literatura, donde se observa 

una baja citotoxicidad del dextrano oxidado en comparación con otros químicos como el 

glutaraldheído, lo que hace que sea muy útil como agente entrecruzante (168, 208-210). 

La concentración de DEX70-ox(40%) empleado en las formulaciones fue de 50 mg/mL. 

Teniendo en cuenta que debe entrecruzarse con la gelatina es de esperar que la 

concentración residual de grupos aldehído después de la reacción de entrecruzamiento 

se reduzca notablemente, lo que se ha comprobado en el estudio de la citotoxicidad de 

los hidrogeles como se detalla más adelante en esta discusión. 

En el estudio directo de citotoxicidad directo de los anti-inflamatorios, este se 

realizó con distintas concentraciones de naproxeno en contacto con condrocitos 

observándose una viabilidad celular del 80 % a concentraciones de 1 mg/mL, 

disminuyendo rápidamente a mayores concentraciones, obteniéndose un valor de IC50 

del naproxeno a una concentración de 1,62 mg/mL. Sin embargo, el cálculo de la IC50 

no se pudo realizar en presencia de dexametasona aplicando las condiciones 

empleadas en la citotoxicidad del naproxeno dado que es muy insoluble en agua, siendo 

necesario modificar químicamente su estructura para realizar este estudio. 

El ensayo MTT también se empleó para valorar la citotoxicidad de los diferentes 

hidrogeles de AH, mediante estudio indirecto, de los lixiviados obtenidos de los 
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hidrogeles con y sin fármaco demostrándose que ninguno de ellos es tóxico ni frente a 

los condrocitos ni frente a osteoblastos. Se observa que los hidrogeles sin cargar no 

presentan toxicidad celular alguna dando valores de viabilidad celular entre 100 – 80 %, 

lo que concuerda con los resultados obtenidos por Hozumi y col., en el estudio de 

citotoxicidad de hidrogeles de gelatina y ácido hialurónico (211). En los hidrogeles en 

presencia de fármaco (H-Nap y H-Dexa), se produce una discreta disminución de la 

viabilidad celular en presencia de naproxeno y con unas cifras discretamente mayores 

en el estudio de condrocitos (aunque siempre dando valores de viabilidad cercanos al 

80 %), observándose una recuperación de la viabilidad con el paso de los días. El 

descenso inicial puede estar en relación con la concentración de fármaco liberado en 

las primeras 24 h como se ha comprobado en el estudio de liberación, pero en cualquier 

caso sin llegar a comprometer la viabilidad celular. En presencia de todos los lixiviados 

de H-Dexa, se observa elevada viabilidad celular tanto en condrocitos como en 

osteoblastos, resultados similares a los que obtiene Zhang y col. quienes valoran la 

citotoxicidad en condrocitos de hidrogeles con dexametasona en comparación con 

dexametasona aislada, observándose que dichos hidrogeles no son tóxicos y que 

además, la citotoxicidad disminuye considerablemente en comparación con el uso único 

de dexametasona (177). 

En relación al estudio de adhesión y proliferación celular con AB de los 

hidrogeles de AH con o sin fármaco, este se realizó a 14 días de seguimiento. En ambas 

estirpes celulares se observa cómo el hidrogel con AH favorece la adhesión celular y 

mantiene una proliferación celular del 100 % en todo el tiempo del estudio, resultados 

similares a los obtenidos por Wu y col., donde defienden que los hidrogeles de AH, 

además de no ser citotóxicos estimulan la proliferación celular (212). Ante la presencia 

de dexametasona las células presentan una viabilidad cercana al 100 %. En cambio, en 

presencia de naproxeno se produce un discreto descenso de la proliferación en las 

primeras 48 h para después aumentar y estabilizarse en una viabilidad del 100 %, lo 

que se correlaciona con la mayor liberación de naproxeno en las primeras horas como  

se ha comentado previamente en el ensayo de citotoxicidad, que puede, de alguna 

manera en este caso, impedir o extorsionar la adhesión y la proliferación de las células 

en el hidrogel, pero sin llegar a comprometer la viabilidad celular inicial. 
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5. Respuesta in vivo de las formulaciones inyectable   

5.1 Modelo experimental  

Con el fin de estudiar la respuesta in vivo de los hidrogeles diseñados en la primera 

parte, estos fueron inyectados intraarticularmente en un modelo experimental de 

osteoartrosis realizado mediante la infiltración intraarticular de colagenasa en las rodillas 

de conejos adultos jóvenes de la raza Nueva Zelanda.  

