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1.1 Tejido óseo y remodelación ósea 

La estructura ósea consiste en el hueso cortical o corteza externa de tejido compacto y el 

hueso trabecular o tejido de aspecto esponjoso, formado por un entramado de espículas 

y trabéculas orientadas paralelamente a las líneas de fuerza. El hueso cortical predomina 

en los huesos largos de las extremidades (diáfisis) y el trabecular, en el esqueleto axial 

(vértebras, pelvis) y en el extremo de los huesos largos.  En el esqueleto adulto, el hueso 

compacto representa el 80% de la cantidad total de hueso, y el esponjoso, el 20% 

restante. 

 

El hueso está constituido por un tipo especializado de tejido conectivo consistente en una 

matriz mineralizada y tres tipos celulares: osteoblastos, osteocitos y osteoclastos. Los 

osteoblastos son células de estirpe mesenquimatosa, por lo que tienen un origen común 

con los adipocitos, los miocitos y los fibroblastos (Florencio-Silva et al., 2015). Los 

osteoblastos pueden encontrarse en situación de reposo o en actividad (para formar 

hueso). Tras formar hueso a su alrededor, los osteoblastos quedan enterrados en el seno 

del mismo, para transformarse en osteocitos (Matsuo & Irie, 2008). Los osteocitos están 

capacitados para detectar la carga mecánica y las microlesiones de la matriz. Los 

osteoclastos son células multinucleadas destructoras de hueso y desarrollan su actividad 

en la superficie ósea. Su efecto resortivo se debe a la producción de hidrogeniones y 

enzimas proteolíticas, como la catepsina K. Derivan de un precursor común con el de las 

células monocítico-macrofágicas (Aarden et al., 1994). 

  

La matriz ósea posee componentes orgánicos e inorgánicos. Las fibras de colágeno tipo I 

constituyen el 95% de la matriz orgánica. El resto corresponde a material amorfo del que 
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forman parte diversas proteínas no colagénicas. En condiciones normales, el 99% de la 

matriz ósea presenta depósitos de fosfato cálcico en forma de cristales de hidroxiapatita 

y de depósitos amorfos. El 1% restante no presenta depósitos de sales minerales y recibe 

el nombre de osteoide o matriz no mineralizada. En el hueso cortical, las láminas óseas 

adoptan una morfología cilíndrica y se disponen concéntricamente unas dentro de otras 

(sistemas de Havers) (Capulli et al., 2014). En el hueso trabecular, las láminas presentan 

una morfología entre plana y semilunar, disponiéndose paralelamente en paquetes 

equivalentes a sistemas de Havers abiertos. Ambos sistemas laminares forman las 

unidades estructurales óseas. 

 

El hueso está sometido a continuas transformaciones del tipo de modelación y 

remodelación óseas. La modelación se refiere al conjunto de modificaciones que 

experimenta el hueso durante su crecimiento para mantener sus características 

morfológicas (Martin & Seeman, 2008). La modelación ósea incluye fenómenos de 

resorción subperióstica a medida que la zona metafisaria se transforma en diáfisis, y 

fenómenos de resorción en la superficie endóstica de la diáfisis para permitir el 

crecimiento de la cavidad medular. La diáfisis también experimenta fenómenos de 

aposición subperióstica en la superficie externa, lo que permite su crecimiento en 

anchura. 

 

La remodelación constituye el proceso en virtud del cual el hueso se renueva 

continuamente, a fin de evitar la acumulación de lesiones de fatiga y permitir su 

adaptación a las necesidades mecánicas de cada momento.  La remodelación ósea se 

lleva a cabo mediante la acción sucesiva de osteoclastos y osteoblastos en un punto 
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concreto de la superficie trabecular, cortical o de los canales de Havers. El hueso recién 

formado se deposita por capas, inicialmente sin mineralizar (osteoide). La mineralización 

acontece durante el tiempo de maduración de unos 10 días de promedio o tiempo de 

desfase de la mineralización (mineralization lag-time) (Melsen & Mosekilde, 1980). La 

zona de transición entre el hueso mineralizado y el que no lo está constituye el frente de 

mineralización, que presenta la propiedad de su apetencia por las tetraciclinas. El grosor 

del hueso sin mineralizar es directamente proporcional a la velocidad de formación de la 

matriz orgánica e inversamente proporcional a la velocidad de avance del frente de 

mineralización (mineralization apositional rate) (Schilling et al., 1992).  La coordinación 

temporal y espacial entre los osteoclastos y los osteoblastos, gracias a la cual los 

osteoblastos actúan a continuación de los osteoclastos y en el mismo lugar en que estos 

lo hicieron previamente, se denomina acoplamiento. Durante cada ciclo de 

remodelación, los osteoclastos y osteoblastos actúan de forma coordinada formando una 

unidad de remodelación ósea (bone remodeling unit, BRU). Se denomina balance óseo a 

la diferencia entre el volumen de hueso formado y el resorbido en cada BRU. Si se forma 

menos hueso del que se destruye, el balance óseo resultante será negativo, lo que 

determina pérdida de masa ósea (Schilling et al., 1992). 

  

En la regulación de la remodelación ósea intervienen un elevado número de factores, 

tanto locales como generales. Cuando una unidad de tejido óseo debe ser renovada, los 

osteocitos detectan dicha necesidad y envían diversas señales a la superficie ósea. Se cree 

que el factor de crecimiento vascular endotelial (vascular endothelial growth factor, 

VEGF) atrae capilares y con ellos, precursores de los osteoclastos. El ligando del receptor 

activador para el factor nuclear κ (receptor activator for nuclear factor κ b ligand, RANKL) 
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también estimula precursores para que maduren los osteoclastos y lleven a cabo su 

función (Boyce & Xing, 2008). Una vez destruida la cantidad adecuada de tejido óseo, los 

osteoclastos son inhibidos por varios factores, incluyendo la osteoprotegerina (OPG) y el 

factor de crecimiento transformante beta (transforming growth factor beta, TGF-β). Una 

vez finalizada la resorción ósea, comienza la formación de hueso nuevo a través de la 

actividad osteoformadora de los osteoblastos. Una vez iniciada la actividad osteoblástica, 

en la que intervienen las efrinas y sus receptores (proteínas de membrana), dicha 

actividad es mantenida por factores locales, entre los que destacan las proteínas Wnt y 

las proteínas morfogenéticas del hueso (bone morphogenetic proteins, BMP) (Bellido, 

2014). Cuando los osteoblastos han formado la cantidad de hueso prevista, reciben 

señales inhibidoras, principalmente a través de la esclerostina que inhibe la actuación de 

las proteínas Wnt, con lo que finaliza el proceso de formación ósea.  

  

Al margen de las sustancias referidas, en gran medida producidas por las propias células 

óseas, existen factores locales reguladores de la remodelación producidos por otras 

células del microambiente óseo (Alford et al., 2015), tales como las citocinas inflamatorias 

(Bozek & Zaiss, 2017), los linfocitos T, y otros factores generales de carácter hormonal, 

destacando la hormona paratiroidea (parathyroid hormone, PTH), la vitamina D y la 

calcitonina (Lombardi et al., 2011), así como los estrógenos y los glucocorticoides. Otros 

factores genéticos, mecánicos y nutricionales también intervienen en el proceso de 

remodelación ósea (Reyes García et al., 2008).  

  

En el campo de la Implantología, el anclaje de los implantes depende no solo de los 

factores que afectan a la interfase hueso-implante, sino también en gran medida de la 
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masa y microestructura del hueso peri-implantario, regulado continuamente por los 

procesos de remodelación ósea (Li et al., 2018). De hecho, el proceso de remodelación 

que comienza a las 6 semanas de vida intrauterina y se perpetúa durante toda la vida 

del individuo, constituye la base biológica responsable de que el tejido óseo pueda 

regenerarse con tejido idéntico al original, lo que constituye el fundamento de la 

osteointegración del implante (Sela et al., 2000; Marco et al., 2005; Fernández-

Tresguerres Hernández-Gil, et al., 2006).  

 

1.2 Regeneración ósea guiada 

La regeneración ósea guiada (ROG) es una técnica de facilitación de la formación de 

hueso nuevo en áreas donde existen defectos o deficiencias. Se basa en el uso de 

barreras o membranas físicas para evitar que las células del epitelio gingival y del tejido 

conjuntivo invadan las zonas que van a ser regeneradas, favoreciendo la proliferación de 

las células osteoprogenitoras. El concepto de ROG implica el uso de diferentes materiales 

y métodos para crear hueso sano y suficiente en los procesos alveolares de los maxilares 

para cubrir defectos óseos periodontales o para tener procesos alveolares adecuados en 

donde colocar prótesis dentales convencionales o implantes dentales osteointegrados.  

 En la década de los 80, el grupo de Nyman et al. (1982, 1987) publicó los primeros 

estudios experimentales referidos a la regeneración tisular guiada que fueron la base 

para el desarrollo de los principios de la ROG propuestos por Dahlin et al. en 1988. Todos 

los procedimientos de ROG se rigen por cuatro principios básicos: el sangrado, la creación 

y mantenimiento del espacio a regenerar, la inmovilidad de los materiales de 

regeneración y la estabilidad de la membrana como barrera (Retzepi & Donos, 2010; Fu & 

Wang, 2011).  Dahlin et al. (1988) ya establecieron los cinco requerimientos necesarios 
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para que la ROG tenga éxito: 1) presencia de células osteogénicas en vecindad con el 

defecto óseo, 2) adecuada vascularización procedente de la superficie ósea adyacente, 3) 

estabilidad mecánica de la zona herida durante el periodo de cicatrización, 4) 

mantenimiento del espacio entre la membrana y el tejido óseo remanente, y 5) la 

membrana debe ser capaz de excluir células del tejido conectivo o de tejidos blandos del 

espacio creado por la membrana. 

 

1.2.1 Características de las membranas 

Las membranas que se usan en los procedimientos de ROG deben ser biocompatibles, 

tener las características necesarias para el mantenimiento seguro del espacio a regenerar, 

actuar como mecanismo de barrera celular, tener una buena integración tisular y ser de 

fácil manejo clínico (Dimitriou et al. 2012). Respecto a la porosidad de la membrana, los 

estudios publicados en la literatura no son concluyentes. El tamaño del poro puede influir 

en las fases iniciales de la regeneración, incrementando la tasa osteogénica de formación 

ósea temprana, aunque no la cantidad final de hueso formado (Zellin & Linde, 1996; 

Lundgren et al., 1998). Sin embargo, todavía no se ha establecido un tamaño crítico del 

poro asociado con una regeneración ósea óptima (Gutta et al., 2009).  

 

Las membranas se clasifican en dos tipos: reabsorbibles y no reabsorbibles (Rakhmatia et 

al., 2013). Para seleccionar la membrana más adecuada hay que tener en cuenta las 

características del defecto a regenerar, así como las propiedades físicas y biológicas de 

cada membrana. Respecto a las membranas reabsorbibles, su principal ventaja es que se 

degradan con el tiempo, lo que hace innecesaria su retirada en un segundo acto 

quirúrgico y contribuye a disminuir la morbilidad del tratamiento. 
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1.2.1.1 Membranas reabsorbibles 

Las membranas o barreras reabsorbibles están hechas de polímeros naturales (por 

ejemplo: colágeno porcino o bovino) o polímeros sintéticos (por ejemplo: poliésteres 

alifáticos como el ácido poliglicólico o la polilactida). La principal limitación de las 

membranas de colágeno es su rápida biodegradación por la actividad enzimática de las 

colagenasas procedentes de los macrófagos y leucocitos polimorfonucleares (Rothamel 

et al., 2005). Dicha biodegradación impide su completa resistencia y facilita el colapso del 

espacio del defecto en mayor o menor grado (Rothamel et al., 2005; Matsumoto & 

Hoshino, 2012). Para limitar la reabsorción y mejorar las propiedades, las membranas de 

colágeno se someten a un proceso de cross-linking, por el cual se tratan con diferentes 

productos químicos (formaldehido, glutaraldehido, azúcares) o luz ultravioleta para 

aumentar el número de cruces de las cadenas que componen el colágeno nativo. Una 

desventaja de las barreras de polímeros naturales es su variabilidad y la falta de control 

sobre la tasa de reabsorción de la membrana que puede verse influenciada por el pH 

local, la temperatura, la naturaleza del polímero y su grado de cristalización, así como el 

volumen de la membrana (Kostopoulus & Karring, 1994; Moses et al., 2008). Por otra 

parte, las sustancias químicas usadas en el cross-linking pueden tener efectos citotóxicos 

sobre los tejidos circundantes ocasionando la formación de un espacio entre la 

membrana y el tejido conectivo, lo que facilita la acumulación microbiana (Alpar et al., 

2000). En cuanto a las membranas reabsorbibles sintéticas fueron introducidas al final de 

la década de los 80, y están compuestas básicamente por ácido poliglicólico y ácido 

poliláctico. Son menos utilizadas que las membranas de colágeno y se presentan en 

diferentes formas y estructuras. El tiempo de reabsorción suele ser de 6 a 12 semanas. Se 
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pueden utilizar solas o combinadas con injertos óseos para asegurar el mantenimiento 

del espacio. 

