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1 RESUMEN 

Los avances recientes en ingeniería de tejidos ofrecen alternativas clínicas innovadoras en 

odontología y medicina regenerativa. La ingeniería tisular combina células humanas con 

biomateriales compatibles para inducir la regeneración de tejidos. Una de las limitaciones 

de la ingeniería tisular es el tiempo requerido para fabricar los tejidos artificiales, por lo que 

reducir dicho tiempo de biofabricación contribuiría significativamente a la mejora del 

tratamiento. Asimismo, la funcionalización de los biomateriales utilizados en ingeniería 

tisular mejoraría las propiedades funcionales del tejido artificial y, por tanto, su utilidad 

clínica. En esta Tesis Doctoral, hemos probado un método de biofabricación alternativo 

mediante la inclusión directa de bioexplantes de tejido de mucosa oral humana dentro del 

biomaterial para la generación de tejidos orales y maxilofaciales humanos para su uso en 

ingeniería tisular. Para ello, se desarrollaron y analizaron biomateriales acelulares de 

fibrina-agarosa, tejidos artificiales de fibrina-agarosa no funcionalizados que contenían 

células estromales, y nuevos sustitutos de tejido de fibrina-agarosa funcionalizados con 

bioexplantes tisulares, analizándose cada tipo de tejido tras 1, 2 y 3 semanas de desarrollo 

en cultivo. Tras ello, se analizaron los componentes de la matriz extracelular para 

determinar su nivel de biomimeticidad respecto a los controles de la mucosa oral humana 

nativa aplicando métodos histológicos, histoquímicos e inmunohistoquímicos. Los 

resultados mostraron que la funcionalización contribuyó a acelerar y mejorar el método de 

biofabricación y a obtener un tejido artificial con características biomiméticas respecto al 

tejido nativo en términos de componentes de la matriz extracelular. 
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2 SUMMARY 

Recent advances in tissue engineering offer innovative clinical alternatives in dentistry and 

regenerative medicine. Tissue engineering combines human cells with compatible 

biomaterials to induce tissue regeneration. Shortening the fabrication time of biomaterials 

used in tissue engineering will contribute to treatment improvement, and biomaterial 

functionalization can be exploited to enhance scaffold properties. In this work, we have 

tested an alternative biofabrication method by directly including human oral mucosa tissue 

explants within the biomaterial for the generation of human bioengineered mouth and dental 

tissues for use in tissue engineering. To achieve this, acellular fibrin–agarose scaffolds 

(AFAS), non-functionalized fibrin-agarose oral mucosa stroma substitutes (n-FAOM), and 

novel functionalized fibrin-agarose oral mucosa stroma substitutes (F-FAOM) were 

developed and analyzed after 1, 2, and 3 weeks of in vitro development to determine 

extracellular matrix components as compared to native oral mucosa controls by using 

histochemistry and immunohistochemistry. Results demonstrate that functionalization 

speeds up the biofabrication method and contributes to improve the biomimetic 

characteristics of the scaffold in terms of extracellular matrix components and reduce the 

time required for in vitro tissue development. 
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Se denomina ingeniería tisular a la construcción de tejidos biológicos artificiales y su 

utilización médica para restaurar, sustituir o incrementar las actividades funcionales de los 

propios tejidos orgánicos (Campos Muñoz, 2004). Se trata de una disciplina de reciente 

desarrollo en la que se combinan tres componentes fundamentales: células, biomateriales 

y factores de crecimiento (Langer y Vacanti, 1993). En el contexto de la medicina 

regenerativa, los recientes avances de la ingeniería tisular han permitido generar en 

laboratorio distintos tipos de tejidos y órganos que han demostrado utilidad potencial para 

el tratamiento de distintas enfermedades (Dogan et al., 2017; Rico-Sánchez et al., 2019; 

Stephenson et al., 2017). 

Frente a otros tratamientos basados en materiales inertes, especialmente, las prótesis, los 

tejidos generados mediante ingeniería tisular presentan gran biocompatibilidad, lo cual 

podría facilitar la regeneración ad integrum del tejido afectado (Requicha et al., 2016).  

En odontología y cirugía maxilofacial, la ingeniería de tejidos ha permitido desarrollar 

diferentes tipos de tejidos artificiales de utilidad potencial. Para ello, se han utilizado 

distintos tipos de células, tanto humanas como animales, biomateriales de origen natural o 

sintético, y diferentes factores de crecimiento (Figura 1), que se describen brevemente a 

continuación. 

 

 

Figura 1. Componentes básicos de la ingeniería tisular (modificado de Matichescu et 

al., 2020). 

 

1. Células. Las células son, probablemente, el componente más importante de los tejidos 

artificiales generados mediante ingeniería tisular. En general, las características 

fundamentales que deben cumplir las células para su utilización en ingeniería tisular son, 

principalmente, la capacidad de proliferación y la capacidad de diferenciación, que 

determinan, especialmente, a las células madre (Martín-Piedra et al., 2013 y 2014).  
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Entre los principales tipos de células madre aplicados a la ingeniería tisular en odontología, 

encontramos las células madre pluripotentes, las células multipotentes y las células 

monopotentes (Mosaddad et al., 2022). 

- Células pluripotentes. Las células pluripotentes, incluyendo las células embrionarias y las 

células de pluripotencialidad inducida (iPSC), presentan la ventaja de proliferar de forma 

indefinida y tienen capacidad de diferenciarse hacia estirpes celulares provenientes de 

diferentes hojas embrionarias, por lo que se consideran las células potencialmente más 

útiles en ingeniería tisular (Fanizza et al., 2022; Ferreira et al., 2022). En odontología, las 

células pluripotentes han demostrado su capacidad para diferenciarse ex vivo hacia 

progenitores mesenquimales con capacidad odontogénica (Duan et al., 2011). Asimismo, 

estas células promueven la formación y regeneración del cemento, el hueso alveolar y el 

ligamento periodontal, entre otros (Rashed et al., 2019). A pesar de su gran potencialidad, 

las células pluripotentes presentan distintas limitaciones, incluyendo importantes aspectos 

éticos relacionados con el origen de las células embrionarias y la posibilidad de generar 

tumores, así como rechazo inmunológico una vez implantadas en el paciente 

especialmente, en el caso de las células embrionarias (Zakrzewski et al., 2019). 

- Células multipotentes. Debido a su carácter como células madre adultas, las células 

multipotentes presentan capacidad de proliferación y diferenciación limitadas, y su papel 

fundamental en el organismo vivo es mantener la homeostasis y la regeneración funcional 

de los tejidos (Gurusamy et al., 2018). Su potencial de diferenciación es menor que el de 

las células pluripotentes, pues sólo pueden diferenciarse hacia células de una misma hoja 

embrionaria, aunque con capacidad para generar diferentes tipos celulares y no un solo 

tipo, como es el caso de las células unipotentes (Kolios y Moodley, 2013) (Figura 2). Entre 

las células multipotentes más utilizadas en ingeniería tisular, encontramos las células 

madre mesenquimales. Distintos tipos de células madre mesenquimales se han utilizado 

para la ingeniería tisular en el campo de la odontología, destacando especialmente, las 

células madre de la gelatina de Wharton del cordón umbilical, las células madre del tejido 

adiposo, las células madre de la médula ósea y las células madre de la pulpa dental 

(Blanco-Elices et al., 2021 y 2022; Costela-Ruiz et al., 2022; Garzón et al., 2013; Martín-

Piedra et al., 2019). 

- Células unipotentes. Aunque su naturaleza es aún poco conocida, la mayor parte de 

nuestros tejidos contienen una población de células indiferenciadas adultas que se 

encargan de la regeneración y renovación del propio tejido (Fu et al., 2021). Las células 

madre monopotentes son tejido-específicas y constituyen residen en el propio tejido. 

Mediante la división asimétrica (Kolios y Moodley, 2013), pueden dar lugar a células hijas 

que se diferencian hacia un único tipo celular del propio tejido (por ejemplo, queratinocitos 
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de la mucosa oral), quedando la célula original como célula madre indiferenciada (Ono et 

al., 2014) (Figura 2). Su utilización en ingeniería tisular oral y maxilofacial está muy 

extendida, pues la mayor parte de los cultivos celulares establecidos para ingeniería tisular 

en este campo se generan a partir de biopsias de los propios tejidos orales y maxilofaciales 

(Garzón et al., 2009). 

 

Figura 2. Representación esquemática del potencial de diferenciación de las células 

madre unipotentes y las células pluripotentes. Mientras las células unipontentes 

pueden diferenciarse a un único tipo de célula adulta, las pluripotentes pueden dar 

lugar a varios tipos celulares dentro de la misma estirpe y hoja embrionaria 

(modificado de Kolios y Moodley, 2013). 

 

Aunque los avances técnicos han permitido establecer hasta el momento cultivos celulares 

de la mayor parte de las células humanas, la generación de un cultivo de células viables 

que permita desarrollar un tejido artificial en un tiempo determinado, es una de las mayores 

limitaciones de la ingeniería tisular actual (Chato-Astrain et al., 2020). De hecho, la 

obtención de un número suficiente de células en cultivo que permita fabricar un tejido 
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artificial es una de las mayores dificultades a las que se enfrentan los investigadores, 

especialmente en aquellos casos en los que la crítica situación del paciente requiere un 

tratamiento lo más precozmente posible, como es el caso de los grandes quemados 

(Chato-Astrain et al., 2020 y 2021). Aunque se están intentando desarrollar nuevos 

métodos de biofabricación que permitan obtener poblaciones celulares en cultivo de forma 

más rápida y eficaz, existen tipos celulares, tales como los queratinocitos de la piel y la 

mucosa oral, que aún son difíciles de cultivar en un tiempo reducido. 

 

2. Biomateriales. Los materiales que se utilizan en contacto con un ser vivo o sistema 

biológico, se denominan biomateriales. En ingeniería tisular odontológica, numerosos 

autores han descrito previamente la utilización de biomateriales de origen natural o 

sintético, combinados o no con células vivas, para la regeneración tisular (Mosaddad et al., 

2022; Tumedei et al., 2022). En general, se considera que un biomaterial ideal es aquél 

que cumple cuatro requisitos: ser biocompatible, biodegradable, bioactivo y susceptible de 

esterilización durante el proceso de biofabricación del mismo (Eldeeb et al., 2022) (Figura 

3). 

 

Figura 3. Principales características que debería cumplir un biomaterial ideal 

(modificado de Eldeeb et al., 2022). 

