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RESUMEN 

- Introducción: La implantología moderna ha evolucionado a grandes pasos 

durante los últimos años, dando un vuelco al concepto de éxito sobre 

implantes. Cada vez cobran una mayor importancia los tejidos blandos y su 

mantenimiento. Muchos son los pacientes que requieren una solución estética 

en poco tiempo, algo que podemos conseguir gracias a los sistemas 

CAD/CAM. El Vita CAD-Temp® (PMMA) y el IPS e.max® CAD (LS2) son 

ambos materiales fresados a través de este sistema. 

 

- Objetivos: Comparar PMMA y LS2 a nivel del comportamiento de 

fibroblastos gingivales humanos (HGFs) al crecer en contacto con estas 

superficies (proliferación, crecimiento, morfología y secreciones de colágeno 

tipo 1), así como valorar su nivel de citotoxicidad. 

 

- Hipótesis: La hipótesis nula afirma que ambos grupos de estudio presentan 

el mismo comportamiento fibroblástico temprano al contactar con sus 

superficies. Además de esperar obtener valores de humectabilidad, 

citotoxicidad y producción de colágeno semejantes sobre ambas superficies.  

 

- Material y Método: Se realizó un estudio in vitro comparativo utilizando 

discos de ambos materiales en los que fueron cultivados HGFs. Tras su 

procesamiento fueron analizados distintos parámetros celulares a las 24 horas 

de la siembra, así como el estudio de la superficie de los discos (perfilometría) 

junto a su composición y humectabilidad. Además, se llevó a cabo el estudio 

de citotoxicidad en tres etapas celulares (24, 48 y 72 horas) y de producción 

de COL1 (a las 24 y 72 horas).  

 

- Resultados: Los valores obtenidos fueron recopilados y analizados 

estadísticamente, hallando resultados semejantes en la práctica totalidad de 

los valores citomorfométricos analizados a excepción de la longitud del 

citoesqueleto y la redondez (ambos mayores en el PMMA).  

La viabilidad de ambos materiales fue creciendo exponencialmente con el 

paso del tiempo, obteniéndose a las 72 horas los valores más altos (sin 

diferencias significativas entre grupos), siendo en ambos materiales >85%. 

Finalmente, la secreción de COL1 se vio reducida en el rango de 72 horas, 

obteniéndose diferencias significativas entre grupos. 

 

- Conclusiones: La hipótesis nula fue rechazada, ya que se obtuvieron 

diferencias estadísticamente significativas a nivel de crecimiento (mayor 



GLOSARIO DE ABREVIATURAS 

17 

 

expansión del citoesqueleto sobre PMMA), citotoxicidad (superior en el 

PMMA) y secreción de COL1 (superior al contacto con LS2). Serán 

necesarios estudios complementarios que nos ayuden a concretar la 

información obtenida y extrapolarla a la práctica clínica. 

 

- Palabras clave: fibroblasto gingival humano, disilicato de litio, pol(metil-

metacrilato), pilar transepitelial, viabilidad. 
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ABSTRACT 

- Introduction: Modern implantology has greatly evolved in recent years, 

redifining the concept of success on implants. Soft tissues and their 

maintenance are becoming increasingly important. There are many 

patients who require an aesthetic solution in a short time, achievable 

thanks to CAD/CAM systems. Vita CAD-Temp® (PMMA) and IPS 

e.max® CAD (LS2) are both materials milled through this system. 

 

- Aim: Comparing the behavior of human gingival fibroblasts (HGFs) 

when growing in contact with PMMA and LS2 (proliferation, growth, 

morphology and secretions of type 1 collagen), as well as measuring up 

their level of cytotoxicity. 

 

 

- Hypothesis: The null hypothesis states that both study groups present 

the same early fibroblastic behavior when in contact with their surfaces, 

also expecting to obtain similar wettability, cytotoxicity and collagen 

production values on both surfaces. 