 

1.2.1.2 Membranas no reabsorbibles 

Las membranas no reabsorbibles están formadas generalmente por 

politetrafluoroetileno (PTFE) o mallas de titanio. Se caracterizan por ser biocompatibles, 

capaces de mantener el espacio debajo de la membrana de forma más estable que las 

membranas reabsorbibles, menor riesgo de complicaciones a largo plazo y su fácil 

manejo clínico (de Macedo et al., 2008; Zhang et al., 2010). Sin embargo, presentan el 

inconveniente de la necesidad de realizar una segunda intervención quirúrgica para su 

retirada, lo que aumenta la morbilidad potencial del proceso.   

 

Existen dos tipos de membranas de PTFE según su estructura: expandido (e-PTFE) y de 

alta densidad (d-PTFE). El principal exponente de las membranas de e-PTFE son las de 

Gore-Tex® (WL Gore & Associates, Flagstaff, AZ, EE.UU.), actualmente no disponibles para 

uso odontológico sino para otros campos médicos como el digestivo o el cardiovascular. 

Su principal desventaja es el elevado porcentaje de exposiciones a la cavidad bucal, 

produciendo un mayor riesgo de infección de la zona a regenerar, comprometiendo la 

cantidad de hueso regenerado (Fotek et al., 2009). Por otra parte, las membranas d-PTFE 

o nanoporosas ofrecen gran estanqueidad debido a su alta densidad y a sus poros de 

tamaño reducido, protegiendo así el injerto subyacente de la infiltración bacteriana en 

caso de fenestración mucosa al no contaminarse su cara interna si se expone al medio 

bucal, reduciendo por lo tanto el riesgo de infecciones (Bartee, 1995). En el momento 

actual, las membranas Cytoplast™ (Regentex GBR-200 o TXT-200; Osteogenics Biomedical 
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Inc., Lubbock, Texas, E.E.U.U.) son para uso odontológico y al no poseer superficie 

microporosa evitan su adherencia a los tejidos blandos, siendo más fácil su retirada 

después de la cicatrización de la herida. 

El titanio es un metal altamente biocompatible gracias a un fenómeno de pasivación, 

consistente en la formación de una película de óxido relativamente inerte sobre la 

superficie que lo protege de la acción de agentes externos, principalmente de los 

fenómenos de corrosión. Las membranas no reabsorbibles de titanio son una buena 

alternativa en los procedimientos de ROG debido a sus propiedades mecánicas, pues su 

rigidez permite cumplir el requisito fundamental como mantenedoras de espacio y evitar 

el colapso del espacio a regenerar, su elasticidad evita la compresión de la mucosa 

durante la cicatrización, su estabilidad evita el desplazamiento del injerto colocado 

debajo de la malla y su plasticidad permite su adaptación al defecto de forma eficiente 

(Wang & Fenton, 1996; Degidi et al., 2003). No obstante, su rigidez junto con sus bordes 

afilados, son inconvenientes de este tipo de membranas que incrementan el índice de 

exposiciones por perforación de la mucosa; a pesar de ello, el riesgo de infecciones es 

relativamente bajo, a diferencia de las membranas de e-PTFE (von Arx et al., 2001). Otro 

inconveniente de estas membranas es su adherencia a los tejidos mucosos y óseo debido 

a su elevado grado de porosidad, lo que a pesar de actuar de forma eficiente limitando el 

paso de células epiteliales al interior de la zona a regenerar, dificulta su retirada en la 

segunda intervención quirúrgica. 

 

1.2.2 Injertos óseos y matrices óseas 

Los injertos óseos se vienen empleando desde hace décadas para reponer la pérdida de 

hueso debida a traumatismos, cirugía oncológica, cirugía preprotésica, etc. así como en el 
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tratamiento de defectos óseos por alteraciones en el desarrollo del esqueleto o tras la 

extirpación de quistes y tumores óseos (Haddad et al., 2006; Clokie et al., 2002; Beltrán et 

al., 2014). En Implantología, aunque la reconstrucción protésica sobre implantes 

osteointegrados proporciona excelentes resultados, en algunas ocasiones, la cantidad de 

hueso alveolar es insuficiente, lo que impide la colocación de los implantes. En estos 

casos, los injertos óseos constituyen una de las técnicas más utilizadas en la cirugía 

reconstructiva, siendo el hueso autólogo el material de elección y el considerado “gold 

standard” o patrón de comparación respecto a otros materiales de regeneración ósea 

(Haddad et al., 2006). 

 

En 1965, Urist descubrió cierto potencial osteoinductivo en el hueso desmineralizado 

(matriz ósea desmineralizada, MOD) aun habiéndolo insertado heterotópicamente en el 

tejido muscular o en el tejido subcutáneo en animales de experimentación (Urist, 1965). 

Debido a este descubrimiento, Urist acuñó el término de “proteínas morfogenéticas 

óseas” (PMO) que correspondía a las proteínas a las que atribuyó esta capacidad 

regenerativa. Existe evidencia de que el uso de MOD proporciona relleno óseo adecuado 

en defectos críticos (Borrasca et al., 2015; Huber et al., 2017); y por este motivo, los 

aloinjertos se consideran una alternativa al hueso autólogo, a pesar de no tener las 

mismas propiedades regenerativas ni de seguridad.  

 

Otro sustituto óseo alternativo común es el xenoinjerto de origen bovino (o de otras 

especies animales), cuya utilidad clínica ha sido demostrada en diferentes estudios 

(Tortolini & Rubio, 2012). La matriz ósea bovina desproteinizada (MOBD) contiene apatita 

carbonatada con el mismo componente mineral que el hueso humano. Este material se 
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ha usado en Odontología, Cirugía Bucal, Traumatología y Cirugía Maxilofacial como 

injerto óseo, así como en la regeneración periodontal, debido a su reabsorción lenta y a 

su estructura trabecular, que facilita la entrada en su interior de células sanguíneas y 

promotoras óseas, de forma que la deposición ósea se ve acelerada. Por lo tanto, es un 

material con muy buenas características como matriz arquitectónica y además posee una 

excelente biocompatibilidad. Estudios clínicos efectuados en la última década han 

demostrado la eficacia de la MOBD para regenerar defectos óseos intraorales, sin 

embargo, la proliferación y diferenciación osteoblástica parece ser menor para la MOBD 

frente al hueso autólogo injertado (Huh et al., 2015). 

 

1.2.3 Materiales aloplásticos: el beta-fosfato tricálcico  

Los materiales alternativos a los de origen óseo deben presentar las siguientes 

propiedades: ser osteoconductivos (promocionando el andamiaje celular), 

biocompatibles, biodegradables, estructuralmente similares al tejido óseo, fáciles de 

manipular y de coste económico aceptable. Los injertos aloplásticos, obtenidos a partir de 

materiales inertes, se describen como materiales de injerto sintéticos y presentan dichas 

características.  La hidroxiapatita (HA) --Ca5(PO4)3(OH)-- y el beta-fosfato tricálcico (β-

TCP, de las siglas en inglés β-tricalcium phosphate) --β-Ca3(PO4)2-- son los materiales 

aloplásticos más comúnmente utilizados en base a su excelente biocompatibilidad y 

capacidad osteoconductiva (Cai et al., 2009; Bellucci et al., 2016; Rh Owen et al., 2017). 

Una vez injertado, el β-TCP acabará siendo totalmente remplazado por hueso nuevo a 

una velocidad de entre 3 y 12 veces más rápido que la HA (Calvo-Guirado et al., 2012). No 

obstante, aunque el β-TCP tiene una estructura química muy similar a la HA del hueso 

humano, en ocasiones puede presentar ciertas desventajas, como una reabsorción 
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demasiado rápida para las dimensiones del defecto a tratar, dificultades de adaptación en 

la zona del defecto o inadecuada resistencia a la compresión, lo que dificulta su 

osteointegración. El método más usado para sintetizar el β-TCP es la precipitación 

química, debido al bajo coste de producción y porque ofrece un mejor control de las 

partículas resultantes en cuanto a composición, microestructura y propiedades físicas 

(Lee et al., 2016b). Por otra parte, la HA proveniente de distintos orígenes es una matriz 

ósea cerámica difícil de moldear con una reabsorción demasiado lenta para que sea 

reemplazada adecuadamente por hueso nuevo (Suenaga et al., 2015).   

 

La capacidad del β-TCP como biomaterial en la regeneración de defectos óseos ha sido 

investigada en numerosos estudios experimentales y en clínica odontológica (Muñoz 

Corcuera, 2012; Wang et al., 2013), tanto aplicado como injerto único o combinado con 

otros materiales.  En diferentes modelos animales, el relleno con β-TCP de defectos óseos 

creados con fresas de trefina ha demostrado diferencias significativas frente a los 

defectos vacíos (control) en los parámetros histológicos e histomorfométricos de grosor y 

anchura trabecular, formación de hueso nuevo y micro-arquitectura ósea (Jensen et al., 

2006; Damlar et al., 2015). La utilidad y ventajas del β-TCP como sustituto de los injertos 

óseos también han sido puestas de manifiesto en revisiones sistemáticas de la literatura 

(Barber et al., 2017; Liang et al., 2018). 

 

Para promover una regeneración ósea más eficiente y mejorar la calidad, diferentes 

estudios han utilizado el β-TCP combinado con otros agentes bioactivos. En defectos 

críticos del cráneo de la rata, Rodriguez et al. (2011) investigaron el efecto de la 

combinación de α-TCP con 0,1, 0,2 y 0,4 mg de epigalocatequina-3-galato (EGCG), la 
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catequina más abundante del té verde. A las 2 y 4 semanas, la formación de hueso nuevo 

era significativamente mayor (P < 0,05) en los grupos de 0,1 y 0,2 mg de EGCG y α-TCP 

que en los grupos control (defectos no tratados). La tasa de aposición mineral (mineral 

apposition rate, MAR) también fue significativamente superior para la combinación 0,2 

mg EGCG y α-TCP.  

 

La simvastatina es un fármaco hipocolesterolémico que aplicado tópicamente ha 

demostrado estimular la proteína morfogenética ósea 2 (bone morphogenetic protein 2, 

BMP-2) y la expresión del VEGF mRNA de los osteoblastos.  El tratamiento combinado de 

β-TCP, HA y simvastatina para promover el crecimiento óseo en la calota craneal de rata, 

también demostró la osteoconductividad de estos materiales, actuando como 

mantenedores de espacio para favorecer la formación de tejido óseo y el efecto de 

estimulación de la regeneración ósea de la simvastatina (Rojbani et al., 2011). En otro 

estudio, se estableció la dosis de 0.1 mg de simvastatina como la dosis óptima para la 

estimulación máxima de regeneración ósea (Nyan et al., 2009). 

  

Algunos autores han descrito resultados prometedores en la ROG tras el curetaje de 

tumores óseos benignos y relleno de la cavidad con β-TCP combinado con aspirado de 

médula ósea (Damron et al., 2013). En defectos por dehiscencia de implantes en un 

modelo canino, la combinación con injertos de hueso autólogo particulado también han 

demostrado su aplicabilidad para la regeneración de la cresta alveolar (Lee et al., 2016a). 