 

Por un lado, los biomateriales de origen sintético, especialmente los materiales cerámicos, 

los vidrios y algunos metales, presentan excelentes propiedades biomecánicas en lo que 

se refiere a resistencia, aunque su biocompatibilidad in vivo viene limitada por su estructura 

interna y la rugosidad de su superficie (Eliades, 2007; Vallittu et al., 2015). Por otro lado, 

los biomateriales naturales tienden a mostrar excelente biocompatibilidad in vivo, aunque 

sus propiedades biomecánicas suelen ser limitadas. Entre los biomateriales naturales más 
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utilizados en odontología, destacan los hidrogeles, caracterizados por su elevada 

concentración de agua (Scionti et al., 2014). A este respecto, los hidrogeles más utilizados 

en ingeniería tisular odontológica son el colágeno (Binlateh et al., 2022), las gelatinas (Kim 

et al., 2022), la fibrina (Farshidfar et al., 2021), la fibrina-agarosa (Fernández-Valadés-

Gámez et al., 2016; Garzón et al., 2009; San Martin et al., 2013; Viñuela-Prieto et al., 2015) 

y otros tipos de fibras de diferente naturaleza (Petre and Leeuwenburgh, 2022). 

Uno de los hidrogeles que ha mostrado resultados más prometedores hasta la fecha es la 

fibrina. La fibrina es un biomaterial natural que se puede obtener del fibrinógeno de la 

sangre de un donante, y presenta una excelente biocompatibilidad tanto ex vivo como in 

vivo (Noori et al., 2017). La estructura química del fibrinógeno es compleja, pero, en 

general, se pueden distinguir dos regiones: una región E y dos regiones D localizadas a 

ambos lados de la región E (Figura 4). A su vez, en estas regiones existen cadenas de 

configuración Aα, cadenas Bβ, cadenas γ y varios enlaces disulfuro que mantienen unidas 

las distintas cadenas (Noori et al., 2017).  

Tras su escisión enzimática en presencia de iones de calcio durante el proceso de 

coagulación, las fibras de fibrinógeno existentes en el plasma son capaces de polimerizarse 

para formar largas fibras de fibrina (Weisel, 2005) (Figura 5). Durante este proceso, las 

fibras se asocian a otras proteínas bioactivas, tales como la fibronectina, albúmina, 

tromboespondina, factor de von Willebrand, fibulina, factor de crecimiento fibroblástico 2, 

factor de crecimiento vascular endotelial e inteleucina 1 (Weisel, 2005). Esta malla de fibras 

de fibrina asociadas a otros componentes ha demostrado tener excelente 

biocompatibilidad, biodegradabilidad y capacidad para atraer células del tejido nativo (Park 

y Woo, 2018). En ingeniería tisular, los biomateriales de fibrina han demostrado gran 

utilidad y biocompatibilidad, y han sido utilizados en ingeniería tisular del disco 

intervertebral (Colombini et al., 2014), menisco (Pereira et al., 2011), cartílago (Fu et al., 

2018), piel (Gómez et al., 2011) y otros tejidos y órganos humanos. En el campo de la 

ingeniería tisular maxilofacial y dental, la fibrina se ha utilizado con éxito para reparar 

lesiones tanto de los tejidos blandos, como del hueso maxilofacial y otros tejidos duros en 

el campo de la odontología (Liu et al., 2019; Ngah et al., 2021; Zumarán et al., 2018). 
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Figura 4. Estructura tridimensional de la cadena de fibrinógeno, mostrando sus 

regiones y su estructura química (modificado de Noori et al., 2017). 

 

 

Figura 5. Imagen de microscopía electrónica de barrido de un hidrogel formado por 

fibras de fibrina humana.  

 

Por otro lado, la agarosa es un polímero natural obtenido de ciertas algas marinas que se 

ha utilizado en investigación básica y aplicada desde hace décadas (Irastorza-Lorenzo et 

al., 2021) (Figura 6). En ingeniería tisular, la agarosa ha demostrado ser biocompatible, 

altamente accesible y fácilmente manipulable para la generación de biomateriales de 

distinto tipo (Zarrintaj et al., 2018). Los hidrogeles de agarosa son dependientes de 
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temperatura y su composición y estructura tridimensional muestran numerosas similitudes 

con la matriz extracelular del tejido nativo humano (Zarrintaj et al., 2018). La utilización de 

hidrogeles de agarosa ha demostrado gran utilidad en ingeniería tisular del cartílago (Salati 

et al., 2020), el hueso (Hasan et al., 2019) y otras estructuras biológicas. Sin embargo, su 

utilización como biomaterial se ha visto limitada por la escasa capacidad de respuesta que 

este biomaterial es capaz de generar en las células humanas debido a la ausencia de 

receptores celulares para la agarosa, lo cual genera una lenta capacidad de proliferación 

y desarrollo cuando las células humanas son cultivadas en este material (Aufderheide y 

Athanasiou, 2005). De hecho, los hidrogeles de agarosa concentrada son difíciles de 

reabsorber y permanecen en el tejido receptor durante mucho tiempo (Figura 7). 

 

 

Figura 6. Aspecto macroscópico de un hidrogel de agarosa al 2% en una placa de 

Petri. 

 

 

Figura 7. Imagen macroscópica de un hidrogel de agarosa al 3% implantado 

subcutáneamente en un animal de laboratorio tras 3 meses de seguimiento. Como 

se puede apreciar, la mayor parte del hidrogel se muestra íntegro y aún no ha sido 

reabsorbido (modificado de Irastorza-Lorenzo et al., 2021). 
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Debido a sus propiedades potenciales, investigadores de la Universidad de Granada 

diseñaron en 2006 un nuevo biomaterial consistente en una combinación de fibrina humana 

y agarosa (Alaminos et al., 2006) (Figura 8). Desde entonces, la fibrina-agarosa ha 

demostrado ser altamente biocompatible tanto ex vivo como in vivo en animales de 

experimentación (Campos et al., 2020 y 2021; García-Martínez et al., 2017; Marañés 

Gálvez et al., 2011). La combinación de un material altamente biocompatible, como es la 

fibrina, con otro altamente resistente, como es la agarosa, dio como resultado un nuevo 

biomaterial que ofrecía propiedades incrementadas respecto a los biomateriales originales, 

especialmente, cuando el biomaterial de fibrina-agarosa es posteriormente sometido a 

técnicas de nanoestructuración (Campos et al., 2020; Ionescu et al., 2011; Rodríguez et 

al., 2012; Scionti et al., 2014). Basada en métodos de compresión plástica, la 

nanoestructuración permite eliminar la mayor parte del agua del biomaterial y generar una 

serie de enlaces intermoleculares en la fibrina-agarosa (Figura 9).  

 

 

Figura 8. Generación de biomateriales de fibrina-agarosa sobre insertos de cultivo 

celular. El biomaterial en estado líquido ya ha sido alicuotado en los tres insertos de 

arriba, mientras que los tres insertos de la parte inferior aún aparecen vacíos.  
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Figura 9. Representación esquemática del proceso de nanoestructuración aplicado 

a la biofabricación de un tejido artificial de fibrina-agarosa. El tejido artificial se 

representa a la izquierda con forma circular, con las fuerzas de compresión plástica 

(nanoestructuración) aplicadas en la misma dirección de las fuerzas gravitacionales. 

Una vez nanoestructurado, el tejido puede tallarse para generar tubos, formas 

cuadrangulares o formas redondeadas, como se muestra a la derecha de la imagen 

(modificado de Scionti et al., 2014). 

 

Los resultados prometedores obtenidos tras la aplicación de la fibrina-agarosa a la 

ingeniería tisular de los tejidos bucales y craneofaciales (Fernández-Valadés-Gámez et al., 

2016; Garzón et al., 2009 y 2013; Viñuela-Prieto et al., 2015; San Martin et al., 2013) 

permitió la aprobación de este biomaterial por parte de la Agencia Española de 

Medicamentos y Terapias Avanzadas para su utilización clínica. De este modo, se pudo 

comprobar que el biomaterial de fibrina-agarosa es, asimismo, biocompatible cuando se 

utiliza clínicamente para la reparación de la córnea (Rico-Sánchez et al., 2019) y de la piel 

(Egea-Guerrero et al., 2019). A pesar de ello, aún es necesario desarrollar métodos 

capaces de mejorar las propiedades del biomaterial de fibrina-agarosa para lograr un 

producto susceptible de generar tejidos artificiales totalmente biomiméticos respecto a los 

tejidos nativos del área bucal y maxilofacial. 

Uno de los métodos más utilizado para incrementar las propiedades de los aplicables a la 

ingeniería tisular es la aplicación de métodos de funcionalización durante el proceso de 

biofabricación del material, esto es, la modificación del mismo mediante el uso de 
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moléculas o sustancias bioactivas (Malcor y Mallein-Gerin, 2022). En general, la 

funcionalización permite modificar la estructura o las propiedades de un biomaterial 

determinado, para dotar a éste de propiedades incrementadas, permitiendo diseñar 

biomateriales más funcionales que los materiales originales. De este modo, diferentes 

biomateriales han sido previamente funcionalizados con moléculas procedentes de la 

matriz extracelular, tales como el colágeno o los glicosaminoglicanos (Stadlinger et al., 

2012), fibronectina (Sapudom et al., 2015), laminina (Koh et al., 2008), péptidos funcionales 

(Rosellini et al., 2015) y otros tipos de moléculas. Para ello, distintos investigadores han 

aplicado técnicas de conjugación, encapsulación, polimerización, generación de uniones 

no covalentes e incluso la aplicación de técnicas de nano-inmunoterapia (Chen et al., 2022; 

Gnanasekar et al., 2022). En cuanto a la fibrina-agarosa, recientes estudios demostraron 

la posibilidad de funcionalizar este biomaterial con nanopartículas cargadas con 

antibióticos para dotar a este producto de propiedades antibacterianas que no existían en 

el biomaterial original (Chato-Astrain et al., 2020) (Figura 10). Sin embargo, otros tipos de 

funcionalización apenas han sido aplicados a los biomateriales de fibrina-agarosa. 

 

 

Figura 10. Tejidos artificiales de fibrina-agarosa funcionalizados con nanopartículas 

de antibióticos. Los tejidos artificiales aparecen como estructuras redondeadas de 

color amarillento o blanquecino depositadas sobre placas de Petri sembradas con 

Pseudomonas aeruginosa (modificado de Chato-Astrain et al., 2020). 
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3. Factores de crecimiento. Uno de los componentes fundamentales de la ingeniería 

tisular son los factores de crecimiento y diferenciación (Langer y Vacanti, 1993 y 2016). En 

general, estos factores son añadidos a los medios de cultivo o al propio biomaterial para 

incrementar la viabilidad del tejido artificial, inducir la síntesis de material extracelular o 

aumentar la funcionalidad del mismo (Bakhshandeh et al., 2018). Aunque los 

requerimientos específicos de cada tipo de tejido sean probablemente distintos y aún no 

se conocen de todo, los factores de crecimiento actúan como moléculas de señalización 

multifuncional capaces de coordinar procesos complejos de crecimiento, proliferación, 

maduración o biointegración del tejido artificial (Guan et al., 2020). 