 

- Material and Methods: A comparative in vitro study was carried out 

using discs of both materials in which HGFs were cultured. After 

processing, different cellular parameters were analyzed 24 hours after 

seeding, as well as the study of the surface of the discs (profilometry) 

together with their composition and wettability. In addition, the 

cytotoxicity study was carried out in three cell stages (24, 48 and 72 hours) 

and of COL1 production (at 24 and 72 hours). 

 

- Results: The values obtained were compiled and statistically analyzed, 

finding similar results in virtually all the cytomorphometric values 

analyzed, except for the length of the cytoskeleton and roundness (both 

greater in the PMMA). 

 

The viability of both materials grew exponentially over time, obtaining the 

highest values (more than 85 % in both materials) at 72 hours ,with no 

significant differences between groups.Finally, the secretion of COL1 was 

reduced in the 72 hours range, obtaining significant differences between 

groups. 

 

- Conclutions: The null hypothesis was rejected, since statistically 

significant differences were obtained at the growth level (greater 

expansion of the cytoskeleton on PMMA), cytotoxicity (higher on 

PMMA) and COL1 secretion (higher on contact with LS2). 
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Complementary studies will be necessary to help us specify the 

information obtained and extrapolate it to clinical practice. 

 

- Key words: human gingival fibroblasts, lithium disilicate, polymethyl 

methacrylate, dental implant abutment, viability. 
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1.  INTRODUCCIÓN 

 

1.1. Sistema CAD/CAM. 

La prostodoncia es la rama de la Odontología especializada en el 

diagnóstico, plan de tratamiento, rehabilitación y mantenimiento de la función 

oral, el confort, la apariencia y la salud de los pacientes en condiciones asociadas a 

la ausencia de un diente y/o de los tejidos orales. Para ello se requiere un sustituto 

que sea duradero, seguro, cómodo y estético [1]. Esta necesidad llevó al desarrollo 

del sistema CAD/CAM (Computer-Aided Design/Computer-Aided 

Manufacturing), el cual permite reducir el tiempo de sillón del paciente, lo que 

aumenta su confort, además de lograr grandes resultados estéticos con materiales 

como los que veremos más adelante [2].  

 

1.1.1. Introducción histórica. 

En 1972 [3,4] François Duret registró una patente que venía como 

consecuencia del tema de su Tesis Doctoral (“le rayon laser en dentisterie et prothèse”). 

Este fue el comienzo de la impresión óptica, que creó la posibilidad de diseño y 

fabricación computarizada de la prótesis [3] con el que diseñó el sistema Sopha®, 

patentado en 1992 (Sopha Bioconcept S.A., Vienne, Francia) [5,6].  

Esto supuso una revolución, ya que el método clásico de impresiones, 

diseño en cera y posterior confección de la prótesis que aparece en el diagrama 

siguiente (Fig. 1) podía quedar relegado.  
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Pilares intraorales 

 

Impresión 

 

Trabajo sobre el modelo 

 

Encerado 

 

Proceso de fundición de metales 

 

Trabajo con porcelana 

 

Restauración final 

 

Cementado del trabajo 

Figura 1: Diagrama representativo del flujo tradicional de trabajo en clínica y laboratorio dental. 

Figura basada en el trabajo de Miyazaki y cols [7]. 

 

Después de eso Werner Mörmann y Marco Brandestini desarrollaron el 

primer sistema comercial, al que denominaron CEREC® (Sirona Dental Systems 

Inc., Alemania) por sus siglas en inglés “Chairside Economical Restoration of Esthetic 

Ceramics” [3,5,8]. A este sistema le siguió el del Dr. Andersson en los años ochenta, 

al que denominó Procera® (Portland, Oregon, Estados Unidos), que fue el primer 

sistema en que se empezaron a producir elementos no metálicos para aportar 

mayor estética [3,5,9].  