5.2 El animal de experimentación  

El animal de experimentación elegido fue el conejo. Aunque hay que tener en cuenta 

que ningún modelo animal reproduce al 100 % la patología y la regeneración 

osteocondral del humano, el conejo es una alternativa aceptable para realizar las 

primeras fases de los estudios in vivo.  

Las principales limitaciones con las que nos encontramos al usar el conejo como 

modelo experimental (y que hay que tener en cuenta a la hora de interpretar los 

resultados obtenidos) son las siguientes: 

• La articulación de la rodilla del conejo es bastante más pequeña que la 

humana, y además presenta un cartílago hialino mucho más fino y delgado, lo 

que limita el tamaño y profundidad de los defectos del cartílago articular que 

se puedan realizar (213, 214). 

• La rodilla de los conejos se ve sometida a condiciones de carga articular que 

difieren de la rodilla del ser humano, ya que presentan un alto grado de flexión 

lo que hace que la rótula esté sometida a una carga parcial (213-215). 

• En humanos, el compartimento medial de la rodilla es la que absorbe mayor 

proporción de cargas, de ahí que sea el compartimento más afectado en la 

osteoartrosis. Sin embargo en los conejos, es el compartimento femorotibial 

externo el que soporta mayor cantidad de cargas, sobre todo durante el salto 

(216). 

A pesar de las limitaciones comentadas previamente se eligió el conejo como animal 

de experimentación debido a las siguientes características: 

• Aunque el tamaño de la articulación es pequeño, las proporciones de la rodilla 

son suficientes como para poder realizar procedimientos quirúrgicos 
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disminuyendo el riesgo que puede aparecer al realizarlos en animales de 

menor tamaño (213). 

• Es un modelo experimental muy estudiado en la literatura en la que se 

conocen muy bien los procesos de regeneración de lesiones osteocondrales 

en este animal, por lo que se pueden realizar comparaciones con nuestro 

estudio.  

• Además, presenta bastante similitud con el ser humano en relación a la  

distribución de las capas del cartílago articular de la rodilla (217), 

observándose que los cambios histológicos que se producen en la rodilla del 

conejo sometida a proceso experimental de osteoartrosis, es muy similar a los 

cambios que se producen en la rodilla del ser humano (218). 

• Presenta un fácil manejo, se puede estabular en jaulas en un espacio pequeño 

y presenta un costo relativamente bajo en cuanto a la compra como en el 

cuidado en comparación con otros animales de experimentación. Además se 

trata de un animal dócil, lo que facilita su manejo en la fase experimental (213). 

5.3 Creación del modelo experimental de osteoartrosis  

Son varios los métodos descritos en la bibliografía para la creación de OA. Entre 

ellos se encuentran aquellos que producen una lesión de los meniscos o ligamentos 

cruzados (153, 177, 219, 220) siendo procedimientos que conllevan un acto quirúrgico 

y por tanto mayor tiempo y mayor morbilidad para el animal de experimentación. Es por 

eso que se han desarrollado modelos de OA creados mediante la infiltración de 

sustancias intraarticulares tóxicas para el cartílago articular, como la papaína o la 

colagenasa. Para producir un modelo de OA mediante la inyección de papaína se 

necesitan grandes cantidades de dicha sustancia y además no está claro el 

procedimiento por el que se produce la osteoartrosis (221), en cambio son múltiples los 

estudios existentes en la bibliografía en los que, mediante la infiltración de colagenasa, 

se induce un patrón bien conocido de osteoartrosis, tratándose de un procedimiento 

mínimamente invasivo, fácilmente reproducible y menos doloroso para el animal de 

experimentación (222-224).  

En este trabajo, se decidió realizar un modelo experimental de OA mediante la 

infiltración de colagenasa intraarticular, siguiendo las pautas de Kikuchi y col. (225). En 

este estudio los autores observaron un aumento de la concentración de colagenasa en 

el cartílago con OA en comparación con el cartílago normal, probablemente debido a la 
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presencia de factores inflamatorios. Esto sugiere que los factores químicos están 

relacionados con la progresión de la destrucción del cartílago articular, por lo que 

estudiaron la posibilidad de crear un modelo experimental de OA mediante un 

mecanismo enzimático tras la administración intraarticular de colagenasa. Estos autores 

realizaron un estudio con distintas concentraciones de colagenasa (0,5 mL, 1 mL y 2 

mL) intraarticularmente, observándose que con la inyección de 0,5 mL de colagenasa 

en 2 dosis separadas 3 días entre ellas era suficiente para provocar signos incipientes 

de OA en 6 semanas de estudio. Observaron que la degeneración del cartílago se debía 

a la digestión directa del colágeno y a la reacción inflamatoria generada, observándose 

un patrón de OA similar al que se produce en el humano (225).  