Otros estudios en cultivos celulares in vitro han investigado la biocompatibilidad y 

capacidad de estimulación de la proliferación de osteoblastos y fibroblastos del β-TCP 

combinado con polietileno de alta densidad (high-density polyethylene, HDPE) con 
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resultados prometedores (Homaeigohar et al., 2005, 2008), pero estas observaciones no 

han tenido traducción clínica. 

 

También se ha propuesto la suplementación con factores de crecimiento, incluyendo 

BMP-2 y el factor de crecimiento de fibroblastos 2 (fibroblast growth factor 2, FGF-2) al β-

TCP para el tratamiento de defectos óseos. La BMP-2 recombinante humana (rhBMP-2) 

ha demostrado su capacidad osteoinductiva como biomaterial para estimular la 

regeneración del tejido óseo (Li et al., 2011). Sin embargo, en un estudio experimental de 

defectos óseos del cráneo de la rata, la regeneración ósea no fue superior con la 

combinación de 5 µg de BMP-2 y β-TCP frente a los defectos tratados únicamente con β-

TCP (Luvizuto et al., 2011). En un estudio multicéntrico doble ciego efectuado en sujetos 

adultos con defectos infraóseos periodontales tratados con una matriz de β-TCP 

combinada con 0,3% y 0,4% FGF-2 recombinante humano, la combinación de β-TCP y rh-

FGF-2 fue superior al grupo β-TCP en el crecimiento lineal de hueso evaluado 

radiológicamente y a los 6 meses (Cochran et al., 2016). 

 

Las poblaciones celulares ideales usadas en procedimientos de ingeniería tisular basada 

en matrices de soporte son las células madre indiferenciadas, que pueden ser aisladas de 

fuentes óseas adultas. Las células madre mesenquimaticas (CMM) adultas se obtienen 

normalmente de la medula ósea y son capaces de inducir la neoformación ósea in vivo en 

defectos críticos. Otras fuentes de CMM prometedoras incluyen la pulpa dentaria y el 

periostio, capaces de diferenciarse en múltiples tipos celulares incluyendo los osteocitos y 

otras células que con matrices apropiadas pueden regenerar diferentes tipos de tejidos 

bucales (Annibali et al., 2013, 2014). También se ha estudiado el efecto de las células 
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madre autólogas de origen en tejido adiposo (adipose-derived stem cells, ADSCs) con β-

TCP (con y sin fibronectina) como recubrimiento en procedimientos regenerativos de 

defectos críticos de la cortical vestibular mandibular en perros Beagle. El uso de β-TCP 

con ADSCs y fibronectina no parecía incrementar el porcentaje de tejido óseo 

neoformado, ni la aposición ósea en la superficie de implantes, aunque mantenía el 

espacio regenerado de forma más eficiente a los 3 meses de cicatrización con respecto a 

los grupos de β-TCP solo, β-TCP con fibronectina y control (Alvira-González et al., 2016). 

En otro estudio en el mismo modelo canino, el uso de ADSCs en los procesos de 

regeneración ósea de defectos de tipo dehiscencia asociados con la colocación 

simultánea de implantes no aumentaba el área de regeneración ni el porcentaje de la 

superficie de contacto hueso-implante (Sánchez-Garcés et al., 2017). 

 

1.2.4 Proteínas adhesivas: la fibronectina 

La fibronectina (Fn) es una glucoproteína presente en la matriz extracelular de la mayoría 

de los tejidos. Las moléculas de Fn se organizan en fibrillas en la superficie celular, 

asociadas con integrinas determinando un ensamblaje del citoesqueleto de actina. La Fn 

interviene activamente en los fenómenos de adhesión celular. Asimismo, participa en la 

migración, proliferación, expansión y la diferenciación celular. Al igual que en el caso de 

otras proteínas de adhesión como la vitronectina y la osteopontina, se ha estudiado si la 

combinación de Fn con diversos biomateriales podía incrementar el potencial de 

regeneración ósea. La inducción de la diferenciación osteoblástica producida por la Fn 

parece que tiene lugar a través de una vía de señalización mediada por BMP-2 (Cho et al., 

2017). 
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En cultivos celulares de matrices de β-TCP, el uso combinado de la enzima 

transglutaminasa tisular y 6 µg de Fn aumentaba la diferenciación osteoblástica en 

comparación con los grupos de transglutaminasa y Fn solas usadas como control. Sin 

embargo, el efecto de la adición de Fn no se mantuvo a lo largo de todo el periodo de 

duración del cultivo (Ball et al. 2009). Asimismo, el enriquecimiento de una matriz 

multicapa compuesta de quitosano-HA con moléculas de matriz extracelular producidas 

por osteoblastos o con Fn (25 o 50 µg/mL) determino un aumento del número de 

osteoblastos desde el primer día del cultivo, aunque tendía a disminuir transcurridos 7 

días en todos los grupos de estudio (Fernández et al., 2012). Otros estudios in vitro 

también han observado resultados satisfactorios en algunos aspectos de la regeneración 

y la osteointegración de los implantes en superficies de titatino recubiertas por Fn y 

vitronectina (Rivera-Chacon et al., 2013) o una proteína de fusión del FGF-Fn (Park et al., 

2006). En otro trabajo se encontró que las células osteoprogenitoras cultivadas en una 

aleación de Ti-6Al-4V limpiada rigurosamente demuestran un patrón normal de 

diferenciación de osteoblastos y se observó que la Fn preadsorbida estimula la 

diferenciación de los osteoblastos durante la fase de mineralización de la 

osteoblastogénesis (Rapuano et al., 2012). 

 

Respecto a la experiencia clínica con el uso de Fn asociada a β-TCP y ADSCs en estudios 

previos de defectos críticos de la cortical vestibular mandibular y en los procesos de 

regeneración ósea de defectos de tipo dehiscencia asociados con la colocación 

simultánea de implantes en un modelo experimental canino, los resultados han sido poco 

concluyentes (Alvira-González et al., 2016; Sánchez-Garcés et al., 2017). 
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1.3 Modelos de regeneración ósea guiada y defectos de tamaño crítico 

Los modelos en animales de experimentación para evaluar estrategias de ingeniería 

tisular y regeneración ósea precisan un diseño que permita la traslación clínica de dichas 

estrategias. Para ello deben cumplir ciertos criterios, tales como simular el ambiente 

clínico y biológico en el que la metodología experimental deba ser evaluada, así como 

asegurar la presencia de parámetros cuantificables para poder analizar el resultado desde 

un punto de vista cuantitativo, cualitativo y funcional (Muschler et al., 2010). En el campo 

de la investigación del sistema óseo se han utilizado una gran variedad de especies de 

mamífero. En una revisión del uso de modelos animales en estudios de reparación de 

fracturas publicados en 10 años en seis revistas de cirugía ortopédica, el orden de 

frecuencia de uso eran la rata en un 38% de los casos, el conejo en un 19%, el ratón en un 

13%, la oveja en un 11%, el perro en un 9%, la cabra en un 4% y otros animales en un 4% 

(O’Loughlin et al., 2008). La investigación básica, estudios de viabilidad y pruebas de 

bioactividad dependen en gran medida del uso de modelos en ratas y ratones por la alta 

definición de los mismos desde un punto de vista biológico, genético e inmunológico, lo 

que asegura un alto grado de reproducibilidad (Gomes & Fernandes, 2011). 

 

Actualmente se utilizan varios modelos in vivo con el propósito específico de evaluar el 

proceso de regeneración ósea, la interacción entre el hueso y el biomaterial, y la 

evidencia fisiopatológica de las vías de osificación y la modulación de las mismas (Donos 

et al.,2004, 2015). La construcción de defectos intraóseos en zonas que soportan peso 

permite evaluar la capacidad de biomateriales y matrices para reparar dichos defectos. 

Para ello se utilizan modelos ortotópicos basados en huesos de diferentes localizaciones, 

incluyendo la calota, los huesos largos, la mandíbula, así como defectos del hueso cortical 



36 
 

y esponjoso (Salgado et al., 2004). 

 

El modelo de la calota es muy adecuado y ampliamente utilizado por las siguientes 

ventajas: la estructura de la calota permite crear un defecto uniforme, reproducible y 

estandarizado que se puede evaluar fácilmente por técnicas radiográficas e histológicas; 

su ubicación anatómica facilita el acceso quirúrgico y el manejo intraoperatorio; la 

duramadre y la piel superpuesta establecen un soporte adecuado para los materiales 

implantados sin necesidad de fijación interna o externa. Además, este modelo ha sido 

ampliamente utilizado y estudiado, lo que permite una comparación precisa de los 

resultados obtenidos con los materiales injertados (Gomes & Fernandes, 2011). 

 

El uso del modelo de la calota implica tener que seleccionar el tamaño del defecto óseo, 

en función del animal utilizado. Los no críticos que son aquellos que durante su curso 

temporal se reparan espontáneamente, en tanto que los defectos óseos críticos son los 

que no llegan a repararse espontáneamente durante la vida del animal. En una revisión 

sistemática de la literatura para determinar qué dimensiones del defecto óseo de la 

calota de rata podrían ser consideradas de tamaño crítico, se estableció un diámetro de 

5,0 mm (Vajgel et al., 2014). 
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Los procedimientos de ROG en Odontología son una práctica habitual y predecible con un 

elevado porcentaje de resultados satisfactorios (Retzepi & Donos, 2010). A pesar de los 

resultados satisfactorios obtenidos con el uso de xenoinjertos, aloinjertos o biomateriales 

aloplásticos, los injertos de hueso autólogo siguen siendo actualmente el patrón de 

comparación (gold standard) en los procedimientos de ROG (Sakkas et al., 2017). 

 

El éxito o el fracaso de un material implantado depende de distintos factores, incluyendo 

los fenómenos de absorción y cambio de conformación de las proteínas cuando éste es 

insertado (Ball et al., 2009). El sistema autólogo de fibrinógeno/fibronectina (SAFF) 

conocido también como cola de fibrina, es un derivado del plasma humano que imita el 

último paso de la cascada de la coagulación mediante la activación del fibrinógeno por la 

trombina, provocando la formación de un coágulo de fibrina (Lekovic et al., 2015). 

Cuando se aplica en el lugar de cicatrización de la herida, el SAFF es capaz de sujetar los 

tejidos o materiales en una configuración necesaria. La Fn, un componente la cola de 

fibrina, ha demostrado desempeñar un papel importante en la adhesión fibroblástica y 

posiblemente también en la migración celular (Lekovic et al., 2015). 

 

Dado que en estudios experimentales anteriores de nuestra línea de investigación en 

regeneración ósea mediante células madre adiposas asociadas a Fn y β-TCP como soporte  

(Alvira-González et al., 2016; Sánchez-Garcés et al., 2017), se encontraron diferencias en 

los análisis histomorfométricos, que no fueron concluyentes, en favor del uso de las 

ADSCs para promover la osteointegración, parecía necesario comprobar si el resultado 

obtenido en los anteriores estudios fue debido preferentemente al uso de las ADSCs o de 

la Fn asociada al  β-TCP. 
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La asociación de los procedimientos de ROG con técnicas de ingeniería tisular que utilizan 

aloinjertos en combinación con alguna proteína que contiene moléculas bioactivas, tiene 

como objetivo regenerar los defectos óseos con un resultado similar al conseguido por los 

injertos de hueso autólogo (particulados o en bloque). Asimismo, su uso también 

pretende minimizar las complicaciones derivadas de la zona donante y acortar los 

periodos de cicatrización propios de la ROG con biomateriales exclusivamente. No 

obstante, los resultados publicados hasta el momento no son fácilmente comparables 

debido a su heterogeneidad y a la utilización de distintas proteínas junto a diferentes 

tipos de aloinjertos, siendo necesarios más estudios para establecer conclusiones más 

fundamentadas sobre la aplicabilidad real en el tratamiento de los defectos óseos. 