 

A. Primeros escáneres. 

Los primeros escáneres difieren un tanto de la concepción actual del 

sistema, ya que con los años ha ido evolucionando. Podemos hablar de cuatro 

generaciones de CAD/CAM [7]: 

• Primera generación: esta primera generación fue la que 

introdujeron Duret y su equipo. En este primer formato se 

realizaba una impresión digital óptica para luego realizar un 

modelo y encerado digital (CAD) para un posterior maquinado y 

fresado numéricamente controlado por ordenador (CAM) 

(Fig.2).  

 

 

Trabajo 

convencional de 

laboratorio 
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Pilares intraorales 

 

Impresión 

  

Trabajo sobre el modelo 

 

Encerado 

 

Proceso de fundición de 

metales 

 

Trabajo con porcelana 

 

Impresión óptica 

(digitalización intraoral) 

 

CAD 

(modelo y encerado virtual) 

 

CAM  

(fresado y maquinado)

 

Restauración final 

 

Cementado del trabajo 

Figura 2: Diagrama representativo del flujo de trabajo del sistema CAD/CAM de primera 

generación propuesto por Duret y su equipo. Figura basada en el trabajo de Miyazaki y cols [7]. 

 

• Segunda generación: las fases planteadas en la primera generación 

se comenzaron a combinar en cualquier momento con las 

convencionales, ya que en esta época el sistema aún no era muy 

fidedigno, por lo que la adaptación de las rehabilitaciones de más 

de un diente no resultaba posible (Fig. 3). 
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Pilares intraorales 

Impresión 

Trabajo sobre modelo 

Encerado 

 

Proceso de fundición de metales 

 

Digitalización del modelo 

 

Digitalización 

 

CAD/CAM

 

Trabajo convencional de laboratorio 

 

Restauración final 

 

Cementado del trabajo 

Figura 3: Diagrama representativo del flujo de trabajo del sistema CAD/CAM de segunda 

generación como parte del trabajo de laboratorio dental. Figura basada en el trabajo de Miyazaki y 

cols [7]. 

 

• Tercera generación: la dificultad para digitalizar los copings de 

impresión o pilares de dientes tallados llevó a los clínicos a 

realizar un modelo convencional en escayola que luego era 

digitalizado directamente o modelado y digitalizado. Este modelo 

de trabajo se sigue llevando a cabo hoy día en muchas clínicas 

donde no cuentan con escáneres intraorales (Fig. 4).  
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Pilares intraorales 
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Trabajo sobre modelo 

Encerado 

 

Proceso de fundición de metales 

 

 

Digitalización del modelo 

 

Digitalización 

 

CAD/CAM 

Centro de maquinado

 

Trabajo convencional de laboratorio 

 

Restauración final 

 

Cementado del trabajo 

Figura 4: Diagrama representativo del flujo de trabajo del sistema CAD/CAM de tercera 

generación usando centro de fresado. Figura basada en el trabajo de Miyazaki y cols [7].  

 

• Cuarta generación: las alergias a metales y el encarecimiento del 

oro dio lugar a que Andersson y colaboradores comenzaran a 

realizar copings de titanio, lo que promovió grandes avances en 

el sistema CAD/CAM. empezaron a incorporarse también 

algunas cerámicas que se unían a la estructura de titanio, 

obteniendo los primeros resultados estéticos (Fig. 5). 
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Figura 5: Diagrama representativo del flujo de trabajo del sistema CAD/CAM de cuarta generación 

usando un digitalizador intraoral. Figura basada en el trabajo de Miyazaki y cols [7]. 

 

1.1.2. Forma de trabajo. 

Este sistema se divide en tres partes: en una primera una unidad de 

adquisición de datos consigue convertir toda esa información en una impresión 

virtual, la segunda consiste en el diseño y computación de los parámetros de 

fresado a través de un trabajo virtual con un software de diseño. Finalmente, el 

tercer paso consiste en el fresado de las piezas [10].  