Son varios los estudios publicados que emplean este método, aunque varía la 

concentración de colagenasa infiltrada desde 0,1 mL hasta 1 mL (131, 226-228). En 

nuestro estudio empleamos una dosis de 0,3 mL de colagenasa, para evitar mayor 

toxicidad y efectos secundarios en el conejo, y realizamos 3 infiltraciones de colagenasa 

para asegurar la obtención de un patrón de OA. 

5.4  Análisis macroscópico de las muestras  

En el estudio macroscópico se pudo observar que las rodillas del grupo II, infiltradas 

con 2 dosis de colagenasa, presentaban tumefacción articular, hipertrofia de la cápsula 

articular, así como mínima fibrilación del cartílago articular con una lesión grado 2 según 

la clasificación de Yosioka. En cambio, tras la infiltración de 3 dosis de colagenasa se 

pudo observar mayor grado de tumefacción e hipertrofia de la membrana sinovial, 

hemartros y mayor afectación condral con una lesión grado 3 en la clasificación de 

Yosioka, sin llegar a exponer el hueso subcondral. En fases más avanzadas, es decir, 

el grupo de OA sin tratamiento (grupo IV de estudio) los cambios degenerativos fueron 

más severos, presentando mayor afectación del cartílago articular y observándose la 

presencia de osteofitos tibiales, así como mayor afectación de las partes blandas con 

mayor grado de fibrosis e hipertrofia capsular, resultados similares a los obtenidos por 

Kikuchi y col. en la formación de OA (225).  

Aquellas rodillas con OA y tratadas con el H-Nap (grupo V de estudio) presentaban 

menor grado de hipertrofia capsular, fibrosis de partes blandas y hemartros que la OA 

evolucionada sin tratamiento, sin observarse osteofitos y con menor afectación del 

cartílago articular (grado 2 de Yosioka). En cambio, en el grupo VI (rodillas tratadas con 

H-Dexa) se observó mayor fibrosis de partes blandas pero menos afectación 

macroscópica del cartílago que en el grupo anterior.  
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5.5 Análisis microscópico de las muestras  

Tras la disección y resección en bloque de las rodillas, estas se sumergieron en 

formol y posteriormente fueron decalcificadas y procesadas para la inclusión en 

parafina. Una vez realizados los cortes se decidió realizar una tinción de 

hematoxilina/eosina (para la valoración de la estructura del cartílago, así como la 

celularidad e integridad del tidemark) además de la tinción con Safranina-O/verde (para 

evaluar los componentes de la matriz extracelular y así determinar el grado de 

degeneración articular). El uso de estas tinciones se encuentra apoyado por numerosos 

estudios publicados con anterioridad (131, 225, 229). Además, se llevó a cabo el estudio 

inmunohistoquímico para la detección de colágeno tipo II con el objetivo de valorar la 

calidad de la matriz extracelular sintetizada por los condrocitos, lo que nos permite 

asignar características de cartílago hialino y distinguir la MEC del tejido fibroso de 

reparación sintetizado por los fibroblastos (230). 

5.5.1 Patrón de osteoartrosis 

En condiciones normales, los condrocitos presentan una disposición en columnas y 

capas, rodeados de MEC rica en proteoglicanos y por tanto con una tinción homogénea 

con SO/V. Además, el hueso subcondral está en continuidad con el cartílago calcificado 

y presenta una vascularización normal (5, 37) características que observamos en el 

grupo I de estudio donde solo se infiltró PBS. En relación con los resultados obtenidos 

de inmunotinción frente al colágeno tipo II, en el grupo I se observa su distribución de 

forma inalterada en toda la MEC del cartílago hialino. 

Las rodillas del grupo II, infiltradas con 2 dosis de colagenasa, presentaron una 

ligera alteración del cartílago articular, mostrando pequeñas hendiduras en zonas muy 

localizadas de la superficie articular, y una leve disminución del grosor del cartílago pero 

sin observarse ningún fragmento desprendido. En relación con la celularidad, los 

condrocitos presentaban una morfología normal y una distribución en columnas. Estos 

resultados son similares a los obtenidos por Kikuchi y col. tras la infiltración de 2 dosis 

de 0,5 mL de colagenasa, aunque en su estudio, los autores también observaron una 

disminución en el número de condrocitos y una alteración en la composición de la MEC 

(225). 