 

De esta forma, se podría confirmar la utilidad del complejo regenerativo β-TCP-Fn como 

un método efectivo de regeneración ósea menos costoso, tanto respecto al coste 

biológico de obtención de dichas células madre como al económico, para conseguir 

resultados equivalentes, así como en qué medida la incorporación de la Fn supone una 

mejora en el comportamiento del β-TCP como material de regeneración ósea. 
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Capítulo 3. HIPÓTESIS Y OBJETIVOS 
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3.1 Hipótesis 

En base a la evidencia disponible en la literatura, se estableció la hipótesis principal de 

que el recubrimiento de la matriz de β-TCP con Fn (β-TCP-Fn) sería más eficaz para 

favorecer la regeneración ósea que la utilización de la matriz de β-TCP sin Fn. Para 

comprobar dicha hipótesis se seleccionó el modelo del defecto de tamaño crítico en la 

calota craneal de rata, evaluándose el tejido óseo neoformado por histomorfometría, a 

las 6 y 8 semanas del injerto.  

 

La mayor eficacia de la matriz β-TCP-Fn en el proceso de regeneración ósea en 

comparación con β-TCP solo se definió por la formación de tejido óseo más precoz y por 

un incremento de la aposición de hueso alrededor de las partículas de la matriz a lo largo 

de las 6-8 semanas de duración del estudio. Así pues, el acortamiento del periodo de 

cicatrización y el aumento de la aposición ósea constituyeron las hipótesis secundarias. 

 

En caso de que no se observaran diferencias entre las matrices de β-TCP con y sin Fn en 

ninguno de los parámetros evaluados se aceptaría la hipótesis nula y, por tanto, el 

resultado negativo del estudio. 

 

 

3.2 Objetivos 

El objetivo primario del estudio era comparar los resultados obtenidos en las variables 

histomorfométricas tras la aplicación de la matriz de β-TCP con y sin Fn en la 

regeneración ósea de defectos de tamaño crítico en la calota craneal de rata. Los 

objetivos secundarios incluían el tiempo de regeneración transcurrido y el porcentaje de 
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hueso neoformado en función del uso de β-TCP con y sin Fn. 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



45 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Capítulo 4. MATERIAL Y MÉTODO 
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4.1 Material 

Se utilizó una matriz de β-TCP al 99% de pureza (KeraOs®, Keramat, A Coruña, España), en 

partículas de tamaño de 0,25 a 1 mm, sola o recubierta con Fn. Veinticuatro horas  (h) 

antes de la intervención quirúrgica, se añadió 500 µg de solución de Fn (10 µg en medio 

de cultivo DMEM [Dulbecco’s Modified Eagle Medium] 1 g/L) por cada gramo de injerto 

óseo, incubándose durante 24 h a 37°C. Seguidamente, se eliminó la solución de 

recubrimiento, los injertos se lavaron con solución salina tamponada con fosfato de 

Dulbecco (Dulbecco’s Phosphate-Buffered Saline, DPBS) y se almacenaron en recipientes 

multidosis en condiciones de esterilidad, listas para ser refrigeradas,  transportadas y 

utilizadas tal como se ha descrito en estudios previos (Alvira-González et al., 2016; 

Sánchez-Garcés et al., 2017). 

 

4.2 Diseño del estudio 

El estudio fue aprobado por el Comité de Ética de Experimentación Animal (CEEA 346-12) 

de la Universitat de Barcelona (Barcelona, España), según establece la Directiva Europea 

del Consejo Comunitario del 24 de noviembre de 1986 (86/609/ECC) y de acuerdo con la 

legislación y la normativa vigente de la Generalitat de Catalunya (documentos anexos). 

 

Se diseñó un estudio prospectico y controlado, en el que se incluyeron 30 ratas Sprague-

Dawley, machos adultos, ex-reproductivos, de 14 semanas de edad y peso entre 250 y 

300 g. Se estableció este criterio respecto a las características de los animales para 

minimizar el efecto de regeneración ósea espontánea que acontece en los animales 

jóvenes (Vajgel et al., 2014). Los animales se distribuyeron aleatoriamente a los grupos de 

estudio mediante tabla de aleación y se recogieron datos en situación basal y a las 6 y 8 
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semanas de la colocación de los injertos. Todos los animales se dispusieron en el mismo 

estabulario, en las mismas condiciones estándar de 12 h en ciclos de día y noche, a 22 ± 

2°C de temperatura ambiente y 50 ± 10% de humedad relativa. Cada animal se identificó 

con un número en la cola. Se utilizó un defecto de tamaño crítico en la calota craneal de 

la rata, ya que se trata de un modelo estándar, ventajoso desde el punto de vista 

económico y adecuado para evaluar la formación ósea en defectos óseos craneales 

(Vajgel et al., 2014). 

 

4.3 Protocolo quirúrgico 

Para la inducción anestésica, se utilizó isofluorano al 5% (Forane®, Laboratorios Abbott, 

Madrid, España), 5 L/min, en una cámara anestésica. Se administró buprenorfina (0,05 

mg/kg) (Buprex®, RB Pharmaceuticals Ltd., Slough, Berkshire, Reino Unido) por vía 

subcutánea. Como profilaxis antibiótica se administró una dosis única de 5 mg/mL de 

enrofloxacina (Baytril®, Bayer Hispania, Sant Joan Despí, Barcelona, España). Los animales 

se conectaron a un respirador (New Generation Black Mk-TCIII, NSS, Reino Unido) para el 

mantenimiento de la anestesia con un flujo de 0,7-0,8 L/min de oxígeno e isofluorano 

vaporizado 2-2,5% al 3½ L/min. (figura 1). 

 

Seguidamente, se procedió al rasurado (figura 1) y desinfección del área quirúrgica con 

povidona iodada al 10% (Iodina®, Laboratorios Reig Jofré, Sant Joan Despí, Barcelona, 

España). La zona de la incisión se infiltró con 1 cc de articaína al 4% con adrenalina 

1:100.000 (Ultracain®, Laboratorios Normon, Tres Cantos, Madrid, España) (figura 2). La 

incisión cutánea craneal se efectuó en dirección anteroposterior, siguiendo la sutura 

sagital, aproximadamente de 2 cm de longitud, desde el hueso occipital hasta el frontal 



49 
 

(figura 3). Se disecaron los planos subcutáneo y muscular, así como el periostio, para 

exponer la bóveda craneal (figura 4). Tras la exposición de los huesos parietales, se 

procedió a crear un defecto óseo mediante una fresa trefina de 5 mm de diámetro 

externo, conectada a un motor eléctrico a 2.000 rpm, e irrigación con suero salino estéril 

para evitar el sobrecalentamiento de los márgenes durante la ostectomía y limpieza de la 

zona (figura 5). Se crearon dos defectos bicorticales circulares de tamaño crítico en 

ambos huesos parietales (Gomes & Fernandes, 2011) (figuras 6 y 7). A continuación, un 

total de 30 defectos óseos se rellenaron con uno de los biomateriales de estudio (β-TCP y 

β-TCP-Fn), dejando 30 defectos vacíos como grupo control en el lado contralateral (figura 

8). El material injertado, β-TCP o β-TCP-Fn, se asignó aleatoriamente y se introdujo hasta 

llenar el defecto óseo, sin proceder a compactarlo respecto a la distancia crítica entre las 

propias partículas para permitir la penetración de los vasos sanguíneos. Debido al 

diferente grosor del defecto craneal de las ratas, siguiendo el protocolo de Donos et al. 

(2004), no se calculó la colocación de una cantidad estandarizada de biomaterial. El 

diseño del estudio incluía el enmascaramiento del cirujano respecto al material injertado. 

Los defectos se cubrieron con una membrana de colágeno de bovino nativo (Collagen-

Klee®, Medical Biomaterials Products GmbH, Neustadt, Glewe, Alemania) y el campo 

quirúrgico se cerró con suturas de Vicryl 3-0 (Laboratorios Aragó, Barcelona, España) para 

obtener una cicatrización por primera intención (figuras 9 y 10).  
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Figura 1. Superior Izquierda: Respirador (New Generation Black Mk-TCIII, NSS, Reino 

Unido) para el mantenimiento de la anestesia con un flujo de 0,7-0,8 L/min de oxígeno e 

isofluorano vaporizado 2-2,5% al 3½ L/min. Superior derecha: Inducción anestésica en 

cámara. Inferior: Rasurado prequirúrgico. 
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Figura 2. Infiltración subcutánea 1 cc de articaína al 4% con adrenalina 1:100.000. 

 
 

 
 
Figura 3. Incisión cutánea en línea media a espesor total. 
 



52 
 

 
 
Figura 4. Disección de los tejidos hasta llegar al plano óseo. 
 
 
 

 
 

Figura 5. Ostectomía con trefina de 5 mm. de diámetro externo. 
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Figura 6. Imagen de la osteotomía derecha. 

 

Figura 7. Ostectomía derecha finalizada. Maniobra de extracción de la calota del área de 
estudio en zona parietal izquierda. 



54 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 8. Defecto óseo crítico rellenado con material (D) y defecto control vacío (I) 

 

Figura 9. Membrana de colágeno de bovino nativo (Collagen-Klee®, Medical Biomaterials 
Products GmbH, Neustadt, Glewe, Alemania) 
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Figura 10. Superior: Colocación de la membrana de colágeno cubriendo ambos defectos 
óseos críticos. Inferior: Sutura del plano perióstico y muscular con Vicryl 3/0 
(Laboratorios Aragó, Barcelona, Spain).   
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Figura 11. Administración subcutánea de meloxicam (Metacam®, Boehringer Ingelheim, 
Sant Cugat del Valles, Barcelona, España). 
 

Durante el postoperatorio, se administró meloxicam (Metacam®, Boehringer Ingelheim, 

Sant Cugat del Vallés, Barcelona, España), 2 mg/kg, por vía subcutánea, cada 24 h durante 

2 días (figura 11). Los animales se mantuvieron en una alfombra caliente para prevenir la 

hipotermia postquirúrgica y se controlaron visualmente hasta que se despertaron de la 

anestesia, momento a partir del cual se trasladaron al estabulario en cajas individuales, 

con acceso ad libitum a alimentos y agua. Se retiraron las suturas a las 2 semanas de la 

intervención quirúrgica.  

Todos los animales recibieron fluorocromos en una dosis de 25 mg/kg de oxitetraciclina 

(Calimicina 200, Laboratorios Calier. Les Franqueses del Vallés, Barcelona, España) una 

semana más tarde, además de 1 dosis de 10 mg/kg de calceina 1 día antes de la eutanasia 

ambas por vía subcutánea, con el fin de estudiar las muestras mediante microscopia de 
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fluorescencia. Los animales fueron sacrificados por exposición a CO2 a las 6 y 8 semanas 

tras la intervención quirúrgica en función del grupo al que fueron asignados 

aleatoriamente. 

 

De acuerdo con el tiempo de la eutanasia y el tipo de biomaterial utilizado, se obtuvieron 

cuatro grupos de estudio:  

 β-TCP-Fn   6 semanas (y su control no tratado). 

 β-TCP  6 semanas (y su control no tratado). 

 β-TCP-Fn 8 semanas (y su control no tratado). 

 β-TCP  8 semanas (y su control no tratado). 

 

4.4 Obtención de las muestras y preparación histológica 

Para la obtención de las muestras de estudio, se procedió a extraer la porción de bóveda 

craneal que rodeaba al defecto óseo y se fijó en una solución de formalina neutra 

tamponada al 4%, a 4C durante 1 semana. A continuación, los cráneos se dividieron en 

dos mitades mediante una hoja de sierra de precisión (Exakt, Norderstedt, Germany). Las 

muestras se deshidrataron en concentraciones crecientes de alcohol y posteriormente se 

incluyeron en una base de resina de metacrilato fotopolimerizable (Technovit 7200 VLC, 

Heraeus-Kulzer, Werheim, Germany). Los bloques polimerizados se sometieron al 

procedimiento Exakt de corte-pulido (Exakt, Norderstedt, Alemania), siguiendo un 

método estandarizado (Donath & Breuner, 1982). Las secciones obtenidas correspondían 

a la zona central del defecto óseo y presentaban una orientación paralela a la sutura 

sagital. Los bloques se cortaron en secciones de 200 µm de grosor, reduciéndose 

posteriormente mediante pulido a un grosor aproximado de 40 µm. Las preparaciones se 
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tiñeron según el método de Laczko & Levai (1975). 