En ingeniería tisular de la mucosa oral y tejidos maxilofaciales, la mayoría de los tejidos 

artificiales requieren la utilización de factores capaces de incrementar la supervivencia y la 

proliferación celular actuando a nivel de membrana o de receptores intranucleares 

relacionados con la captación y el metabolismo de nutrientes, la síntesis de ADN y otros 

procesos vitales, tales como la insulina, la adenina, la hidrocortisona o la tiroxina (Alaminos 

et al., 2006; Garzón et al., 20019 y 2013; Llames et al., 2006).  

Asimismo, es muy común utilizar factor de crecimiento epidérmico (EGF) para facilitar la 

proliferación de los queratinocitos de la piel y la mucosa oral (Alaminos et al., 2006; Garzón 

et al., 20019 y 2013; Llames et al., 2006). De hecho, el EGF ha demostrado ser un 

regulador esencial de múltiples funciones celulares del queratinocito, tales como la 

progresión del ciclo celular, diferenciación, migración y supervivencia (Hashimoto, 2000), 

para lo cual, se une a un receptor dimérico de membrana plasmática (Figura 11). La 

limitada vida media de este factor en cultivo ha llevado a varios investigadores a utilizar el 

EGF encapsulado en nanopartículas de liberación lenta, obteniéndose resultados 

prometedores en términos de crecimiento celular incrementada y reducción del tiempo 

requerido para establecer cultivos primarios de queratinocitos para uso en ingeniería tisular 

(Chato-Astrain et al., 2021; Gainza et al., 2014). 
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Figura 11. Estructura tridimensional de la molécula de EGF unida a su receptor de 

membrana. Como se puede observar, el receptor es una estructura dimérica formada 

por un monómero A y un monómero B, y ambos tienen afinidad de unión a EGF. 
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IV  HIPÓTESIS 
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La reciente optimización de métodos y técnicas de biofabricación en ingeniería tisular ha 

posibilitado la generación de biomateriales funcionalizados con propiedades mejoradas 

respecto al biomaterial original.  

Nuestra hipótesis de trabajo es que la utilización de bioexplantes tisulares durante el 

proceso de gelificación podría contribuir a la funcionalización de los biomateriales de 

fibrina-agarosa utilizados en ingeniería tisular bucodental. La aplicación de bioexplantes de 

tejido oral podría optimizar el proceso de generación de cultivos celulares de forma más 

eficaz y podría, a su vez, contribuir a fabricar tejidos bioartificiales cuya matriz extracelular 

reproduzca más fielmente la estructura de la matriz nativa. 

De este modo, los tejidos funcionalizados podrían resultar más biomiméticos respecto a 

los tejidos bucodentales nativos a nivel estructural y en cuando a su composición molecular 

y bioquímica, lo cual podría asociarse a mejores resultados clínicos una vez implantados 

en el paciente. 
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El objetivo general de la presente Tesis Doctoral es desarrollar y evaluar un nuevo método 

de biofabricación basado en bioexplantes tisulares para generar nuevos tejidos artificiales 

funcionalizados de mucosa oral humana de posible utilidad en ingeniería tisular bucodental. 

 

Los objetivos específicos son los siguientes: 

1. Funcionalizar biomateriales de fibrina-agarosa mediante la utilización de técnicas de 

biofabricación basadas en bioexplantes tisulares. 

2. Evaluar histológicamente los nuevos tejidos funcionalizados de fibrina-agarosa para 

determinar la utilidad de los nuevos métodos de funcionalización para inducir la 

proliferación celular en el interior del biomaterial a distintos tiempos. 

3. Evaluar los nuevos tejidos funcionalizados de fibrina-agarosa para determinar la síntesis 

de componentes fibrilares de la matriz extracelular de la mucosa oral humana (colágeno 

maduro y colágeno tipo I) en el interior del biomaterial a distintos tiempos. 

4. Evaluar los nuevos tejidos funcionalizados de fibrina-agarosa para determinar la síntesis 

de componentes no fibrilares de la matriz extracelular de la mucosa oral humana 

(proteoglicanos y glicoproteínas) en el interior del biomaterial a distintos tiempos. 
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1. Generación de sustitutos acelulares de fibrina-agarosa no funcionalizados 

Para la generación de biomateriales acelulares y no funcionalizados, se utilizaron 

materiales de fibrina-agarosa previamente desarrollados en el Grupo de Ingeniería Tisular 

de la Universidad de Granada. Estos biomateriales se generan a partir de plasma humano 

normal procedente de donantes sanos de sangre, y de agarosa, obtenida comercialmente. 

Para generar 20 ml del biomaterial de fibrina agarosa, se mezclaron 15,2 ml de plasma 

humano y 1,5 ml de medio de cultivo de Eagle modificado por Dulbecco (DMEM). Para 

prevenir la fibrinólisis, proceso que degrada la malla de fibrina mediante la acción de la 

plasmina, se añadieron 300 µl de ácido tranexámico (Amchafibrin, Fides Ecopharma, 

Valencia), un antifibrinolítico de uso clínico. Tras ello, se a la mezcla se añadió 1 ml de una 

solución de agarosa tipo VII diluida en tampón fosfato (PBS) a una concentración del 2% 

(Merck/Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, EEUU) calentada hasta alcanzar el estado líquido. 

La concentración final de agarosa fue del 0,1%. Finalmente, y de forma rápida, se procedió 

a añadir 2 ml de una solución de CaCl2 al 1% a la mezcla para inducir la reacción de 

coagulación del plasma y producir un material gelificado. Esta reacción, que es 

dependiente de calcio, está mediada por diferentes factores existentes en el plasma, como 

la trombina, y ocurre mediante la ruptura de residuos de la cadena de fibrinógeno para 

generar monómeros de fibrina capaces de asociarse entre sí para formar cadenas no 

solubles de fibrina. 

Una vez realizada la mezcla, ésta se alicuotó rápidamente en placas de cultivo de 6 

pocillos, las cuales se mantuvieron en un incubador celular a 37ºC con un 5% de CO2 para 

favorecer el proceso de gelificación. 

 

2. Generación de tejidos artificiales de fibrina-agarosa celulares no funcionalizados 

Para desarrollar los sustitutos tisulares no funcionalizados que contenían células 

estromales, en primer lugar, se procedió a obtener cultivos celulares primarios de 

fibroblastos humanos a partir de pequeñas muestras de biopsia de mucosa oral humana 

cuyo tamaño medio fue de 3 x 3 x 3 mm. Dichas biopsias se obtuvieron de donantes sanos 

sometidos a cirugía oral menor con anestesia local en una consulta de odontología. Estas 

biopsias se utilizaron tanto para generar cultivos primarios, como para la funcionalización 

tisular, que se describirá en el siguiente apartado de esta memoria. 

Inmediatamente después de extraer el tejido, las biopsias se lavaron con PBS y se enviaron 

al laboratorio en medio de cultivo DMEM suplementado con 100 U/mL de penicillina G, 100 

g/mL de estreptomicina y 0.25 g/mL de anfotericina B (Merck/Sigma-Aldrich). A su llegada 
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al laboratorio de histología del Grupo de Ingeniería Tisular de la Universidad de Granada, 

las biopsias se lavaron con PBS y se sometieron a digestión enzimática en una solución 

de 2 mg/ml de colagenasa tipo I de Clostridium histolyticum (Gibco BRL, Waltham, MA, 

EEUU) durante 6-8 h a 37°C para degradar la matriz extracelular del estroma del tejido. 

Una vez completado el proceso de digestión, se llevó a cabo la recuperación de las células 

liberadas de la lámina propia mediante centrifugación. Las células así recogidas se lavaron 

en PBS y se cultivaron utilizando medio de cultivo DMEM enriquecido con un 1% de 

antibióticos y un 10% de suero bovino fetal (Merck/Sigma-Aldrich). Estos cultivos celulares 

se mantuvieron en un incubador celular, procediéndose a la renovación del medio de cultivo 

cada 3 días, y a su tripsinización, cuando las células alcanzaron el estado de 

subconfluencia, utilizando protocolos estándar de cultivo celular. 

Para la fabricación de los tejidos artificiales celulares de fibrina-agarosa no funcionalizados, 

se procedió tal como se detalla en el apartado anterior para los biomateriales acelulares. 

Sin embargo, el medio de cultivo DMEM utilizado en el primer paso del protocolo fue 

sustituido en este caso por la misma cantidad de medio DMEM en el que previamente se 

habían resuspendido los fibroblastos humanos procedentes del cultivo primario 

previamente establecido a partir de biopsias de mucosa oral humana. La densidad celular 

se calculó para obtener 10.000 fibroblastos por ml de biomaterial al final del proceso. 

Toda la mezcla, que en este caso contenía células, se alicuotó, igual que se hizo para el 

material acelular, en placas de cultivo de 6 pocillos, las cuales se mantuvieron en un 

incubador celular a 37ºC con un 5% de CO2 para favorecer el proceso de gelificación. Una 

vez gelificado el material, aproximadamente 6-12 h más tarde, los tejidos artificiales se 

cubrieron con medio de cultivo DMEM con un 1% de antibióticos y un 10% de suero bovino 

fetal, el cual se renovó cada 3 días. 

 

3. Generación de tejidos artificiales de fibrina-agarosa funcionalizados mediante 

bioexplantes tisulares 

Para la fabricación de los sustitutos tisulares funcionalizados, se combinó el biomaterial de 

fibrina-agarosa descrito más arriba, con las biopsias de mucosa oral obtenidas de donantes 

sanos.  

En este caso, las biopsias de mucosa oral se lavaron en PBS y se fragmentaron en 

pequeños explantes de un tamaño aproximado de 0,5 × 0,5 × 0,5 mm utilizando un bisturí 

estéril. Estos fragmentos se resuspendieron en 1,5 ml de medio DMEM, que se mezclaron 

con 15,2 ml de plasma humano, 300 µl de ácido tranexámico, 1 ml de una solución de 
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agarosa tipo VII diluida en PBS a una concentración del 2% y 2 ml de una solución de 

CaCl2 al 1%, tal como se describió para los biomateriales no funcionalizados. 

Tal como se hizo para los tejidos no funcionalizados, esta mezcla fue rápidamente 

alicuotada en placas de 6 pocillos y se dejó gelificar en un incubador celular a 37ºC con un 

5% de CO2, renovándose el medio de cultivo cada 3 días. 

El desarrollo experimental de este trabajo fue aprobado por el Comité Coordinador de ética 

de la Investigación Biomédica de Andalucía (ref. 0116-N-19), y todos los pacientes que 

participaron en el estudio dieron su consentimiento por escrito para la donación de tejidos. 