En el grupo de formación de OA con 3 infiltraciones de colagenasa (grupo III) se 

observaron fisuras en la superficie articular con pérdida de células de la capa más 

superficial, así como fragmentos de cartílago desprendidos. Además, se observó una 
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alteración de la distribución de las células presentando una hiperreactividad celular e 

hiperplasia. La MEC presentó ausencia de tinción de SO en la capa más superficial, lo 

que indica una pérdida de proteoglicanos a este nivel, en cambio se observa tinción en 

las capas más profundas (127, 225, 229). Esta pérdida de proteoglicanos en capas 

superficiales produce una alteración en las características mecánicas del cartílago 

articular (231, 232). Además, en el grupo III se observó una ausencia de marcaje 

inmunohistoquímico en la mayor parte de la MEC debido a la pérdida de colágeno tipo 

II, detectándose únicamente en la capa profunda en transición con el hueso subcondral, 

características que se observan en un patrón de osteoartrosis establecido (233-235). 

En el grupo IV de OA evolucionada sin tratamiento se observó un patrón de OA 

severo con pérdida de condrocitos en la zona superficial y una desorganización de los 

mismos formando condronas hiperplásicas, adelgazamiento considerable del cartílago 

articular y con fisuras condrales de mayor profundidad alcanzando la tidemark y 

afectando el hueso subcondral. En la tinción de Safranina-O/verde rápido se observó 

una reducción importante de la coloración de la matriz, debido a la ausencia de 

proteoglicanos del cartílago. En relación a la detección inmunohistoquímica de colágeno 

tipo II se observó una ausencia prácticamente total del marcaje del cartílago articular 

evidenciando una evolución de la osteoartrosis. Estos resultados de OA tras la 

administración de colagenasa son similares a los publicados en la bibliografía por 

diferentes autores (131, 222, 225). 

Ante los hallazgos microscópicos que hemos observado se puede concluir, que las 

distintas etapas de la OA presentan diferencias histológicas en la degeneración del 

cartílago articular.  

• En las etapas iniciales se observa una superficie articular más irregular y con 

pequeñas hendiduras o fisuras en la capa superficial debido a la lesión 

producida en la red de colágeno, lo que altera la rigidez del tejido y modifica la 

respuesta a las cargas mecánicas (43, 236). Además se produce mayor 

proporción de células mononucleares, mayor formación de vasos y un 

aumento de la cantidad de colágeno tipo I, lo que refleja que el cartílago 

articular intenta crear un tejido de reparación, pero se trata de fibrocartílago 

disminuyendo así las características mecánicas del mismo (237-239). 

• A medida que progresa la enfermedad, las irregularidades condrales se hacen 

más grandes y aparecen fisuras verticales, que llegan hasta capas más 

profundas, dejando expuesto el hueso subcondral en estadios finales (229). 

Además se ven condrocitos en apoptosis cerca de las zonas de fibrilación, lo 
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que hace que disminuya significativamente la celularidad en las capas más 

superficiales, produciéndose también alteraciones en la MEC (229). En fases 

más evolucionadas de osteoartrosis se produce un aumento de colágeno tipo 

X presentado un papel importante en el soporte estructural del cartílago 

articular y se relaciona con los condrocitos hipertróficos presentes en la fase 

de degeneración (12). 

Por tanto, podemos decir que en la evolución de OA se produce primero un 

reblandecimiento del cartílago articular progresando a la fibrilación articular y por último 

fisuras de distinta profundidad (37) y en las que se producen las siguientes alteraciones 

histológicas (240): 

• Neovascularización.  

• Agrupamiento de condrocitos, e hipertrofia de los mismos. 

• Fisuración de la matriz de colágeno y fibrilación del cartílago articular. 

• Duplicación de tidemark en la unión del cartílago calcificado y no calcificado. 

• Remodelación ósea. 

• Necrosis celular. 

5.5.2 Tratamiento de la osteoartrosis con los hidrogeles con estructura de 

red semi-IPN 

En la literatura existe controversia en relación a la eficacia y seguridad de la 

infiltración intraarticular de AINE dada la posible toxicidad celular que pueda ocasionar. 