 

4.5 Análisis histomorfométrico 

Los estudios histomorfométricos se llevaron a cabo por un investigador con experiencia 

(F.M.), en condiciones de enmascaramiento respecto al estudio experimental. Para 

capturar las imágenes se utilizó un microscopio óptico (BX51, Olympus, Tokyo, Japón) 

conectado a una cámara digital (DP71, Olympus, Japón) ensamblado a un equipo 

motorizado (Märzhäuser, Steindorf, Alemania). Las imágenes obtenidas se alineaban y 

fusionaban automáticamente, permitiendo obtener imágenes completas del defecto a 

100x aumentos. 

 

Las proporciones ocupadas por hueso, biomateriales y tejidos blandos de los defectos se 

identificaron a partir de las imágenes histológicas, usando un lápiz óptico (Cintiq, Wacom, 

Alemania), coloreado (Photoshop, Adobe, E.E.U.U.) y medición digitalizada mediante dos 

sistemas automatizados de análisis de imagen (CellSens, Olympus Corporation, Japón; 

ImageProPremier, Media Cybernetics, E.E.U.U.) (figura 12). Para cada sección central de 

los defectos, siguiendo las recomendaciones previamente publicadas (Benic et al., 2016), 

se evaluaron las variables histomorfométricas que se definen a continuación: 

 Diámetro del área del defecto óseo (o defecto previo) correspondiente al área 

ocupada por hueso extraída durante la intervención quirúrgica (variable 

descriptiva). 

 Área aumentada (AA) dentro del defecto óseo original (variable primaria de 

resultado). 

 Área de matriz ósea mineralizada (mineralized bone matrix, MBM). 
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 Tejido no mineralizado (non-mineralized tissue, NMT). 

 Sustituto óseo (bone substitute, BS) residual (mm2 y porcentaje) en la AA 

(variables secundarias de resultado).  

 

 
 
Figura 12. Análisis histomorfométrico. Definición de las áreas diana partir de un 
procedimiento de edición digital. Imagen original: (a). La región del área del defecto 
(DA) se definió como el área ocupada por el hueso extraído durante la cirugía. La 
interfaz entre el hueso nuevo y el hueso prístino se detectó, se describió y finalmente 
se vinculó siguiendo la curvatura del cráneo con líneas rectas (polígono rojo). Se evitó 
el aumento del espesor cortical causado por la reacción perióstica (b). La región del 
área aumentada (AA) se perfila (polígono amarillo) siguiendo la superficie de la DA 
ocupada por la matriz ósea mineralizada (MBM) y el sustituto óseo (BS) (c). Usando un 
bolígrafo digital, las proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) y BS se 
colorearon (d) y el AA se superpuso (e). El software de análisis de imágenes calculó el 
área de MBM y BS dentro de AA (f). Levai ‐ Laczkó × 40. 
 

 

El tejido óseo neoformado se expresa como porcentaje (para homogeneizar todas 

medidas) y como mm2 del área diana, calculado como AA más tejido ganado (gained 
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tissue, GT). Se ha empleado el término “matriz ósea mineralizada” (MBM) siguiendo las 

recomendaciones de la American Society for Bone and Mineral Research (ASBMR) en 

referencia a la nomenclatura estandarizada de histomorfometría ósea (Dempster et al., 

2013).  La presentación de este trabajo sigue las guías ARRIVE (Animal Research: 

Reporting of In Vivo Experiments) para las publicaciones de estudios preclínicos en 

animales de experimentación (Kilkenny et al., 2010). 

 

4.6 Análisis estadístico 

Para comparar ambos tratamientos con biomateriales activos (β-TCP-Fn vs β-TCP), se 

estableció un tamaño muestral de 15 animales por grupo, lo que permitía una potencia 

estadística del 80% para detectar diferencias entre grupos para un t-test de contraste 

bilateral, con un nivel de significación del 5% y un tamaño del efecto 1:1. Para garantizar 

la validez interna del estudio, cada animal también se avaluó bajo condiciones de control. 

Las variables cuantitativas se expresan como media y desviación estándar (DE) y las 

variables categóricas como frecuencias y porcentajes. Para comparar los tratamientos y 

analizar el efecto del tiempo y sus interacciones, se utilizó un modelo mixto, 

considerando los animales como factor aleatorio. Para cada punto del seguimiento (6 y 8 

semanas), las comparaciones pareadas entre grupos se efectuaron mediante la 

corrección de Turkey para comparaciones múltiples. Todos los modelos se validaron 

cualitativamente, examinando gráficamente la distribución de las varianzas residuales. 

Los análisis se efectuaron con el paquete estadístico R v3.12 (Development Core Team 

2008). Se estableció un nivel de significación estadística de P < 0,05. 
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De las 30 ratas incluidas en el estudio, un animal murió a las 48 horas de la intervención 

quirúrgica por complicaciones postoperatorias (número 25 de la tabla de aleatorización), 

de modo que el grupo de estudio estuvo formado por 29 animales que implicaban un 

total de 58 muestras de estudio. Sin embargo, una muestra correspondiente a las 8 

semanas y del grupo β-TCP-Fn tenía una forma extremadamente irregular y fue 

rechazada para su análisis histomorfométrico (número 15 de la tabla de aleatorización). 

En total, el análisis histomorfométrico se llevó a cabo en 58 muestras, 29 recogidas a las 6 

semanas de la cirugía y las 29 restantes, a las 8 semanas (figura 13). La distribución 

respecto a los biomateriales fue la siguiente: 13 (22,4%) muestras en el grupo β-TCP-Fn, 

16 (27,6%) en el grupo β-TCP y 29 (50%) en el grupo control no tratado. 

 

 

Figura 13. Diagrama de distribución de las muestras obtenidas para su estudio. 

 

El diámetro medio (DE) del defecto óseo era de 4,95 (0,41) mm, siendo comparable 

respecto a los grupos de tratamiento (P = 0,147) y semanas de seguimiento (P = 0,786). La 
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media del área diana fue de 4,79 (1,24) mm2, con diferencias estadísticamente 

significativas (P = 0,0004) entre los grupos de estudio, principalmente entre β-TCP-Fn y 

los controles (5,66 [1,48] vs 4,23 [0,92] mm2; P = 0,0007) y entre β-TCP y los controles 

(5,11 [1,13] vs 4,23 [0,92] mm2; P = 0,029) (tabla 1). 

 

5.1 Área aumentada (AA) 

Considerando la extensión compuesta por MBM y NMT y/o BS, expresado como 

porcentaje del área diana, se observaron diferencias estadísticamente significativas entre 

los grupos de relleno con biomaterial activo (β-TCP-Fn y β-TCP) en comparación con los 

controles (87,0% [20,1] y 92,5% [14,5], respectivamente vs 58,6% [20,4]; P < 0,001) (tabla 

1). A las 6 y 8 semanas, los valores de AA también eran significativamente mayores en los 

grupos de tratamiento que en los controles, especialmente en el grupo del β-TCP-Fn a las 

6 semanas. (tabla 1) (figura 14).  

 

Figura 14. Porcentaje de área aumentada (AA) dentro del área diana por grupos de 
tratamiento y períodos de estudio (datos expresados como media y desviación 
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estándar; * diferencias estadísticamente significativas para la comparación de β-TCP-
Fn y β-TCP vs. controles). 
 

No se detectaron diferencias intra-grupo en las comparaciones del porcentaje de AA 

entre las 6 y 8 semanas en ninguno de los grupos de estudio, excepto para β-TCP-Fn en el 

que se encuentra un valor en mm2próximo a la significancia (P = 0,05). 

 

5.2 Matriz ósea mineralizada (MBM) 

En relación con el efecto del biomaterial injertado sobre la MBM, no se encontraron 

diferencias significativas entre los grupos frente a los controles cuando la MBM se 

expresaba como porcentaje del área diana (tabla 1). No obstante, en el grupo del β-TCP-

Fn cuando se consideraba el valor absoluto de MBM, se observó una diferencia 

estadísticamente significativa respecto al aumento del área MBM entre las 6 y 8 semanas 

(1,14 [1,14] mm2 y 2,23 [1,16] mm2, respectivamente; P = 0,041). Asimismo, el aumento 

del área MBM de las 6 a las 8 semanas era de mayor magnitud en los grupos de 

tratamiento que en los controles, aunque sin que la diferencia fuera estadísticamente 

significativa (β-TCP-Fn del 19,6% al 37,4%; β-TCP del 16,2% al 22,7%; controles del 28,1% 

al 32,3%). El grupo β-TCP-Fn dobla su valor en mm2 respecto al área de MBM entre las 6 y 

8 semanas (1,14 [1,14] mm2 y 2,23 [1,16] mm2), mientras que el grupo β-TCP se mantiene 

prácticamente estable a lo largo de este período (0,95 [0,85] mm2 y 1,04 [0,62] mm2) 

(tabla 1) (figura 15 y 16).  
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Figura 15. Porcentaje de matriz de mineral mineralizada (MBM) dentro del área 
objetivo por grupos de tratamiento y períodos de estudio. Los grupos β‐ TCP ‐ Fn y β ‐ 
TCP mostraron valores más altos que en los controles, pero las diferencias no fueron 
estadísticamente significativas (datos expresados como media y desviación estándar). 
 

 

Figura 16. Imágenes representativas de los defectos rellenados con TCP o PC-Fn (lado 
izquierdo) y control (lado derecho) a las 6 y 8 semanas respectivamente. Una semana 
antes de sacrificar a los animales, recibieron una dosis de fluorocromo (verde de 
calceína) por vía subcutánea (imágenes b, d, f, h, j, l, n, p). Se pueden observar 
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diferencias entre los sitios de control y de prueba en relación con el hueso 
mineralizado (MBM) y el área aumentada (AA) dentro de los defectos. La tinción de 
Levai-Laczkó (imágenes a, c, e, g, i, k, m, o) es capaz de diferenciar el hueso 
mineralizado nuevo y antiguo. El hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta 
intenso, y el hueso mineralizado viejo en los bordes del defecto se puede ver con un 
tono más pálido. El sustituto óseo se muestra en gris. Ampliación × 4. 
 

5.3 Sustituto óseo (BS) 

Este parámetro histomorfométrico se evaluó solamente en los dos grupos de tratamiento 

activo. Aunque no se observaron diferencias estadísticamente significativas en BS entre 

los defectos óseos injertados con β-TCP-Fn o β-TCP, el porcentaje de BS en el área diana 

a las 8 semanas era algo superior en el grupo tratado con β-TCP-Fn (31,5% [10,1]) que en 

grupo tratado con β-TCP (29,2% [11,7]) (tabla 1) (figura 17). 

 

 

Figura 17. Porcentaje de sustituto de huesos (BS) dentro del área diana por grupos de 
tratamiento y períodos de estudio (datos expresados como media y desviación 
estándar). 
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5.4 Tejido ganado (GT) 

El TG en el área diana era significativamente mayor en los grupos de tratamiento que en 

los controles (β-TCP-Fn 56,3 [19,6] mm2 vs controles 30,3 [15,6] mm2, P < 0,001; β-TCP 

50,9 [15,1] mm2 vs controles 30,3 [15,6] mm2, P = 0,0004) (tabla 1). No se observaron 

diferencias entre los dos grupos de tratamiento activo, excepto en el GT global a las 8 

semanas (P = 0,003). Las comparaciones con los controles a las 6 y 8 semanas fueron 

estadísticamente significativas en favor de los grupos de tratamiento, tanto si se 

expresaba el GT en porcentaje de tejido del área diana, como en valores absolutos (mm2). 

En la comparación en mm2 entre los grupos β-TCP-Fn y β-TCP a las 8 semanas se observa 

una diferencia estadísticamente significativa a favor del grupo β-TCP-Fn (β-TCP-Fn 4,25 

[1,39] mm2 vs β-TCP 2,38 [0,88] P = 0,003) (tabla 1) (figura 18). 