 

4. Análisis histológicos 

Todos los tejidos utilizados en la presente Tesis Doctoral (mucosa oral humana nativa 

utilizada como control normal, tejidos artificiales de fibrina-agarosa acelular no 

funcionalizados, tejidos artificiales de fibrina-agarosa no funcionalizados con fibroblastos 

cultivados en su interior y tejidos artificiales de fibrina-agarosa funcionalizados mediante 

bioexplantes tisulares) fueron sometidos a análisis histológicos. Para ello, las muestras se 

fijaron en formaldehido al 4% tamponado durante 24h. Posteriormente, se deshidrataron 

en etanol de concentración creciente, se aclararon en xileno y se incluyeron en parafina 

líquida, siguiendo protocolos estándar de análisis histológico. Todos estos productos se 

adquirieron de la casa comercial PanReac Química S.L.U. (Barcelona). 

Para el estudio histológico, en primer lugar, se obtuvieron secciones de 4µm de espesor 

de los tejidos incluidos en parafina, las cuales se montaron en portaobjetos de vidrio y se 

desparafinaron utilizando xileno. Tras ello, se eliminó el xileno utilizando alcoholes de 

concentración decreciente, hasta incubarlos en agua destilada para su rehidratación. Tras 

ello, se incubaron en hematoxilina, se viraron en agua y se tiñeron con eosina alcohólica 

(PanReac Química S.L.U.). Tras ello, se deshidrataron en alcoholes de concentración 

creciente y se montaron con cubreobjetos utilizando bálsamo de montaje histológico. Para 

su análisis, se utilizó un microscopio óptico Nikon RS-Di2 (Nikon corp., Tokio, Japón) 

dotado del programa de captura de imágenes NIS-Elements BR 4.50.00 64-bit. 

 

5. Análisis histoquímicos de los tejidos nativos y los tejidos artificiales 

Los principales componentes de la matriz extracelular de las muestras de tejido nativo y 

tejido artificial utilizadas en la presente Tesis Doctoral fueron analizados mediante técnicas 

histoquímicas. 
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En primer lugar, se obtuvieron secciones de los diferentes tejidos incluidos en parafina, los 

cuales se desparafinaron y se rehidrataron tal como se detalló en el apartado anterior. 

Posteriormente, se realizaron los métodos histoquímicos rojo picrosirius (para la 

identificación de fibras de colágeno maduras), azul alcián (para la identificación de 

proteoglicanos) y ácido periódico-Schiff -PAS- (para la identificación de glicoproteínas), tal 

como se describió previamente (Oliveira et al., 2013; Alfonso-Rodríguez et al., 2014). 

- Para la identificación de fibras de colágeno maduras mediante rojo picrosirius, las 

muestras se tiñeron con una solución de trabajo de rojo sirius F3B durante 30 

minutos y se contratiñeron suavemente con hematoxilina de Harris durante 5 

minutos, deshidratándose y montándose con cubreobjetos a continuación. 

- Para la identificación de proteoglicanos mediante la técnica de azul alcián, las 

muestras se tiñeron en solución de reactivo azul alcián durante 30 minutos, 

utilizándose posteriormente contratinción breve con hematoxilina para marcar los 

núcleos celulares. Tras ello, las muestras se deshidrataron en alcoholes y se 

montaron con cubreobjetos. 

- Para marcar las glicoproteínas mediante el método PAS, las secciones de tejido 

se incubaron en una solución de ácido periódico al 0,5% durante 5 min como 

oxidante, seguido de incubación en reactivo de Schiff durante 15 min y contratinción 

con hematoxilina de Harris durante 1 min. 

Todos los reactivos utilizados en las histoquímicas fueron adquiridos a la empresa 

PanReac Química S.L.U. Para cada tinción histoquímica, se utilizaron tejidos humanos 

normales considerados controles técnicos. 

 

6. Análisis inmunohistoquímicos de los tejidos nativos y los tejidos artificiales 

Por un lado, la identificación de las fibras de colágeno tipo I en los diferentes tipos de tejido, 

se realizó mediante tinción inmunohistoquímica para colágeno tipo I. Por otro lado, las 

células de estirpe fibroblástica de cada tipo de tejido se identificaron mediante 

inmunohistoquímica para el marcador estromal vimentina. 

En ambos casos, se comenzó desparafinando y rehidratando las secciones de tejido 

incluido en parafina. Posteriormente, se procedió a la recuperación antigénica mediante 

incubación en tampón citrato a 98°C durante 25 min. Una vez frías, las muestras se 

incubaron lavaron en PBS y se incubaron en H2O2 al 3% durante 10 min para extinguir la 

actividad de la peroxidasa endógena. Tras ello, se bloqueó la señal inespecífica con una 

solución de suero de caballo normal durante 15 min. Todos estos productos se adquirieron 
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a la empresa Vector Laboratories, Burlingame, CA, EEUU. Las secciones se incubaron a 

continuación en una dilución 1:200 de cada anticuerpo primario en suero de caballo. En 

concreto, se utilizaron anticuerpos anti-colágeno tipo I de la casa comercial Acris/OriGene 

Technologies GmbH (Herford, Alemania) y anticuerpos anti-vimentina de la casa comercial 

Merck/Sigma-Aldrich (St. Louis, MO, EEUU). Tras incubar durante al menos 2 horas y lavar 

con PBS, las muestras se incubaron en una solución universal de anticuerpos secundarios 

tipo IgG anti-ratón/conejo (ImmPRESSTM HRP Reagent Kit (Vector laboratories, 

Burlingame, CA, EEUU). Posteriormente, se reveló la reacción de peroxidasa utilizando un 

kit de sustrato de peroxidasa DAB SK-4011 (Vector Laboratories). La reacción se 

interrumpió con agua corriente una vez detectada la reacción. Finalmente, las secciones 

de tejido se contratiñeron brevemente con hematoxilina de Harris (PanReac Química 

S.L.U.) durante 15 segundos y se montaron con cubreobjetos. Como controles técnicos, 

se utilizaron tejidos humanos nativos control. 

 

7. Análisis cuantitativos 

Para todos los estudios histoquímicos e inmunohistoquímicos, se realizaron análisis 

cuantitativos para determinar intensidad de señal o número de células positivas. 

En el caso de los componentes de la matriz extracelular (rojo picrosirius, 

inmunohistoquímica para colágeno tipo I, azul alcián y PAS), las imágenes obtenidas 

mediante un microscopio óptico Nikon RS-Di2 (Nikon corp.) fueron analizadas para 

determinar intensidad de señal para cada una de las técnicas. Para ello, se utilizó el 

programa ImageJ 1.51n, como se describió previamente (Oliveira et al., 2013). En cada 

imagen correspondiente a cada muestra, se seleccionaron 10 puntos al azar, y se pidió al 

programa calcular automáticamente la intensidad de señal, la cual fue restada de la 

intensidad obtenida sobre un fondo blanco. Estos análisis se realizaron sobre 10 muestras 

independientes (n=10). 

Para las muestras sometidas a inmunohistoquímica para vimentina, las imágenes se 

dividieron cuadrantes de 1 mm2 utilizando el programa ImageJ 1.51n. Tras ello, se procedió 

al contaje manual del número de células marcadas por vimentina en cada cuadrante. Estos 

análisis se realizaron sobre 10 muestras independientes (n=10). 
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8. Análisis estadísticos 

Para el análisis descriptivo de cada variable del estudio, se calcularon valores medios y 

desviaciones estándar para cada uno de los siguientes grupos de estudio: 

- Mucosa oral humana nativa utilizada como control normal. 

- Tejidos artificiales de fibrina-agarosa acelular no funcionalizados.  

- Tejidos artificiales de fibrina-agarosa no funcionalizados con fibroblastos 

cultivados en su interior. 

- Tejidos artificiales de fibrina-agarosa funcionalizados mediante bioexplantes 

tisulares. 

En el caso de los tejidos artificiales de fibrina-agarosa no funcionalizados y funcionalizados, 

se calcularon valores correspondientes al biomaterial acelular mantenido en cultivo durante 

7 días, el material mantenido en cultivo durante 14 días y el material mantenido en cultivo 

durante 21 días, así como al promedio de los tres valores (media de los tres tiempos del 

estudio). 

Para determinar la biomimeticidad de cada tejido artificial respecto a la mucosa oral 

humana normal, todos los valores se normalizaron respecto a los niveles encontrados en 

la mucosa oral humana nativa utilizada como control, considerando que dichos valores 

correspondían al 100% para cada componente histoquímico o inmunohistoquímico 

analizado en la presente Tesis Doctoral. 

Para el análisis inferencial, se evaluó la diferencia estadística existente entre dos grupos 

de muestras utilizando la prueba ANOVA con análisis post-hoc de Tukey. Para los análisis 

de correlación temporal, se utilizó la prueba tau de Kendall. Puesto que en este estudio se 

realizaron más de 400 análisis estadísticos, se determinó un valor p de significación 

estadística ajustado por Bonferroni de 0,0001 para considerar que las diferencias entre dos 

grupos eran estadísticamente significativas. Los valores de p comprendidos entre 0,05 y 

0,0001 se consideraron como marginalmente significativos, mientras que los valores 

situados por encima de 0,05 fueron no significativos. Todos los análisis inferenciales se 

realizaron utilizando el programa SPSS versión 15.0. 
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1. Obtención de los tejidos artificiales no funcionalizados y de los nuevos sustitutos 

tisulares funcionalizados mediante técnicas de bioexplante tisular 

La aplicación de los nuevos protocolos de biofabricación descritos en esta memoria de 

Tesis Doctoral mostró la utilidad de los métodos de bioexplante tisular para generar tejidos 

artificiales mediante ingeniería tisular.  

En primer lugar, el análisis macroscópico de los biomateriales acelulares de fibrina-agarosa 

mostró un material homogéneo, con una superficie aplanada. en segundo lugar,  

En concreto, el análisis macroscópico de los tejidos funcionalizados mostró la presencia 

de los bioexplantes tisulares en el interior del biomaterial de fibrina-agarosa, existiendo 

aparentemente una correcta integración de dichos bioexplantes con el material. Frente a 

los biomateriales de fibrina-agarosa no funcionalizados, cuya estructura era homogénea, 

los tejidos sometidos a funcionalización presentaban una estructura heterogénea y mixta, 

con zonas de fibrina-agarosa y zonas en las que se podían apreciar los bioexplantes 

cultivados en su interior (Figura 12). No se apreciaron diferencias macroscópicas 

detectables a lo largo de las 3 semanas en las que se mantuvieron los tejidos artificiales 

en cultivo. 

 

 

Figura 12. Imagen macroscópica de los distintos geles de fibrina-agarosa fabricados 

en esta Tesis Doctoral. A: Biomaterial de fibrina-agarosa acelular no funcionalizado; 

B: Biomaterial de fibrina-agarosa no funcionalizado con fibroblastos cultivados en 

su interior; C: Biomaterial de fibrina-agarosa funcionalizado mediante bioexplantes 

tisulares. En el material funcionalizado, los bioexplantes son visibles en el interior 

del biomaterial de fibrina-agarosa, mientras que el material no funcionalizado 

aparece más homogéneo. 
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2. Análisis histológico de los tejidos artificiales no funcionalizados y de los nuevos 

sustitutos tisulares funcionalizados mediante técnicas de bioexplante tisular 

El análisis histológico de los nuevos sustitutos tisulares, junto con los biomateriales 

celulares y acelulares de fibrina-agarosa y los controles utilizados en la presente Tesis 

Doctoral utilizando la tinción de hematoxilina y eosina reveló numerosas diferencias entre 

las diferentes muestras analizadas (Figura 13).  