Además, en los distintos estudios que valoran la acción de un mismo fármaco se 

observan resultados contradictorios, como por ejemplo en el uso de ketorolaco 

intraarticular en un modelo experimental de osteoartrosis donde para unos 

investigadores es un fármaco seguro ya que no afecta el cartílago articular ni histológica 

ni mecánicamente (192) mientras que para otros produce cambios histopatológicos 

leves consistentes en la aparición de células inflamatorias de la membrana sinovial y 

leve hipertrofia de la misma, aunque defienden su uso como un fármaco seguro (241).  

En relación con el uso de naproxeno mediante infiltración intraarticular como 

tratamiento para la osteoartrosis hay muy poco descrito en la bibliografía. En el estudio 

de Dief y col., se observa una mejoría del dolor tras la infiltración intraarticular de 

naproxeno respecto al grupo control, y desde el punto de vista histológico, se produce 
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una infiltración de células inflamatorias en el cartílago articular menos intensa que las 

no tratadas, aunque seguían manteniendo un cartílago articular adelgazado y con una 

superficie articular irregular (242).  

En nuestro estudio, en el grupo tratado con H-Nap (Grupo V), se observa que no ha 

progresado la OA como en el grupo control y se aprecia una relativa respuesta de 

reparación del cartílago ya que, aunque se observan condronas hiperplásicas, estas se 

encuentran localizadas en las capas más profundas del cartílago, observándose zonas 

de proliferación de condrocitos formando racimos así como una hipertrofia celular, lo 

que indica un intento de reparación (229, 243-245). Además, el cartílago articular 

mantiene un grosor similar al fisiológico y no se produce afectación del hueso subcondral 

ni de tidemark. Esto se debe a que, en fases iniciales de la osteoartrosis, esta línea se 

encuentra respetada, afectándose en estadios más avanzados (134).  

En este grupo de estudio también se observa un aumento de la proporción de 

proteoglicanos en la MEC que puede estar en relación con que el hidrogel de AH 

proporciona un andamiaje que estimula la biosíntesis de MEC por parte de los 

condrocitos (64). Se observa un aumento de la vascularización que penetra en el 

cartílago, fenómeno que en condiciones normales no ocurre, y que es una reacción 

tisular frente a la OA. Por otro lado, en el estudio inmunohistoquímico en el grupo V se 

observó un aumento en el marcaje de colágeno tipo II en comparación con los grupos 

anteriores, lo que refleja un intento de recuperación y reparación de la MEC del cartílago 

dañado.  

La membrana sinovial es un tejido activo que genera factores inflamatorios que 

pueden afectar la integridad del cartílago articular cuando la articulación sufre una 

agresión (246). Como por ejemplo las citoquinas inflamatorias que aumentan la 

producción de metaloproteinasas de la matriz extracelular que degradan los 

proteoglicanos. Se ha observado que la presencia de dexametasona intraarticular puede 

restablecer el equilibrio en los mediadores inflamatorios, disminuyendo la activación de 

las metaloproteinasas y aumentando la proporción de proteoglicanos de la MEC, 

protegiendo así el cartílago articular (247).  

También se ha descrito que la infiltración intraarticular con corticoides puede generar 

alteraciones en el cartílago articular, tanto aumentando las fisuras como disminuyendo 

la proporción de proteoglicanos (229). En cambio, nuestros resultados difieren de los de 

este artículo. En el grupo de estudio tratado con el H-Dexa (Grupo VI) observamos una 

conservación relativa del cartílago articular en comparación con el grupo de OA sin 

tratamiento. Se observa adelgazamiento muy leve de la superficie articular, y con 



 

138 
 

escasas fisuras de poca profundidad. Además, los condrocitos se muestran 

desorganizados formando condronas hiperplásicas pero en capas más superficiales, lo 

que podría relacionarse con una respuesta de reparación tisular, pero en menor 

proporción que en el grupo tratado con naproxeno, dado que la maduración en la 

disposición de los condrocitos es menor. Aunque se observa alterado el grosor del 

cartílago y la organización de las distintas capas del cartílago (pero menos que los 

grupos no tratados), la vascularización del hueso subcondral es normal sin presentar 

alteraciones ni en el número de vasos ni en su localización. Y, por último, en la tinción 

de la MEC con safranina se observa una disminución de la misma en las capas 

superficiales del cartílago lo que indica ausencia de proteoglicanos. Sin embargo, se 