 

Figura 18. Porcentaje de tejido ganado(GT) dentro del área diana por grupos de 
tratamiento y períodos de estudio (datos expresados como media y desviación 
estándar; * diferencias estadísticamente significativas para la comparación de β-TCP-
Fn y β-TCP vs. controles; # diferencia estadísticamente significativa para la 
comparación dentro del grupo entre 6 y 8 semanas. 
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Variables histomorfométricas Grupos de estudio Comparación entre grupos Comparación intragrupos 
β-TCP-Fn β-TCP Control Valor P 

global 
 

Valor P  
β-TCP-Fn 

vs. 
β-TCP 

Valor P  
β-TCP-Fn 

vs. 
control 

Valor P  
β-TCP 

vs. 
control 

 Valor P  
β-TCP-Fn 

6 vs. 8 
semanas 

Valor P  
β-TCP 
6 vs. 8 

semanas 

Valor P  
controles 

6 vs. 8 
semanas 

Diámetro del defecto, mm           
Global 5,10 (0,09) 5,03 (0,19) 4,84 (0,54) 0,1470 0,8918 0,1847 0,3315    
6 semanas 5,10 (0,09) 5,07 (0,09) 4,89 (0,37) 0,4543 0,9889 0,5124 0,6121    
8 semanas 5,11 (0,09) 4,99 (0,25) 4,80 (0,67) 0,2955 0,8736 0,3366 0,5187 0,9786 0,7164 0,5763 

Área diana, mm2           
Global 5,66 (1,48) 5,11 (1,13) 4,23 (0,92) 0,0004 0,2714 0,0007 0,0291    
6 semanas 5,30 (1,07) 5,41 (1,21) 4,45 (0,93) 0,0657 0,9969 0,1609 0,1362    
8 semanas 6,16 (1,94) 4,87 (1,07) 4,02 (0,89) 0,0013 0,0803 0,0012 0,1616 0,1990 0,3178 0,3042 

Área aumentada en el área diana, mm2            
Global 5,03 (2,04) 4,71 (1,26) 2,46 (1,02) <,0001 0,6834 <,0001 <,0001    
6 semanas 4,37 (1,87) 4,97 (1,33) 2,32 (0,85) 0,0003 0,6939 0,0062 0,0006    
8 semanas 5,94 (2,08) 4,51 (1,24) 2,60 (1,18) <,0001 0,1473 0,0001 0,0053 0,0544 0,5062 0,5722 

Área aumentada, % del área diana           
Global 87,0 (20,1) 92,5 (14,0) 58,6 (20,4) <,0001 0,8424 0,0001 <,0001    
6 semanas 80,8 (25,0) 91,2 (8,7) 52,0 (14,0) <,0001 0,5512 0,0036 0,0001    
8 semanas 95,6 (4,7) 93,5 (17,6) 64,7 (23,8) 0,0003 0,9702 0,0052 0,0014 0,1684 0,7806 0,0750 

Matríz ósea mineralizada, mm2           
Global 1,60 (1,23) 1,00 (0,70) 1,25 (0,73) 0,1071 0,0908 0,2442 0,5558    
6 semanas 1,14 (1,14) 0,95 (0,85) 1,22 (0,76) 0,7113 0,8391 0,9902 0,6896    
8 semanas 2,23 (1,16) 1,04 (0,62) 1,27 (0,72) 0,0496 0,0486 0,0720 0,7975 0,0414 0,7335 0,8588 

Matríz ósea mineralizada, % del área 
diana 

          

Global 27,0 (18,1) 19,8 (13,7) 30,3 (15,6) 0,0847 0,3080 0,9362 0,0712    
6 semanas 19,6 (14,2) 16,2 (13,9) 28,1 (14,3) 0,1658 0,8741 0,4523 0,1848    
8 semanas 37,4 (19,1) 22,7 (13,5) 32,3 (17,0) 0,2272 0,2630 0,8105 0,3289 0,0669 0,3351 0,4677 

Sustituto óseo, mm2           
Global 1,65 (0,92) 1,59 (0,61) NA 0,7860 0,7860 NA NA    
6 semanas 1,39 (0,67) 1,92 (0,48) NA 0,1817 0,1817 NA NA    
8 semanas 2,02 (1,18) 1,34 (0,59) NA 0,1024 0,1024 NA NA 0,1458 0,1245 NA 

Sustituto óseo, % del área diana           
Global 29,2 (9,8) 31,0 (10,2) NA 0,6649 0,6649 NA NA    
6 semanas 27,7 (10,0) 33,3 (8,2) NA 0,3074 0,3074 NA NA    
8 semanas 31,5 (10,1) 29,2 (11,7) NA 0,6986 0,6986 NA NA 0,5283 0,4337 NA 

Tejido ganado,, mm2           
Global 3,25 (1,75) 2,59 (0,85) 1,25 (0,73) <,0001 0,1202 <,0001 0,0001    
6 semanas 2,53 (1,69) 2,87 (0,80) 1,22 (0,76) 0,0009 0,7992 0,0160 0,0020    
8 semanas 4,25 (1,39) 2,38 (0,88) 1,27 (0,72) <,0001 0,0037 <,0001 0,0268 0,0044 0,3365 0,8801 

Tejido ganado, % del área diana           
Global 56,3 (19,6) 50,9 (15,1) 30,3 (15,6) <,0001 0,4631 <,0001 0,0004    
6 semanas 47,2 (20,2) 49,5 (12,5) 28,1 (14,3) 0,0058 0,9617 0,0325 0,0149    
8 semanas 68,9 (9,9) 52,0 (17,5) 32,3 (17,0) <,0001 0,1471 0,0001 0,0140 0,0243 0,7619 0,4804 

 

 

Tabla 1. Resultados de las variables histomorfométricas. Datos expresados como media 

(DE); NA: no aplicable. 

Las imágenes del estudio histomorfométrico de los animales 18 (figuras 18 y 20), 8 

(figuras 21 y 22), 21 (figuras 23 y 24) y 6 (figuras 25 y 26), se muestran a continuación. 
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Figura 19. Muestras del defecto control de la rata 18L a las 6 semanas. Superior: La 
tinción de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado nuevo y antiguo. 
El hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el hueso mineralizado 
viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más pálido. Inferior: Usando 
un bolígrafo digital, las proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo). 
Magnificación × 4. 
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Figura 20. Muestras del defecto rellenado con TPC de la rata 18D a las 6 semanas. 
Superior: La tinción de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado 
nuevo y antiguo. El hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el 
hueso mineralizado viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más 
pálido. Inferior: El sustituto óseo se muestra en gris. Usando un bolígrafo digital, las 
proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) y BS se colorearon. Magnificación 
× 4. 
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Figura 21. Muestras del defecto control de la rata 8L a las 8 semanas. Superior: La tinción 
de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado nuevo y antiguo. El 
hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el hueso mineralizado 
viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más pálido. Inferior: Usando 
un bolígrafo digital, las proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) se 
colorearon Magnificación × 4. 
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Figura 22. Muestras defecto rellenado con TPC de la rata 8L a las 8 semanas. Superior: La 
tinción de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado nuevo y antiguo. 
El hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el hueso mineralizado 
viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más pálido. Inferior: El 
sustituto óseo se muestra en gris. Usando un bolígrafo digital, las proporciones 
ocupadas por la MBM (rodamina rojo) y BS se colorearon. Magnificación × 4. 
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Figura 23. Muestras defecto control de la rata 21L a las 6 semanas. Superior: La tinción de 
Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado nuevo y antiguo. El hueso 
mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el hueso mineralizado viejo en 
los bordes del defecto se puede ver con un tono más pálido. Inferior: Usando un 
bolígrafo digital, las proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) se colorearon. 
Magnificación × 4. 
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Figura 24. Muestras del defecto rellenado con TPC-Fn de la rata 21 D a las 6 semanas. 
Superior: La tinción de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado 
nuevo y antiguo. El hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el 
hueso mineralizado viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más 
pálido. Inferior: El sustituto óseo se muestra en gris. Usando un bolígrafo digital, las 
proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) y BS se colorearon. Magnificación 
× 4. 
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Figura 25. Muestras defecto rellenado con TPC-Fn de la rata 6L a las 8 semanas. Superior: 
La tinción de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado nuevo y 
antiguo. El hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el hueso 
mineralizado viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más pálido. 
Inferior: El sustituto óseo se muestra en gris. Usando un bolígrafo digital, las 
proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) y BS se colorearon. Magnificación 
× 4. 
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Figura 26. Muestras al defecto control de la rata 6D a las 8 semanas. Superior: La tinción 
de Levai-Laczkó es capaz de diferenciar el hueso mineralizado nuevo y antiguo. El 
hueso mineralizado nuevo aparece en azul violeta intenso, y el hueso mineralizado 
viejo en los bordes del defecto se puede ver con un tono más pálido. Inferior: Usando 
un bolígrafo digital, las proporciones ocupadas por la MBM (rodamina rojo) se 
colorearon. Magnificación × 4. 
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Capítulo 6. DISCUSIÓN 
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En este estudio experimental efectuado en un modelo validado de defecto de tamaño 

crítico en la calota craneal de rata se ha examinado el potencial de regeneración ósea de 

una matriz de β-TCP, con el propósito de investigar si la adición de Fn mejoraba las 

propiedades de neoformación ósea, y con ello determinar el interés de la aplicabilidad 

clínica de este material. 

 

Con respecto al objetivo principal del estudio, la adición de Fn al material de injerto de β-

TCP ha demostrado ser eficaz para mejorar la regeneración ósea en los defectos de 

tamaño crítico en el modelo experimental de calota craneal de rata, en comparación con 

los defectos no tratados que formaban el grupo control. Sin embargo, en este estudio no 

se hallaron diferencias significativas frente a la matriz de β-TCP sin Fn, ya que el 

porcentaje de AA en el área diana, tanto expresado como porcentaje como en valor 

absoluto en mm2, era similar. 

 

No obstante, en el grupo de β-TCP-Fn, el porcentaje de GT, definido como la suma de 

MBM y BS, mostraba un aumento significativo en el área diana a lo largo del estudio, en 

tanto que en el grupo de β-TCP sin Fn parecía estabilizarse a las 6 semanas, sin que se 

detectara ningún aumento significativo posterior. 

 

En referencia a los objetivos secundarios, el estudio demuestra que la MBM expresada en 

mm2, a las 8 semanas era significativamente más favorable en el grupo de la matriz de β-

TCP con Fn frente a la matriz sin Fn. Los cambios en la regeneración ósea según los 

biomateriales utilizados para el relleno de los defectos y el tiempo de exposición, también 

indican un efecto más favorable para la matriz con Fn, ya que el porcentaje de MBM en el 
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área diana continuaba aumentando de la semana 6 a la semana 8 hasta doblar su cifra 

mientras que la matriz sin fibronectina mantenía prácticamente el mismo valor. 

 

En un estudio previo de regeneración ósea en un modelo canino en el que se 

comparaban β-TCP, β-TCP-Fn y β-TCP-Fn-ADSCs en dehiscencias del hueso alveolar, solo 

los defectos tratados con y β-TCP-Fn-ADSCs mostraron un aumento significativo del área 

de regeneración ósea cuando los animales fueron sacrificados a los 3 meses en 

comparación con los sacrificados al cabo de 1 mes (Alvira-González et al., 2016). Los 

autores interpretan este resultado sugiriendo que el uso de una matriz de β-TCP 

recubierta por una combinación de Fn y ADSCs puede favorecer la estabilización del área 

regenerada, permitiendo el mantenimiento más eficiente del espacio a los 3 meses del 

proceso de cicatrización. 