En primer lugar, el análisis de los controles de mucosa oral humana nativa normal 

mostraron la típica estructura histológica de la mucosa oral, con un epitelio estratificado en 

la parte superior y una lámina propia o corion en la parte inferior. El epitelio mostró claros 

signos de diferenciación celular, con estratos basal, espinoso, granuloso y córneo, con 

signos de descamación celular en las capas más apicales. Asimismo, la unión del epitelio 

con el estroma mostró abundantes crestas y papilas típicas de esta unión entre el tejido 

epitelial y el conectivo. A continuación, el estroma de la mucosa oral mostró abundantes 

fibroblastos de morfología elongada, fusiforme o estrellada, que se localizaban en una 

matriz extracelular con abundantes fibras y vasos sanguíneos, compatible con una lámina 

propia normal. 

En segundo lugar, el análisis de los diferentes tipos de tejido artificial generados en la 

presente Tesis Doctoral mostró importantes diferencias entre los tejidos artificiales. Por un 

lado, los biomateriales acelulares de fibrina-agarosa no funcionalizada mostraron una 

estructura regular y uniforme en la que podían apreciarse las fibras del biomaterial teñidas 

de forma muy tenue con el colorante. No se observaron diferencias apreciables entre los 

tres tiempos de cultivo analizados. 

Por otro lado, el análisis de los tejidos artificiales de fibrina-agarosa con células de la 

mucosa oral cultivadas en su interior mostró asimismo una estructura fibrilar bastante 

regular y uniforme, en la que las células aparecían dispersas por todo el biomaterial. Estas 

células mostraban la típica morfología elongada o fusiforme de las células estromales 

mantenidas en cultivo, sin que se apreciara ninguna alteración morfológica detectable. Al 

igual que en el caso anterior, no se apreciaron diferencias notables entre los tres días de 

cultivo analizados. 

A continuación, el análisis histológico de los tejidos de fibrina-agarosa funcionalizados con 

bioexplantes de tejido humano mostró la presencia de los bioexplantes tisulares en el 

interior del biomaterial de fibrina-agarosa. Durante los primeros días, los bioexplantes 

mostraron la estructura típica de la mucosa oral humana, con un epitelio estratificado que 

descansa sobre un estroma correspondiente a la lámina propia de aspecto normal. Sin 

embargo, a partir del día 14, se comenzó a observar la migración de las células estromales 
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hacia el interior del biomaterial de fibrina-agarosa, con abundantes células que partían del 

bioexplante y crecían hacia el mencionado biomaterial. Estas células presentaban la típica 

morfología fibroblástica y no presentaban alteraciones detectables mediante el análisis 

histológico. Cuando se observó el tejido funcionalizado a los 21 días, se pudo comprobar 

cómo había aumentado la población de células estromales que había migrado hacia el 

biomaterial, existiendo abundantes fibroblastos fuera del bioexplante, con signos de 

proliferación y migración en el seno de la fibrina-agarosa. 

 

 

 

Figura 13. Análisis histológico de los distintos tejidos artificiales de fibrina-agarosa 

fabricados en esta Tesis Doctoral y los controles de mucosa oral utilizando la tinción 

de hematoxilina y eosina. Para cada tejido artificial, se muestran imágenes 

correspondientes a los 7, 14 y 21 días de cultivo ex vivo. Escala: 100µm. 
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3. Análisis de proliferación celular en los tejidos artificiales no funcionalizados y los 

sustitutos tisulares funcionalizados mediante técnicas de bioexplante tisular 

Para determinar la capacidad de proliferación en cada tipo de tejido artificial, se procedió a 

contar el número de células existente por unidad de área en cada tipo de tejido. Al tratarse 

de células de tipo fibroblástico, las células se marcaron inmunohistoquímicamente para el 

marcador vimentina (Figura 14). 

Como era de esperar en un material carente de células, los biomateriales acelulares de 

fibrina-agarosa no mostraron ninguna célula en su interior. Sin embargo, la fibrina-agarosa 

con fibroblastos en su interior mostró una población celular fibroblástica que se mantuvo 

estable durante el tiempo. Como se muestra en la Tabla 1, todos los tejidos artificiales de 

fibrina-agarosa celular mantuvieron una población celular constante en torno a 291,7±124 

células por mm2, con pocas variaciones en los diferentes tiempos de cultivo.  

Cuando se analizaron los tejidos funcionalizados con bioexplantes tisulares, comprobamos 

que la población celular fibroblástica vimentín-positiva tendía a aumentar con el tiempo de 

cultivo, existiendo una correlación positiva entre el número de células y el tiempo (r=0,4961 

y p<0,0001). Mientras a día 7, aún no se pudo apreciar crecimiento celular en el interior del 

biomaterial, encontramos un aumento progresivo del número celular a día 14 y a día 21, 

con un promedio de 3166,7±2420,5 células por mm2, en el total de los tres tiempos de 

estudio evaluados (Tabla 1). Este número promedio resultó estadísticamente similar 

(p>0,05) al encontrado en la mucosa oral nativa, la cual presentaba 3142,6±174,9 células 

fibroblásticas por mm2, y significativamente superior al encontrado en el biomaterial celular 

no funcionalizado (p<0,0001). 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

 

33 

 

Figura 14. Análisis de proliferación celular utilizando el marcador fibroblástico 

vimentina en los distintos tejidos artificiales de fibrina-agarosa fabricados en esta 

Tesis Doctoral y los controles de mucosa oral. Para cada tejido artificial, se muestran 

imágenes correspondientes a los 7, 14 y 21 días de cultivo ex vivo. Escala: 100µm. 

 

RECUENTO CELULAR 
Tiempo en 

cultivo 
Número de células 
por mm2 de área 

Biomaterial de fibrina-agarosa acelular 
no funcionalizado 

7 días 0±0 

14 días 0±0 

21 días 0±0 

Promedio 0±0 

Biomaterial de fibrina-agarosa con 
fibroblastos en su interior no 
funcionalizado 

7 días 325±125,8 

14 días 250±173,2 

21 días 300±81,6 

Promedio 291,7±124 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
funcionalizado mediante bioexplantes 
tisulares 

7 días 0±0 

14 días 4125±457,3 

21 días 5375±419,3 

Promedio 3166,7±2420,5 

Mucosa oral humana nativa control - 3142,6±174,9 

Tabla 1. Recuento celular en los distintos tipos de muestras analizados en la 

presente Tesis Doctoral. Los valores corresponden al número de células por unidad 

de área (1 mm2) expresados como media ± desviación estándar. 
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4. Análisis de fibras de colágeno maduro de la matriz extracelular en los tejidos 

artificiales no funcionalizados y los sustitutos tisulares funcionalizados mediante 

técnicas de bioexplante tisular 

Para identificar fibras de colágeno maduro, los diferentes tejidos fueron sometidos a la 

técnica histoquímica de rojo picrosirius (Figura 15). Como era de esperar, se encontró que 

los controles de mucosa oral humana nativa normal presentaron una intensa tinción de 

este colorante a nivel de la lámina propia, reflejando la presencia de abundantes fibras de 

colágeno. 

El análisis de las muestras de tejido artificial reveló importantes diferencias entre los 

diferentes tipos de tejido artificial. Por un lado, las muestras acelulares mostraron muy 

escasa intensidad de tinción, con un promedio del 12,11±6,04% del control. Por otro lado, 

las muestras de fibrina-agarosa con fibroblastos en su interior no sometidas a 

funcionalización, mostraron niveles algo mayores de intensidad de rojo picrosirius, con un 

promedio del 19,66±11,06% del control. Sin embargo, las diferencias entre las muestras 

celulares y las acelulares, así como las diferencias entre los diferentes tiempos de cultivo 

de ambos tipos de muestras, resultaron estadísticamente no significativas (Tabla 2). En 

último lugar, la evaluación de las muestras funcionalizadas mostró un aumento progresivo 

de la cantidad de fibras de colágeno presentes en el tejido artificial, siendo 

significativamente mayor dicha cantidad en las muestras de 21 días respecto a las de 7 y 

14 días, con diferencias marginalmente significativas entre los días 7 y 14. A este respecto, 

es importante destacar que los tejidos funcionalizados correspondientes a 21 días de 

cultivo resultaron estadísticamente similares a los controles de mucosa oral nativa, 

mostrando niveles de tinción superiores al 85% de dichos controles. 
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Figura 15. Análisis histoquímico mediante la técnica del rojo picrosirius de los 

distintos tejidos artificiales de fibrina-agarosa fabricados en esta Tesis Doctoral y 

los controles de mucosa oral. Para cada tejido artificial, se muestran imágenes 

correspondientes a los 7, 14 y 21 días de cultivo ex vivo. Escala: 100µm. 
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FIBRAS DE COLÁGENO 
(ROJO PICROSIRIUS) 

Tiempo en 
cultivo 

U.I. de rojo 
picrosirius 

Porcentaje 
respecto al 

control 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
acelular no funcionalizado 

7 días 7,5±0,71 U.I. 6,04±0,71% 

14 días 18,4±2,76 U.I. 14,83±2,76% 

21 días 19,2±3,82 U.I. 15,47±3,82% 

Promedio 15,03±6,04 U.I. 12,11±6,04% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
con fibroblastos en su interior 
no funcionalizado 

7 días 14,5±8,1 U.I. 11,68±8,1% 

14 días 26±10,48 U.I. 20,95±10,48% 

21 días 32,7±5,54 U.I. 26,35±5,54% 

Promedio 24,4±11,06 U.I. 19,66±11,06% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
funcionalizado mediante 
bioexplantes tisulares 

7 días 37±6,41 U.I. 29,81±6,41% 

14 días 64±9,26 U.I. 51,57±9,26% 

21 días 106,7±15,2 U.I. 85,98±15,2% 

Promedio 69,23±31,03 U.I. 55,79±31,03% 

Mucosa oral humana nativa 
control 

 - 124,1±42,28 U.I. 100±42,28% 

Tabla 2. Cuantificación de la señal histoquímica de rojo picrosirius en los distintos 
tipos de muestras analizados en la presente Tesis Doctoral. Los resultados se 
muestran como valores crudos de unidades de intensidad de señal (U.I.) y como 
porcentaje de señal respecto al control de mucosa humana nativa, tomada como 
100% de intensidad de señal. En cada caso, los valores se expresan como media ± 
desviación estándar. 