aprecia coloración en la capa más profunda, la calcificada. Estos resultados son 

similares a los encontrados en un modelo experimental de OA en ratas tratadas con 

hidrogel inyectable de AH y dexametasona (177). En relación con el estudio 

inmunohistoquímico de colágeno tipo II, se aprecia un aumento en el marcaje en el 

territorio intercelular que delimita y rodea a la condronas, lo que parece indicar que en 

este grupo se produce una mayor respuesta reparadora del cartílago articular. Estos 

resultados son similares a los obtenidos en el estudio de Zhang y col. (177), donde se 

observó una mayor proporción de colágeno tipo II en los animales tratados con 

hidrogeles portadores de dexametasona. Estos hallazgos pueden deberse a la 

capacidad de la dexametasona de disminuir la reacción inflamatoria y la producción de 

metaloproteinasas dando lugar a un aumento en la expresión de colágeno tipo II (177, 

183, 248). 

Aunque el desarrollo de estos hidrogeles ha sido un gran avance en la ingeniería 

tisular de tejido cartilaginoso, todavía existen límites que restringen la regeneración total 

del cartílago articular. Una de las limitaciones es la rápida degradación de los hidrogeles 

antes de que puedan ser reemplazados por la matriz extracelular, ya que se estima una 

semivida de degradación de unas 6 semanas in vivo de un hidrogel de red semi-

interpenetrada e inyectable, comprometiendo la estabilidad mecánica del hidrogel y 

limitando la eficacia terapéutica a largo plazo (167, 249), por lo que los últimos estudios 

van orientados a mejorar los tiempos de degradación. Además, en los últimos años se 

han desarrollado andamios multicapa de colágeno (no inyectables) que imitan la 

composición en estratos del tejido osteocondral integrando tres capas con distintas 

propiedades: una capa profunda compuesta por colágeno tipo I e hidroxiapatita que 

estimularía la reparación ósea, una capa intermedia rica en colágeno y AH, y una capa 

superficial formada por colágeno tipo I y II, AH y GAG que estimularía la reparación del 

cartílago articular, observándose buenos resultados iniciales en estudios in vivo (250). 
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El hidrogel de gelatina y ácido hialurónico es unos de los biomateriales más 

estudiados en la ingeniería tisular y en procesos regenerativos debido a su carácter 

bioactivo y biodegradabilidad en el cuerpo humano. Estas características junto con la 

posibilidad de aplicarse de forma mínimamente invasiva o inyectable, originan que estos 

sistemas sean muy interesantes en el campo de la regeneración tisular y la 

administración de fármacos de forma selectiva, más particularmente, en la regeneración 

de cartílago originada por osteoartrosis. 
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Los resultados obtenidos en la presente tesis llevan a las siguientes conclusiones: 

1. Los hidrogeles inyectables portadores de fármacos anti-inflamatorios basados 

en gelatina y ácido hialurónico con estructura de red semi-IPN presentan 

propiedades adecuadas para ser considerados en la aplicación de 

tratamientos de osteoartrosis utilizando métodos mínimamente invasivos.   

2. La liberación del fármaco y la degradación in vitro del hidrogel son dos factores 

que se encuentran íntimamente relacionados. Así, el hidrogel cargado con 

dexametasona es estable en 30 días de estudio produciéndose una liberación 

controlada del fármaco, mientras que el hidrogel cargado con naproxeno se 

degrada en un periodo de 2 semanas liberando el medicamento en las 

primeras horas. 

3. Los hidrogeles inyectables desarrollados no son tóxicos frente a condrocitos 

ni osteoblastos y además estimulan la proliferación y adhesión celular en 

ambas estirpes celulares, según los resultados in vitro. 

4. El modelo animal utilizado es reproducible y apropiado para estudiar el 

proceso de reparación del cartílago articular, así como el efecto de distintos 

fármacos administrados intraarticularmente. 

5. La inyección intraarticular de hidrogel de AH con dexametasona evita la 

progresión de osteoartrosis inducida por colagenasa. 

6. La inyección intraarticular de hidrogel de AH con naproxeno, además de evitar 

dicha progresión induce una respuesta reparativa en el cartílago articular. No 

obstante, este fármaco no es capaz de producir una regeneración del cartílago 

articular dañado. 

7. La inyección intraarticular de los hidrogeles de ácido hialurónico desarrollados 

en la presente tesis, constituye una prometedora herramienta para la 

vehiculización de fármacos en el tratamiento de la osteoartrosis de rodilla. 
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