 

El injerto de hueso autólogo continúa siendo el patrón oro en los procesos de 

regeneración ósea hasta que no se descubra un biomaterial con las mismas propiedades 

de osteoinducción, osteoconducción, biocompatibilidad y seguridad (Guskuma et al., 

2010). Sin embargo, la estabilidad del volumen injertado de hueso autólogo puede verse 

comprometida por la alta tasa de reabsorción. En un estudio prospectivo y aleatorizado 

de 55 pacientes con lesiones óseas benignas tratadas mediante curetaje, el relleno de los 

defectos con β-TCP ultraporoso (n = 26) o β-TCP con aspirado medular (n = 29) y seguidos 

durante una media de 18 meses, la adición de aspirado medular no aceleraba la 

neoformación ósea (Damron et al., 2013). En otro estudio prospectivo aleatorizado de 95 

pacientes con quistes óseos solitarios tratados con β-TCP o aloinjerto óseo, tras una 

media de seguimiento de 28 meses, el análisis semicuantitativo radiográfico demostró 
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tasas comparables de degradación del material (Wang et al., 2013). En el presente 

estudio, la combinación de β-TCP con Fn parecía ser más ventajosa que la aplicación de β-

TCP sola, pero con diferencias significativas únicamente en la variable MBM y GT a las 8 

semanas. 

 

La microporosidad, cristalinidad y tamaño de las partículas de β-TCP parecen ser 

características esenciales para proporcionar la estructura óptima para el crecimiento 

vascular y la formación de hueso. La microporosidad (tamaño del poro < 10 µm) aumenta 

la adhesión a nivel macromolecular y favorece la penetración de fluidos, aunque el 

material ultraporoso de β-TCP (> 100 µm) también soporta la neoformación ósea, 

creando un puente entre los bordes óseos y facilitando el crecimiento en el seno de 

defectos de tamaño crítico en tibias de rata (Calvo-Guirado et al., 2012). Por otra parte, la 

reducción del tamaño de los gránulos de β-TCP a nanómetros también puede contribuir a 

inducir una mayor porosidad y mayores superficies específicas, determinando una mejora 

del efecto regenerativo (Lee et al., 2016b). En un estudio de defectos óseos en un modelo 

de cerdo en el que se comparaban tres biomateriales de β-TCP, se concluye que el 

tamaño óptimo de las partículas de los gránulos debe ser entre 160-300 µm o incluso 

menor (Damlar et al., 2015). En el presente estudio, el tamaño de KeraOs® era inferior 

(100-250 µm), de modo que en estudios futuros sería de interés investigar el 

comportamiento de biomateriales de β-TCP con un tamaño de las partículas aún menor. 

 

Asimismo, se han investigado compuestos de β-TCP con cristales de fosfato cálcico y 

polietileno de alta densidad para aumentar la proliferación y adhesión de las células 

osteoblásticas y fibroblásticas (Homaeigohar et al., 2005, 2008; Cai et al., 2009). Con la 
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utilización de cerámicas de β-silicato de calcio poroso en comparación con β-TCP, 

implantadas en defectos óseos de la calota craneal del conejo, se observó una mayor 

cantidad de hueso neoformado con β-silicato de calcio que con β-TCP (Xu et al., 2008). 

Sin embargo, ningún estudio previo ha comparado los sustratos de β-silicato de calcio y β-

TCP en combinación con Fn. 

 

La Fn se ha empleado para estimular la mineralización y la adhesión celular de matrices 

de β-TCP con resultados dispares respecto a la inducción de la diferenciación precoz de 

los osteoblastos. En un estudio del uso de Fn combinado con la enzima transglutaminasa 

sobre matrices de β-TCP, en las muestras tratadas solamente con Fn se observaron 

numerosas áreas de mineralización de pequeño tamaño mientras que en las tratadas con 

Fn y transglutaminasa, se observaron múltiples áreas de mineralización de mayor tamaño 

(Ball et al., 2009).  Los autores de este trabajo concluyen recomendando el uso 

combinado de Fn y transglutaminasa para estimular la diferenciación osteoblástica en 

matrices de β-TCP. En matrices tridimensionales multicapa de quitosano-HA, el 

enriquecimiento con 25 ó 50 µg/mL de Fn determinó un aumento de la proliferación y 

diferenciación de los osteoblastos (Fernández et al., 2012).  

En una línea celular ST2 derivada de la médula ósea de ratón, el tratamiento con un 

oligopéptido derivado de la Fn estimulaba la diferenciación osteoblástica, postulándose 

su mecanismo de acción a través de una vía de señalización celular similar a la mediada 

por BMP-2 (Cho et al., 2017). Los resultados de estas investigaciones confirman la utilidad 

de la Fn como biomaterial adicional para estimular la neoformación ósea. En el presente 

trabajo, se utilizó una concentración fija de Fn de 10 µg/mL, lo cual no permite establecer 

comparaciones con otros estudios, pero la superioridad de la matriz de β-TCP asociada a 
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Fn apunta en esta dirección. 

Otros intentos para mejorar la regeneración ósea en matrices de β-TCP incluyen la 

combinación con simvastatina, factores de crecimiento o células madre de pulpa dental. 

La simvastatina es un inhibidor de la síntesis de colesterol que estimula la expresión de 

BMP-2 en los osteoblastos. En un modelo de defectos de tamaño critico de 5 mm en el 

cráneo de rata, se evaluó la osteoconductividad de diferentes materiales sustitutivos de 

hueso, α-TCP, β-TCP y HA con y sin simvastatina a una dosis de 0,1 mg (Rojbani et al., 

2011). Los animales fueron sacrificados a las 6 y 8 semanas y la cantidad de hueso 

neoformado se determinó mediante microtomografía computarizada (CT) y estudio 

histológico e histomorfométrico. La regeneración ósea fue superior en los grupos de TCP 

que en los de HA y controles, pero la α-TCP presentaba una tasa de degradación elevada. 

En todos los grupos de β-TCP y HA en combinación con la simvastatina, la estimulación de 

la formación ósea era superior que los grupos controles o sin simvastatina (Rojbani et al., 

2011).  

 

En otro estudio en el modelo de defecto de tamaño crítico en la calota de rata, la 

combinación de simvastatina con fosfato cálcico bifásico (BoneCeramic®) también era 

más efectiva en la cantidad de hueso neoformado en comparación con la no adición de 

simvastatina y el grupo control (Macedo de Santana et al., 2016). BoneCeramic® es un 

material sintético de fosfato cálcico bifásico compuesto de un 60% de HA y un 40% de β-

TCP. También se han obtenido resultados alentadores con la combinación de 

simvastatina 0,1 mg con α-TCP (Nyan et al., 2009) o con la combinación de α-TCP con la 

catequina del té verde (EGCG) (Rodriguez et al., 2011). 
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Respecto a las combinaciones de β-TCP con factores de crecimiento (Li et al., 2011; 

Cochran et al., 2016) y células madre de pulpa dental (Annibali et al., 2013, 2014), los 

resultados obtenidos son poco concluyentes. Por otra parte, el uso de BMP-2 parece no 

modificar sustancialmente las propiedades osteoconductivas de otros biomateriales 

injertados (cemento de fosfato cálcico y gel de ácido poliláctico y poliglicólico) en 

comparación con β-TCP solo (Luvizuto et al., 2011). En un estudio de la regeneración ósea 

de defectos de la calota craneal en conejos blancos New Zealand, el relleno de los 

defectos con matriz ósea desmineralizada lograba el cierre completo del defecto a las 12 

semanas a diferencia de otros biomateriales, como cementos de fosfato cálcico o sulfato 

cálcico, en los que la evidencia de neoformación ósea era menor (Clokie et al., 2002). En 

el mismo modelo animal y usando matriz ósea desmineralizada, también se obtuvieron 

resultados similares, por lo que los autores sugieren el uso de este material para mejorar 

la protección del contenido intracraneal tras procedimientos de cirugía cráneo-facial 

(Haddad et al., 2006). 

 

El uso de una membrana de colágeno bovino nativo para cubrir los defectos de tamaño 

crítico ha sido, sin duda, beneficioso para proteger el área de regeneración ósea de la 

invasión del tejido blando en una fase temprana del proceso regenerativo y, por tanto, 

proporcionando el tiempo suficiente para el relleno del defecto por el tejido óseo 

neoformado (Donos et al., 2015). En nuestro estudio, el uso de una membrana de barrera 

no influyó en el comportamiento de los defectos que se dejaron vacíos, permitiendo que 

actuaran como controles negativos efectivos.  

 

Los resultados del presente estudio deben interpretarse teniendo en cuenta algunas 
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limitaciones. Es posible que existiera una causa potencial de sesgo en la obtención de las 

muestras microscópicas debido a diferencias entre los animales respecto al tamaño y 

grosor de la calota craneal o a imprecisiones en el eje del corte histológico. Esta 

desventaja se corrigió expresando los resultados de las variables histomorfométricas 

además de en mm2, como porcentaje del área diana. El número de animales se calculó 

para obtener el mínimo tamaño muestral necesario, de modo que los animales no 

pudieron ser reemplazados o su número reducido aún más. Por esta razón, las medidas 

de las variables aumentan su fiabilidad cuando los resultados se expresan en porcentajes. 

Con respecto a la bilateralidad de la intervención, creando defectos de tamaño crítico de 

5 mm y sirviendo uno de ellos como control, ya se ha descrito que esta estrategia es 

adecuada para obtener datos relevantes (Vajgel et al., 2014). Aunque este diseño permite 

disminuir el sesgo de selección al disponer de los defectos óseos asignados a los grupos 

de intervención y control en el mismo animal, existe un riesgo de contaminación.  En 

nuestro caso tuvimos una muestra contaminada en el grupo de β-TCP a las 6 semanas, 

dos muestras en el grupo de β-TCP-Fn a las 6 semanas, además de una muestra no 

contaminada con cicatrización completa en el grupo β-TCP-Fn a las 8 semanas.  

 

Por último, aunque ninguna especie cumpliría todos los requerimientos de un modelo 

experimental ideal, los roedores son una de las mejores opciones por la facilidad de 

disposición y manejo. Asimismo, un gran número de estudios de regeneración ósea en 

defectos de tamaño crítico publicados en la literatura se han efectuado en modelos de 

rata.  Además, el modelo de la calota craneal de rata permite establecer defectos de 

tamaño crítico estandarizados y reproducibles. 
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Capítulo 7. CONCLUSIONES 

 

 

 

 



90 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



91 
 

- El uso de β-TCP recubierto con Fn (β-TCP-Fn) mostró un efecto no 

significativo y levemente más efectivo que el ß-TCP sin Fn respecto al 

incremento del volumen de hueso regenerado en los defectos de tamaño 

crítico de calota de rata como modelo experimental, posiblemente permitiendo 

un proceso más eficiente de remodelado (mayor ganancia de tejido y mayor 

mineralización del tejido ganado a igualdad de tiempo).  

- Ambos biomateriales β-TCP con y sin Fn suponen una ventaja en 

comparación con los defectos óseos control (vacíos) en términos de 

mantenimiento del volumen óseo, evitando la invasión de tejido blando en el 

espacio de tejido duro y acelerando el nuevo proceso de formación ósea.  