 

 

 

Tabla 3. Valores p de significación estadística para la comparación de los niveles de 
intensidad de tinción de rojo picrosirius en las diferentes muestras analizadas en la 
presente Tesis Doctoral. Los valores corresponden a las p obtenidas tras comparar 
estadísticamente dos grupos concretos de muestras. 
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5. Análisis de fibras de colágeno tipo I de la matriz extracelular en los tejidos 

artificiales no funcionalizados y los sustitutos tisulares funcionalizados mediante 

técnicas de bioexplante tisular 

En último lugar, en la presente Tesis Doctoral, se analizó la presencia de fibras de colágeno 

tipo I en los diferentes tipos de muestras, utilizando para ello, técnicas de 

inmunohistoquímica. 

A este respecto, se observó que la mayor intensidad de señal inmunohistoquímica 

correspondía a la lámina propia de los controles de mucosa oral humana nativa, los cuales 

presentaban abundantes fibras de colágeno tipo I a este nivel (Figura 16).  

En cuanto a los tejidos artificiales generados en esta Tesis Doctoral, se observó de nuevo 

que los biomateriales acelulares presentaban muy escasa presencia de colágeno tipo I 

(promedio 22,05±1,45% del control), con un leve incremento no significativo en los 

biomateriales de fibrina-agarosa celulares no funcionalizados (promedio 30,93±5,85% del 

control). Las diferencias entre los tejidos celulares y acelulares no fueron estadísticamente 

significativas, al igual que las diferencias entre los distintos tiempos de cultivo (Tabla 4). El 

análisis de los tejidos artificiales funcionalizados mediante bioexplantes tisulares mostró un 

incremento de la señal inmunohistoquímica de colágeno tipo I, con un promedio del 

36,16±17,33% del control. Aunque todos los tiempos resultaron significativamente 

inferiores al control de mucosa oral humana nativa, las muestras funcionalizadas 

correspondientes al día 21 mostraron diferencias significativas con los biomateriales 

acelulares no funcionalizados y diferencias marginalmente significativas con los tejidos 

celulares no funcionalizados. Asimismo, el análisis temporal de los tejidos funcionalizados 

reveló un aumento significativo de la intensidad de colágeno tipo I a los 21 días, respecto 

a los 7 días, y un aumento marginalmente significativo a los 21 días, respecto a los 14 días. 
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Figura 16. Análisis histoquímico mediante la técnica inmunohistoquímica de 

colágeno tipo I de los distintos tejidos artificiales de fibrina-agarosa fabricados en 

esta Tesis Doctoral y los controles de mucosa oral. Para cada tejido artificial, se 

muestran imágenes correspondientes a los 7, 14 y 21 días de cultivo ex vivo. Escala: 

100µm. 
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COLÁGENO TIPO I 
(INMUNOHISTOQUÍMICA) 

Tiempo en 
cultivo 

U.I. de 
colágeno tipo I 

Porcentaje 
respecto al 

control 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
acelular no funcionalizado 

7 días 26,3±0,48 U.I. 22,03±0,48% 

14 días 26,4±1,71 U.I. 22,11±1,71% 

21 días 26,3±1,89 U.I. 22,03±1,89% 

Promedio 26,33±1,45 U.I. 22,05±1,45% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
con fibroblastos en su interior 
no funcionalizado 

7 días 34,2±4,18 U.I. 28,64±4,18% 

14 días 37±4,19 U.I. 30,99±4,19% 

21 días 39,6±7,69 U.I. 33,17±7,69% 

Promedio 36,93±5,85 U.I. 30,93±5,85% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
funcionalizado mediante 
bioexplantes tisulares 

7 días 26,1±4,23 U.I. 21,86±4,23% 

14 días 40,8±12,36 U.I. 34,17±12,36% 

21 días 62,6±6,9 U.I. 52,43±6,9% 

Promedio 43,17±17,33 U.I. 36,16±17,33% 

Mucosa oral humana nativa 
control 

 - 119,4±39,4 U.I. 100±39,4% 

Tabla 4. Cuantificación de la señal inmunohistoquímica de colágeno tipo I en los 

distintos tipos de muestras analizados en la presente Tesis Doctoral. Los resultados 

se muestran como valores crudos de unidades de intensidad de señal (U.I.) y como 

porcentaje de señal respecto al control de mucosa humana nativa, tomada como 

100% de intensidad de señal. En cada caso, los valores se expresan como media ± 

desviación estándar. 

 

Tabla 5. Valores p de significación estadística para la comparación de los niveles de 

intensidad de tinción inmunohistoquímica para colágeno tipo I en las diferentes 

muestras analizadas en la presente Tesis Doctoral. Los valores corresponden a las 

p obtenidas tras comparar estadísticamente dos grupos concretos de muestras. 
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6. Análisis de proteoglicanos de la matriz extracelular en los tejidos artificiales no 

funcionalizados y los sustitutos tisulares funcionalizados mediante técnicas de 

bioexplante tisular 

Cuando se analizaron las diferentes muestras incluidas en la presente Tesis Doctoral 

mediante la técnica histoquímica de azul alcián (Figura 17) para la detección de 

proteoglicanos, se encontró, en primer lugar, que la lámina propia de la mucosa oral nativa 

presentaba abundante presencia de estos componentes.  

Sin embargo, el análisis de los diferentes tipos de tejidos artificiales mostró escasa 

presencia de proteoglicanos, especialmente en las muestras de fibrina-agarosa acelular 

(Tabla 6). De hecho, los valores de intensidad mostrados por el material acelular fueron 

inferiores al 25% del control y mostraron diferencias significativas con el control (Tabla 6). 

En los tejidos celulares no funcionalizados de fibrina-agarosa, encontramos un promedio 

de intensidad de señal del 21.22±2.72% respecto al control, no alcanzando ninguna de las 

muestras el 30% del control. Las diferencias con el control fueron estadísticamente 

significativas. Por el contrario, la presencia de proteoglicanos fue mayor en los tejidos 

funcionalizados mediante bioexplantes tisulares, aunque éstos no alcanzaron los niveles 

observados en la mucosa oral nativa utilizada como control. Las diferencias frente al control 

de mucosa oral fueron estadísticamente significativas a los 7 y 14 días, y marginalmente 

significativas a los 21 días. 
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Figura 17. Análisis histoquímico mediante la técnica de azul alcián de los distintos 

tejidos artificiales de fibrina-agarosa fabricados en esta Tesis Doctoral y los 

controles de mucosa oral. Para cada tejido artificial, se muestran imágenes 

correspondientes a los 7, 14 y 21 días de cultivo ex vivo. Escala: 100µm. 
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PROTEOGLICANOS  
(AZUL ALCIÁN) 

Tiempo en 
cultivo 

U.I. de azul 
alcián 

Porcentaje 
respecto al 

control 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
acelular no funcionalizado 

7 días 12,9±1,1 U.I. 22,87±1,1% 

14 días 12,8±1,14 U.I. 22,7±1,14% 

21 días 13,2±1,81 U.I. 23,4±1,81% 

Promedio 12,97±1,35 U.I. 23±1,35% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
con fibroblastos en su interior 
no funcionalizado 

7 días 10,1±1,2 U.I. 17,91±1,2% 

14 días 10,7±1,7 U.I. 18,97±1,7% 

21 días 15,1±1,73 U.I. 26,77±1,73% 

Promedio 11,97±2,72 U.I. 21,22±2,72% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
funcionalizado mediante 
bioexplantes tisulares 

7 días 9,9±0,74 U.I. 17,55±0,74% 

14 días 22,4±4,4 U.I. 39,72±4,4% 

21 días 38,4±10,42 U.I. 68,09±10,42% 

Promedio 23,57±13,44 U.I. 41,79±13,44% 

Mucosa oral humana nativa 
control 

 - 56,4±26,01 U.I. 100±26,01% 

Tabla 6. Valores obtenidos tras la cuantificación de proteoglicanos mediante la 

técnica de azul alcián en las diferentes muestras analizadas en la presente Tesis 

Doctoral. Los resultados se muestran como media ± desviación estándar. 

 

Tabla 7. Valores p de significación estadística para la comparación de los niveles de 
intensidad de tinción de azul alcián en las diferentes muestras analizadas en la 
presente Tesis Doctoral. Los valores corresponden a las p obtenidas tras comparar 
estadísticamente dos grupos concretos de muestras. 
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7. Análisis de glicoproteínas de la matriz extracelular en los tejidos artificiales no 

funcionalizados y los sustitutos tisulares funcionalizados mediante técnicas de 

bioexplante tisular 

El análisis cuantitativo de la presencia de glicoproteínas identificadas mediante la técnica 

del ácido periódico de Schiff (PAS) mostró, asimismo, diferencias entre los distintos grupos 

de estudio. En primer lugar, se observó que la mucosa oral nativa utilizada como control 

mostró señal intensa para esta reacción histoquímica, especialmente a nivel de la 

membrana basal de la unión entre el epitelio y la lámina propia y de los vasos sanguíneos 

(Figura 18). 

En segundo lugar, los biomateriales acelulares no funcionalizados mostraron muy escasa 

intensidad de señal PAS, con un promedio de 16.34±1.94% de la intensidad encontrada 

en el control, y sin que existieran diferencias entre los diferentes tiempos de cultivo. Las 

diferencias con el control y con el tejido de fibrina-agarosa celularizado no funcionalizado 

resultaron no significativas (Tabla 8). Cuando se analizaron los tejidos celulares no 

funcionalizados, se encontró que estos tejidos también presentaban muy escasa intensidad 

de tinción PAS a los tres tiempos analizados, con un promedio de 19.84±10.42% de la 

intensidad encontrada en el control, y sin que existieran diferencias entre los diferentes 

tiempos de cultivo. Finalmente, la cuantificación de intensidad de señal PAS en los tejidos 

de fibrina-agarosa funcionalizados mediante bioexplantes tisulares mostró un aumento de 

la intensidad de este marcador histoquímico, alcanzando un promedio de 54.51±23.97% 

del control. En este caso, se observaron diferencias significativas entre los días 7 y 14 de 

cultivo, así como diferencias marginalmente significativas entre los días 14 y 21. Aunque 

los niveles alcanzados en los días 7 y 14 fueron significativamente inferiores a los del 

control, la mucosa oral funcionalizada resultó estadísticamente comparable a la mucosa 

oral nativa a los 21 días de cultivo (p>0,05). 
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Figura 18. Análisis histoquímico mediante la técnica del ácido periódico de Schiff 

(PAS) de los distintos tejidos artificiales de fibrina-agarosa fabricados en esta Tesis 

Doctoral y los controles de mucosa oral. Para cada tejido artificial, se muestran 

imágenes correspondientes a los 7, 14 y 21 días de cultivo ex vivo. Escala: 100µm. 
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GLICOPROTEÍNAS 
(PAS) 

Tiempo en 
cultivo 

U.I. de PAS 
Porcentaje 
respecto al 

control 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
acelular no funcionalizado 

7 días 12,8±0,79 U.I. 15,61±0,79% 

14 días 13,7±2 U.I. 16,71±2% 

21 días 13,7±2,63 U.I. 16,71±2,63% 

Promedio 13,4±1,94 U.I. 16,34±1,94% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
con fibroblastos en su interior 
no funcionalizado 

7 días 17,3±10,71 U.I. 21,1±10,71% 

14 días 18,3±5,21 U.I. 22,32±5,21% 

21 días 13,2±13,85 U.I. 16,1±13,85% 

Promedio 16,27±10,42 U.I. 19,84±10,42% 

Biomaterial de fibrina-agarosa 
funcionalizado mediante 
bioexplantes tisulares 

7 días 17,3±10,04 U.I. 21,1±10,04% 

14 días 45,6±10,63 U.I. 55,61±10,63% 

21 días 71,2±4,64 U.I. 86,83±4,64% 

Promedio 44,7±23,97 U.I. 54,51±23,97% 

Mucosa oral humana nativa 
control 

-  82±27,38 U.I. 100±27,38% 

Tabla 8. Cuantificación de la señal histoquímica del ácido periódico de Schiff (PAS) 

en los distintos tipos de muestras analizados en la presente Tesis Doctoral. Los 

resultados se muestran como valores crudos de unidades de intensidad de señal 

(U.I.) y como porcentaje de señal respecto al control de mucosa humana nativa, 

tomada como 100% de intensidad de señal. En cada caso, los valores se expresan 

como media ± desviación estándar. 

 

Tabla 9. Valores p de significación estadística para la comparación de los niveles de 

intensidad de tinción de PAS en las diferentes muestras analizadas en la presente 

Tesis Doctoral. Los valores corresponden a las p obtenidas tras comparar 

estadísticamente dos grupos concretos de muestras. 
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En la presente Tesis Doctoral se ha desarrollado una estrategia novedosa de biofabricación 

de tejidos artificiales para su aplicación en Ingeniería Tisular de la región oral y maxilofacial. 

Esta técnica, consiste en la estandarización de nuevos métodos que permitan funcionalizar 

los tejidos artificiales mediante la utilización de bioexplantes de tejidos con el objetivo de 

conseguir un mayor grado biomimeticidad con los tejidos nativos. Los resultados obtenidos 

en la presente Tesis Doctoral revelaron que los nuevos modelos funcionalizados de fibrina-

agarosa se pueden generar con facilidad en el laboratorio mediante el uso de pequeños 

bioexplantes de tejido obtenidos de biopsias de mucosa oral humana en combinación con 

biomateriales de fibrina y agarosa que han sido previamente utilizados y caracterizados en 

protocolos de fabricación de tejidos artificiales (Alfonso-Rodríguez et al., 2015; Oliveira et 

al., 2013; Fernández-Valadés-Gámez et al., 2016). Este avance, supone una gran mejora 

en la técnica de fabricación de tejidos artificiales ya que no requiere de la necesidad de 

establecer cultivos celulares primarios y, por tanto, se reducirían los tiempos de fabricación 

en el laboratorio.  

Los estudios realizados previamente sobre biomateriales no funcionalizados desarrollados 

con fibrina y agarosa demostraron tener propiedades biomecánicas adecuadas (Scionti et 

al., 2014) y un alto grado de biocompatibilidad cuando fueron implantados sobre modelos 

de experimentación animal (Fernández-Valadés et al., 2017; Martin-Piedra et al., 2017). 

Este hecho, permitió trasladar el modelo no funcionalizado de fibrina y agarosa a pacientes, 

con resultados preliminares prometedores (Egea-Guerrero et al., 2019; González-

Andrades et al., 2019). Sin embargo, es bien conocido que el proceso de biofabricación de 

un tejido artificial no funcionalizado para su uso terapéutico requiere de largos periodos de 

fabricación in vitro hasta obtener la densidad celular adecuada, esto unido a un largo 

proceso de maduración del tejido artificial que suele tardar aproximadamente tres semanas 

desde el momento de su fabricación (Garzón et al., 2009). En este sentido, el desarrollo de 

una novedosa técnica de biofabricación basada en la funcionalización de los biomateriales 

a partir de la utilización de bioexplantes de tejido, podría acelerar significativamente el 

proceso de biofabricación y, por ende, contribuir a su traslación clínica. 

De acuerdo con esto, la literatura ha descrito numerosos procesos de biofabricación de 

tejidos artificiales para mejorar la regeneración de los tejidos blandos y duros de la cavidad 

oral. En este sentido, destaca el uso de sistemas de auto-ensamblaje de biomateriales con 

secuencias peptídicas, el uso de polímeros sintéticos, biomateriales cerámicos y 

composites (Moussa et al., 2019), todos ellos con resultados favorables pero que aún 

requieren un mayor grado de optimización para su utilización en la clínica. La búsqueda de 

nuevas estrategias de funcionalización de biomateriales pone de relieve el interés de la 

comunidad científica por optimizar los resultados hasta ahora alcanzados con otros 
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sistemas de funcionalización. El sistema de funcionalización diseñado en la presente Tesis 

doctoral consiste en combinar dos biomateriales de origen natural altamente 

biocompatibles como son la fibrina y la agarosa, una proteína filamentosa e insoluble y un 

polisacárido capaz de mejor las propiedades biomecánicas de materiales de baja 

estabilidad mecánica como la fibrina. Una vez mezclados los dos biomateriales naturales, 

se lleva a cabo su funcionalización mediante la agregación de bioexplantes de tejido 

provenientes de biopsias de mucosa oral con el objetivo de mejorar las propiedades 

biológicas del tejido artificial y, por ende, su aplicabilidad en la odontología traslacional. 

Los resultados de la presente Tesis Doctoral demostraron que las células contenidas en 

los bioexplantes de mucosa oral eran capaces de migrar y crear un entorno bioactivo dentro 

del biomaterial de fibrina-agarosa funcionalizada y, en consecuencia, inducir la 

proliferación celular. Por tanto, el número de células aumentó exponencialmente después 

de tres semanas de cultivo in vitro, siendo similar al grupo control de mucosa oral nativa y 

diferente al tejido celular no funcionalizado. Una de las razones por las cuales las células 

tienden a proliferar y crear un entorno bioactivo dentro de los biomateriales funcionalizados 

con respecto a los no funcionalizados, podría ser debido a la ausencia de la utilización de 

una técnica de disociación enzimática para introducir las células dentro del biomaterial y 

que no son requeridas en los sistemas de funcionalización aquí propuestos. En este 

sentido, recientes publicaciones, han descrito el daño celular que ocasionan las enzimas 

de digestión como la tripsina-EDTA sobre la membrana plasmática (Kasai et al. 2020). Así 

mismo, el uso de enzimas como la colagenasa tipo I y II han demostrado un efecto negativo 

sobre la migración celular dependiendo concentración enzimática y el tiempo de exposición 

a los tejidos (Seol et al., 2014). Este hecho, podría explicar la escaza capacidad de 

proliferación que tienen las células dentro de las matrices celulares no funcionalizadas 

durante las primeras semanas de cultivo in vitro.  

El desarrollo de un nuevo método de funcionalización, tema de estudio de la presente Tesis 

Doctoral, no requiere de digestión enzimática previa, constituyendo una importante ventaja 

con respecto a otros métodos de biofabricación de tejidos artificiales. En la mayoría de los 

casos, el uso de enzimas de origen animal está asociado a numerosas complicaciones en 

el ámbito regulatorio de la medicina traslacional limitando así la trasferencia a la clínica 

(Heathman et al., 2015). Con el objetivo de reducir dichas complicaciones el método de 

funcionalización pretende evitar el uso de enzimas de digestión, así como, reducir los 

tiempos de fabricación in vitro de los tejidos orales para su uso en odontología regenerativa.  

Por otra parte, el uso de los métodos de funcionalización ha demostrado ser útil en la 

generación de tejidos artificiales más biomiméticos. Esto quiere decir, tejidos artificiales 

con una cantidad definida de proteínas de la matriz extracelular con un rol esencial en la 
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fisiología, la división y la diferenciación celular que permiten la nutrición e intercambio de 

oxígeno dentro de los tejidos desarrollados (Costa et al., 2017). En este contexto, diferentes 

experimentos han comprobado el uso de eficaz de bioexplantes tejido mamario cultivado 

dentro de esponjas sintéticas manteniendo la capacidad de respuesta tisular sin la 

necesidad de una extensa manipulación del tejido mediante digestión enzimática, 

manteniendo así, la organización del tejido conectivo y la matriz extracelular. Además, este 

método de funcionalización tiene el potencial de mejorar los resultados de los estudios 

preclínicos ya que proporcionan datos más precisos que reflejan las interacciones célula-

célula y célula-matriz, el microambiente tisular, los efectos de los fármacos o la función de 

las células (Gris-Cárdenas et al., 2022).  

A pesar de la gran importancia de contener proteínas de la matriz extracelular dentro de 

los tejidos artificiales, la síntesis de dichas proteínas suele ser escasa a nivel in vitro 

(Garzón et al., 2013; Alfonso-Rodríguez et al., 2015), como lo confirman los resultados 

obtenidos en los grupos de estudio acelulares y celulares no funcionalizados. Sin embargo, 

una vez realizados los métodos de funcionalización los tejidos artificiales mostraron tener 

una mayor cantidad de proteínas constitutivas de la matriz extracelular. En este sentido, 

uno de los componentes fundamentales de la matriz extracelular son los componentes 

fibrilares, los cuales son fundamentales para el mantenimiento de la estructura 

tridimensional de los tejidos, así como para su hidratación (Halper et al., 2014). Aparte de 

los componentes fibrilares de la matriz extracelular, los componentes no fibrilares como los 

proteoglicanos juegan también un papel relevante en la regulación de la actividad proteasa, 

la respuesta celular a factores de crecimiento, las interacciones célula a célula y las 

interacciones célula-matriz, así como, en el proceso de síntesis de colágeno (Aviezer et al., 

1994). De acuerdo con esto, el uso de los métodos de funcionalización en la fabricación de 

tejidos artificiales mostró estar directamente relacionado con el aumento de proteoglicanos 

en la matriz extracelular de las muestras de fibrina-agarosa funcionalizada con 

bioexplantes tisulares.  