- No se encontraron diferencias claras entre βTCP y βTCP‐Fn. Se necesitan 

estudios adicionales en que se extienda el período de seguimiento a más de 8 

semanas o en períodos más cortos de 6 semanas para evaluar la capacidad 

osteogénica de β-TCP-Fn en la reconstrucción de defectos de calota de rata de 

tamaño crítico, así como estudiar la razón de crecimiento óseo de los defectos 

tratados mediante microscopio de fluorescencia. 
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Tablas de la base de datos 

 

code  
 Defect 

diameter  
 Augmentation 

Area (mm2)  

 
Mineralized 

tissue %  

 Mineralized 
tissue 
(mm2)  

 Bone 
substitute 

%  

 Bone 
substitute 

(mm2)  

 Non-
mineralized 

tissue %  

 Non-
mineralized 

tissue 
(mm2)  

1L 4,88 4,64 48,92 2,26 0 0 51,08 2,38 

1R 5,3 6,24 17,3 1,08 37,7 2,35 45 2,81 

2L 2,95 2,38 65,01 1,55 0 0 34,99 0,83 

2R 4,78 8,72 13,7 1,2 38,49 3,36 47,81 4,16 

3L 5,28 4,45 24,74 1,11 0,64 0,03 74,62 3,31 

3R 4,78 6,48 13,41 0,87 20,41 1,32 66,18 4,29 

4L 4,88 3,97 44,2 1,76 0 0 55,8 2,21 

4R 5,08 10,92 22,23 2,43 37,64 4,11 40,13 4,38 

5L 4,95 6,54 17,34 1,13 6,3 0,41 76,36 5 

5R 5,44 2,89 24,07 0,69 0 0 75,93 2,2 

6L 5,18 7,39 33,53 2,48 36,53 2,7 29,94 2,21 

6R 5,1 3,28 34,02 1,11 0 0 65,98 2,17 

7L 4,5 7,67 13,43 1,03 0 0 86,57 6,64 

7R 4,83 6,86 45,8 1,74 31,81 1,21 22,39 3,91 

8L 5,41 5,37 31,51 1,69 0 0 68,49 3,68 

8R 5,5 6,32 13,13 0,83 40,57 2,56 46,3 2,93 

9L 5,02 5,24 48,54 2,55 0 0 51,46 2,69 

9R 4,84 6,15 24,26 1,49 34,15 2,1 41,59 2,56 

10L 4,82 4,64 26,18 1,21 23,14 1,07 50,68 2,36 

10R 4,47 2,8 34,25 0,95 0 0 65,75 1,85 

11L 4,96 5,22 39,1 2,04 19,13 1 41,77 2,18 

11R 5,09 3,66 22,95 0,84 0 0 77,05 2,82 

12L 5,03 4,57 39,98 1,82 29,59 1,35 30,43 1,4 

12R 5,09 3,85 12,18 0,46 0 0 87,82 3,39 

13L 5,12 4,68 3,51 0,16 0 0 96,49 4,52 

13R 4,96 6,92 26,6 1,86 38,58 2,71 34,82 2,35 

14L 3,69 4,4 44,36 1,95 0 0 55,64 2,45 

14R 5,23 6,62 20,46 1,35 36,45 2,41 43,09 2,86 

15L 5,08 4,6 43,78 2,01 0 0 56,22 2,59 

15R 5,02 6,03 68,71 4,1 15,51 0,94 15,78 0,99 

16L 5,02 6,07 21,95 1,33 18,06 1,1 59,99 3,64 

16R 4,9 4,11 23,81 0,98 0 0 76,19 3,13 

17L 5,29 5,12 15,8 0,8 32,23 1,65 51,97 2,67 

17R 3,8 3,06 29,4 0,52 0 0 70,6 2,54 

18L 4,45 5,1 50,87 1,81 0 0 49,13 3,29 

18R 5,14 5,85 44,25 2,59 26,27 1,54 29,48 1,72 

19L 5,07 4,94 3,64 0,18 13,73 0,68 82,63 4,08 

19R 5,12 6,14 9,58 0,58 0 0 90,42 5,56 
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20L 5,03 6,32 10,87 0,69 26,29 1,66 62,84 3,97 

20R 4,95 7,38 42,85 3,16 0 0 57,15 4,22 

21L 5,25 5,82 17,71 1,03 0 0 82,29 4,79 

21R 5,12 4,83 10,51 0,51 38,61 1,87 50,88 2,45 

22L 5,05 6,86 18,09 1,24 33,34 2,29 48,57 3,33 

22R 5,06 4,62 21,83 1,03 0 0 78,17 3,59 

23L 4,96 6,35 19,33 1,23 28,01 1,78 52,66 3,34 

23R 5,04 5,21 26,71 1,39 0 0 73,29 3,82 

24L 5 3,9 1,01 0,07 40,92 2,78 58,07 1,05 

24R 4,8 3,59 12,85 0,47 0 0 87,15 3,12 

26L 4,8 4,56 21,64 0,98 0 0 78,36 3,58 

26R 5,24 6,35 5,54 0,44 45,6 3,59 48,86 2,32 

27L 5,06 5,85 32,95 1,93 0 0 67,05 3,92 

27R 5,03 7,51 47,88 3,61 32,93 2,49 19,19 1,41 

28L 5,08 5,69 21,46 1,22 35,7 1,2 42,84 3,27 

28R 5,08 4,59 52,34 2,4 5,19 0,24 42,47 1,95 

29L 5,1 6,84 12,97 0,89 20,93 1,43 66,1 4,52 

29R 5,04 3,4 14,84 0,56 0 0 85,16 2,84 

30L 5,07 4,13 12,94 0,53 47,84 1,98 39,22 1,62 

30R 5,07 3,49 26,85 0,93 0 0 73,15 2,56 

 

 

 

 
Tissue area (TA)  

 Augmented area (AA) within 
Augmentation Area (mm2)  

 Relation Augmented Area / 
Augmentation Area %  

1L 5,21 4,12 88,79 

1R 9,4 6,24 100,00 

2L 2,38 2,07 86,97 

2R 9,43 8,16 93,58 

3L 4,45 3,52 79,10 

3R 6,43 5,42 83,64 

4L 3,97 3,34 84,13 

4R 15,2 10,92 100,00 

5L 6,54 3,88 59,33 

5R 2,89 1,25 43,25 

6L 7,2 7,11 96,21 

6R 1,65 1,65 50,30 

7L 2,23 2,25 29,34 

7R 6,87 6,86 100,00 

8L 3,75 3,75 69,83 

8R 8,44 6,28 99,37 

9L 4,98 4,71 89,89 
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9R 7,18 6,14 99,84 

10L 4,83 4,5 96,98 

10R 2,69 2,47 88,21 

11L 5,98 4,74 90,80 

11R 2,39 2,38 65,03 

12L 4,1 4,1 89,72 

12R 1,84 1,84 47,79 

13L 1,77 1,77 37,82 

13R 7,05 6,92 100,00 

14L 4,31 4,32 98,18 

14R 6,85 6,2 93,66 

15L 3,51 3,5 76,09 

15R 6,95 6,03 100,00 

16L 6,34 5,91 97,36 

16R 2,16 2,16 52,55 

17L 7,16 5,01 97,85 

17R 2,47 1,73 56,54 

18L 3,56 3,56 69,80 

18R 5,36 5,36 91,62 

19L 3,2 3,2 64,78 

19R 2,73 2,73 44,46 

20L 6,8 5,8 91,77 

20R 4,64 4,63 62,74 

21L 1,98 1,98 34,02 

21R 7,49 4,83 100,00 

22L 9,18 6,46 94,17 

22R 1,58 1,58 34,20 

23L 10,5 6,3 99,21 

23R 2,86 2,86 54,89 

24L 6,82 3,4 87,18 

24R 1,68 1,68 46,80 

26L 1,82 1,82 39,91 

26R 7,89 5,27 82,99 

27L 2,99 2,53 43,25 

27R 8,79 7,51 100,00 

28L 4,92 4,96 87,17 

28R 3,57 3,57 77,78 

29L 4,42 4,42 64,62 

29R 1,94 1,94 57,06 

30L 6,4 4,13 100,00 

30R 1,78 1,78 51,00 
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Mineralized 
tissue %  

 
Mineralized 

tissue 
(mm2)  

 Bone 
substitute 

%  

 Bone 
substitute 

(mm2)  

 Non-
mineralized 

tissue %  

 Non-
mineralized 

tissue 
(mm2)  

 Perimeter 
graft in AA 

(mm)  

 Perimeter 
graft in 
contact 

with bone 
(mm)  

 Contact 
new 

bone to 
graft 

surface 
%  

 Contact 
non-min 
tissue to 

graft 
surface %  

1L 57,16 2,98 0 0 42,84 1,14         

1R 17,3 1,08 37,7 2,35 45 2,81 34,77 4,53 13,03 86,97 

2L 74,65 1,55 0 0 25,35 0,52         

2R 14,92 1,22 41,35 3,37 43,73 3,57 46,77 3,32 7,10 92,90 

3L 31,03 1,09 0,81 0,03 68,16 2,4         

3R 16,02 0,86 24,32 1,32 59,66 3,24 17,51 0,78 4,45 95,55 

4L 52,81 1,76 0 0 47,19 1,58         

$R 22,23 2,43 37,64 4,11 40,13 4,38 48,76 7,89 16,18 83,82 

5L 28,69 1,11 10,57 0,41 60,74 2,36 9,99 1,44 14,41 85,59 

5R 55,59 0,69 0 0 44,41 0,56         

6L 34,94 2,49 37,92 2,7 27,14 1,92 41,91 10,86 25,91 74,09 

6R 67,02 1,11 0 0 32,98 0,54         

7L 42,14 0,95 0 0 57,86 1,3         

7R 45,8 1,74 31,81 1,21 22,39 3,91 18 6,39 35,50 64,50 

8L 45,08 1,69 0 0 54,92 2,06         

8R 13,17 0,82 40,79 2,56 46,04 2,9 34,45 2,64 7,66 92,34 

9L 53,34 2,52 0 0 46,66 2,19         

9R 24,38 1,49 34,37 2,11 41,25 2,54 36,39 14,32 39,35 60,65 

10L 26,9 1,21 23,96 1,08 49,14 2,21 21,14 6,26 29,61 70,39 

10R 38,26 0,95 0 0 61,74 1,52         

11L 42,72 2,03 21,08 1 36,2 1,71 19,4 7,06 36,39 63,61 

11R 32,45 0,77 0 0 67,55 1,61         

12L 43,75 1,8 32,92 1,35 23,33 0,95 19 6,85 36,05 63,95 

12R 25,47 0,47 0 0 74,53 1,37         

13L 8,76 0,15 0 0 91,24 1,62         

13R 26,6 1,84 38,62 1,63 34,78 3,45 35 11,14 31,83 68,17 

14L 45,51 1,97 0 0 54,49 2,35         

14R 21,87 1,35 38,85 1,28 39,28 3,57 34,49 5,68 16,47 83,53 

15L 57,76 2,02 0 0 42,24 1,48         

15R 68,71 4,14 15,51 0,94 15,78 0,95 15,14 5,11 33,75 66,25 

16L 22,32 1,32 18,61 1,1 59,07 3,49 20,81 0,81 3,89 96,11 

16R 45,54 0,98 0 0 54,46 1,18         

17L 16,15 0,81 33,12 1,66 50,73 2,54 32,12 2,66 8,28 91,72 

17R 29,4 0,52 0 0 70,6 1,21         

18L 50,87 1,81 0 0 49,13 1,75         

18R 47,84 2,57 28,68 1,54 23,48 1,25 24,44 11,42 46,73 53,27 

19L 5,38 0,18 21,22 0,68 73,4 2,34 11,62 0 0,00 100,00 

19R 21,54 0,59 0 0 78,46 2,14         
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20L 11,55 0,67 28,41 1,65 60,04 3,48 29,31 0,63 2,15 97,85 

20R 68,36 3,16 0 0 31,64 1,47         

21L 51,02 1,01 0 0 48,98 0,97         

21R 10,51 0,51 38,61 1,87 50,88 2,45 31,4 2,08 6,62 93,38 

22L 18,76 1,21 35,25 2,28 45,99 2,97 32,42 1,15 3,55 96,45 

22R 64,07 1,01 0 0 35,93 0,57         

23L 19,47 1,23 28,12 1,77 52,41 3,3 26,22 1,48 5,64 94,36 

23R 48,51 1,36 0 0 51,49 1,5         

24L 2,08 0,07 35,68 1,21 62,24 2,12 31,53 0 0,00 100,00 

24R 18,7 0,54 0 0 81,3 1,14         

26L 53,74 0,98 0 0 46,26 0,84         

26R 7,92 0,42 47,31 2,49 44,77 2,36 34,7 4,12 11,87 88,13 

27L 77,68 1,96 0 0 22,32 0,57         

27R 47,88 3,61 32,93 2,49 19,19 1,41 28,04 8,97 31,99 68,01 

28L 24,46 1,21 40,68 2,02 34,86 1,73 39,04 7,09 18,16 81,84 

28R 67,06 2,39 6,66 0,24 26,28 0,94         

29L 17,23 0,77 32,34 1,43 50,43 2,22 21,87 2,69 12,30 87,70 

29R 32,88 0,64 0 0 67,12 1,3         

30L 12,94 0,53 47,84 1,98 39,22 1,62 27,48 1,86 6,77 93,23 

30R 52,39 0,93 0 0 47,61 0,85         
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