Asimismo, otro de los componentes no fibrilares de la matriz son las glicoproteínas, 

componentes fundamentales en la estructura de los tejidos (Browning, 2018). Los 

hallazgos de la presente Tesis Doctoral confirmaron que los tejidos no funcionalizados 

carecían de componentes fibrilares y no fibrilares de la matriz extracelular mientras se 

mantuvieron en cultivo (Fernández-Valadés-Gámez et al., 2016) y que su funcionalización 

con bioexplantes tisulares mejora la capacidad de síntesis de dichas proteínas 

especialmente a las tres semanas de cultivo. El incremento en la síntesis de proteínas no 

fibrilares de la matriz extracelular en los tejidos funcionalizados podría mejorar la 

funcionalidad de los tejidos una vez implantados in vivo, a diferencia de los tejidos 
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artificiales no funcionalizados que mostraron bajos niveles de diferenciación celular. Una 

posible explicación del fenómeno de incremento de proteínas de la matriz extracelulares 

en tejidos artificiales obtenidos mediante el uso de métodos de funcionalización podría ser 

que los bioexplantes incorporados en el biomaterial son capaces de liberar componentes 

solubles de la matriz extracelular que podrían difundirse dentro del material y actuar como 

agente activador de la función celular. Por otra parte, el aumento del número de células 

proliferativas dentro del biomaterial funcionalizado podría ser el responsable del aumento 

en la síntesis de proteínas de la matriz extracelular. En concreto, el número de células, la 

cantidad de proteínas de la matriz extracelular y el tiempo de cultivo podrían 

correlacionarse de manera positiva entre sí y favorecer el proceso de desarrollo y 

maduración de los tejidos in vitro.  

Por otra parte, durante los últimos años se ha descrito la funcionalización de biomateriales 

naturales y sintéticos con secretoma obtenido a partir de células madre mesenquimales 

(Cases-Perera et al., 2022) que ha demostrado un potente efecto inductor a través de las 

biomoléculas que contiene (Romanazzo et al., 2022) donde destaca la presencia de 

factores de crecimiento, citoquinas, proteasas, factores de transcripción y otras moléculas 

involucradas en el proceso de adhesión y viabilidad celular, migración, proliferación y 

diferenciación (Baez-Jurado et al., 2019). Estos hallazgos, ponen de relieve el alto 

contenido de biomoléculas inductoras que podrían contener los bioexplantes de tejido 

usados en los métodos de funcionalización. La cantidad de biomoléculas inductoras 

podrían ser comparables con las contenidas en el secretoma y jugarían, por tanto, un papel 

crucial en las funciones de desarrollo, maduración y diferenciación de los tejidos artificiales.  

El contenido fibrilar de los componentes de la matriz extracelular de los tejidos de la cavidad 

oral está representado principalmente por la presencia de fibras de colágeno maduro, con 

abundancia en colágeno tipo I, existiendo, además, escasas fibras reticulares y elásticas. 

En concreto, el colágeno tipo I es una proteína importante dentro del proceso de 

diferenciación y migración celular, además de ser la encargada de mantener las 

propiedades mecánicas dentro de los tejidos (Aviezer et al., 1994; Kubo, 2018). En este 

contexto, en la presente Tesis Doctoral se confirmó que la mucosa oral nativa es rica en 

colágeno tipo I, y contiene una escaza cantidad fibras reticulares y elásticas (Alfonso-

Rodríguez et al., 2015). En este sentido, cuando se evaluaron los tejidos artificiales 

funcionalizados durante tres semanas in vitro se observó la presencia de colágeno tipo I, 

no detectada en los tejidos que no fueron sometidos al método de funcionalización. Estos 

resultados, validan los resultados previos obtenidos por el grupo de investigación en 

Ingeniería Tisular de la Universidad de Granada (Martin-Piedra et al., 2017; Alfonso-

Rodríguez et al., 2015) en los que se observó una escaza presencia de colágeno tipo I a 
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nivel in vitro que mejoró una vez que los tejidos artificiales fueron implantados in vivo. En 

general, los tejidos funcionalizados fueron capaces de sintetizar colágeno tipo I de manera 

similar al control. Sin embargo, los resultados obtenidos tras el análisis inmunohistoquímico 

mostraron niveles inferiores de colágeno respecto a los niveles obtenidos mediante la 

técnica de detección histoquímica con la tinción de rojo picrosirius. Este hecho podría 

explicarse con las diferencias encontradas en las muestras control donde se encontraron 

fibras colágenas maduras e inmaduras.  

En la presente Tesis Doctoral es importante destacar que los niveles de proteoglicanos y 

fibras de colágeno se incrementaron con las semanas de cultivo. Estos resultados, como 

se comentó previamente, podrían sugerir que el incremento gradual del número de células 

podría ser el responsable de la expresión secuencial de proteínas de la matriz extracelular 

dentro de los biomateriales de fibrina y agarosa. Este hallazgo sugiere que el uso de 

técnicas de funcionalización en tiempos prolongados de cultivo celular podría generar 

tejidos artificiales con niveles óptimos de diferenciación. Estudios preliminares 

desarrollados por Sheila MacNeil en el 2014 sobre sustitutos dérmicos (MacNeil et al., 

2014), confirman que la utilización de pequeños bioexplantes de tejido dentro de 

biomateriales biodegradables promueven la migración celular el proceso de angiogénesis 

y el depósito de matriz extracelular como lo evidencian los datos del presente estudio. 

En resumen, la presente Tesis Doctoral describe un nuevo y sencillo método de 

funcionalización que permite la generación eficiente de sustitutos de mucosa oral. El 

análisis de los biomateriales funcionalizados reveló que estos nuevos modelos de tejido 

artificial presentan mayor grado de biomimeticidad que los tejidos artificiales no 

funcionalizados en lo que se refiere al número de células y la síntesis de componentes de 

la matriz extracelular, lo que respalda su potencial uso clínico. Una de Las posibles 

aplicaciones de los biomateriales funcionalizados desarrollados en la presente Tesis 

Doctoral podría ser la generación de membranas biológicas para su uso en regeneración 

periodontal. Otras posibles aplicaciones podrían ser el reemplazo de la mucosa oral 

patológica en medicina oral y maxilofacial, y el tratamiento de pacientes con fisura palatina. 

Aunque el grupo de investigación en Ingeniería Tisular de la Universidad de Granada 

cuenta con una dilatada experiencia en el desarrollo de tejidos artificiales para su uso en 

regeneración de tejidos del área maxilofacial (Osorio et al., 2017; Garzón et al., 2013; 

Martin-Piedra et al., 2017) los nuevos modelos de tejidos artificiales funcionalizados 

podrían proporcionar mayor capacidad funcionales y, por lo tanto, mejores resultados 

clínicos en el futuro. 
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Una de las principales aportaciones científicas de la presente Tesis Doctoral es el 

desarrollo de nuevos tejidos artificiales generados con técnicas de biofabricación de última 

generación. El uso de los métodos de funcionalización para la fabricación de tejidos 

artificiales reduce sustancialmente el tiempo de fabricación y se convierten en una técnica 

de biofabricación de un solo paso, eliminando el aislamiento y la expansión celular de los 

sistemas tradicionales de biofabricación. Una de las principales ventajas de la 

biofabricación en un solo paso es que se requiere de menor cantidad de tejido donante, ya 

que el tejido es disgregado hasta obtener numerosos bioexplantes de tejido. Por otra parte, 

los costes de biofabricación disminuyen ya que la cantidad de material fungible se reduce 

al prescindir de la necesidad de aislamiento y expansión celular. Sin embargo, uno de los 

grandes retos a futuro será continuar los estudios preclínicos tanto en laboratorio como in 

vivo en animales de experimentación, para determinar la capacidad de vascularización de 

estos modelos y posteriormente proceder a su validación como medicamento de terapias 

avanzadas y su consecuente aprobación por la Agencia Española del Medicamento. En 

concreto, contar con los biomateriales de fibrina y agarosa, actualmente aprobados para 

uso clínico (Egea-Guerrero et al., 2019; González-Andrades et al., 2017), respalda la 

utilidad clínica futura de los modelos de mucosa oral humana funcionalizados con 

bioexplantes tisulares. 
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Los resultados obtenidos en la presente Tesis Doctoral nos permiten inferir las siguientes 

conclusiones: 

1. La aplicación de los métodos de biofabricación basados en bioexplantes tisulares 

desarrollados en la presente Tesis Doctoral ha posibilitado la obtención de biomateriales 

de fibrina-agarosa funcionalizados de posible utilidad en protocolos de ingeniería tisular 

oral y maxilofacial. 

2. El análisis histológico de los nuevos tejidos de fibrina-agarosa funcionalizados mediante 

el uso de bioexplantes tisulares reveló la biomimeticidad del modelo y su utilidad para 

inducir significativamente la proliferación de las células del estroma de la mucosa oral en 

el interior del biomaterial en comparación con los tejidos artificiales no funcionalizados. El 

análisis temporal reveló, asimismo, un incremento significativo de la población fibroblástica 

de tejido artificial a lo largo del tiempo. 

3. Cuando se analizó la composición de la matriz extracelular de los nuevos tejidos de 

fibrina-agarosa funcionalizados mediante el uso de bioexplantes tisulares, se observó un 

incremento en la síntesis de fibras de colágeno maduras y de colágeno tipo I en estos 

tejidos funcionalizados en comparación con los tejidos artificiales no funcionalizados. A 

este respecto, existió un aumento significativo de la cantidad de colágeno maduro y de 

colágeno tipo I en los tejidos funcionalizados correspondientes a 21 días, en comparación 

con los tejidos funcionalizados mantenidos en cultivo durante 7 y 14 días, alcanzando 

niveles similares al control de mucosa oral nativa a los 21 días en el caso del colágeno 

maduro identificado mediante la técnica histoquímica de rojo picrosirius. 

4. La evaluación de los nuevos tejidos de fibrina-agarosa funcionalizados mediante el uso 

de bioexplantes tisulares para determinar la síntesis de componentes no fibrilares de la 

matriz extracelular reveló, en primer lugar, la utilidad del modelo funcionalizado para 

incrementar la síntesis de proteoglicanos identificados mediante la técnica histoquímica de 

azul alcián respecto al tejido artificial no funcionalizado, aunque el modelo funcionalizado 

no llegó a alcanzar los niveles del control. En cuanto a las glicoproteínas identificadas 

mediante la técnica del PAS, el método de funcionalización aquí descrito logró asimismo 

aumentar la producción de estos componentes no fibrilares de la matriz extracelular en 

comparación con los tejidos artificiales no funcionalizados, alcanzándose niveles 

comparables al control de mucosa oral humana nativa a los 21 días de cultivo. 

5. En conjunto, estos resultados nos permiten confirmar la utilidad de la técnica de 

funcionalización basada en bioexplantes tisulares a la hora de generar tejidos artificiales 

más biomiméticos respecto a la mucosa oral humana. En comparación con los tejidos 

artificiales no funcionalizados de fibrina-agarosa, el modelo funcionalizado presenta un 
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mayor número de células y un incremento en la síntesis de componentes fibrilares y no 

fibrilares de la matriz extracelular, alcanzando, para algunos de estos componentes, 

niveles comparables a los de la mucosa oral humana nativa utilizada como control. El 

desarrollo de futuros ensayos clínicos deberá determinar la utilidad clínica del modelo en 

patología oral y maxilofacial. 
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