La tendencia actual es ir acercándose cada vez más al sistema 

completamente digital, de tal forma que en un primer momento se toma una 

impresión con un escáner intraoral y directamente se envía el archivo STL al 

laboratorio, para el posterior diseño y confección de la pieza o pilar a desarrollar 

[10]. 

Sin embargo, en muchas ocasiones, debido a escáneres intraorales más 

antiguo o porque no se cuenta con este dispositivo, se siguen realizando técnicas 

combinadas donde las impresiones son tomadas de manera convencional, para 

luego escanear las impresiones en el laboratorio y seguir el proceso (técnica all lab) 
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o bien positivar y articular los modelos que luego son digitalizados en el laboratorio 

(técnica de escáner de impresión) [3].  

Todas estas opciones explicadas utilizan la llamada “técnica substractiva”, 

consistente en el fresado de un bloque sólido de material restaurador. Para lograr 

esto, la información obtenida mediante el CAM es transmitida al CAD en formato 

preparado para una maquinado controlado mediante sistema CNC (control 

numérico por computadora). Esto logra que, con la mínima intervención humana 

(lo que elimina errores y logra sistematizar los procesos), se consiga una 

preparación tridimensional. De esta forma se consiguen resultados más precisos, 

aunque debe ser exhaustiva toda la evolución para impedir la aparición de errores 

acumulados [1]. 

Otra técnica introducida hace relativamente poco tiempo es la aditiva, 

mediante la cual, una vez finalizado el diseño CAD, este es segmentado en 

múltiples capas que la maquinaria es capaz de ir reproduciendo mediante el 

añadido de material hasta conseguir el resultado final.  

Dentro de este grupo podemos distinguir varios sistemas, donde 

destacamos: 

• Sinterizado selectivo mediante láser (SLS): este método se utiliza 

para confeccionar piezas metálicas como las coronas. Consiste en 

producir un modelo 3D mediante el sinterizado o derretido del 

polvo de metal a través de un láser.  

• Estereolitografía (SLA): este proceso consiste el paso de un foco 

de luz ultravioleta sobre una piscina de polímero líquido, de 

manera que se van generando capa a capa los distintos materiales. 

Una de sus indicaciones es la confección de guías quirúrgicas.  

• Impresiones 3D: se extruye material desde una boquilla y pronto 

se va solidificando hasta lograr la impresión completa. Se pueden 

utilizar materiales termoplásticos como las resinas o las ceras, los 

cuales son calentados y se van condensando dando la forma. 

Algunas indicaciones son: modelos, prótesis acrílicas o frascos de 

cultivo.  

Un diagrama resumen de los tres procesos presentados se muestra en la 

siguiente Figura 6. 
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Figura 6: Diagrama esquemático de diferentes técnicas aditivas. (a) Sinterizado selectivo mediante 

láser, (b) estereolitografía y (c) impresión 3D. Las flechas indican la dirección de movimiento de las 

plataformas. Figura tomada del trabajo de Abduo y cols [1]. 

 

1.1.3. Evolución hasta el sistema actual. 

Hoy día este tipo de sistemas ha evolucionado a pasos agigantados desde 

el primer modelo presentado por Duret que hemos mostrado anteriormente en 

este texto. La revolución digital logra cada día solventar casos más complejos, 

siendo la tendencia actual la de prescindir de la mayoría de elementos analógicos 

como el articulador.  

Cada vez son más los clínicos que se decantan por comenzar el proceso 

desde el escaneo intraoral en clínica, envío de archivos STL hasta el diseño y 

fresado total del trabajo planteado en laboratorio. Esta forma de trabajo se ha 

convertido en un método dinámico, que, sin embargo, sigue teniendo hoy día 

algunas limitaciones a nivel de escaneo intraoral. Por el contrario, la parte de diseño 

y fresado (en la que se centrará nuestro proyecto) es la que menos limitaciones 

encuentra [11,12]. 
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1.1.4. Ventajas y desventajas.  

A. Ventajas [1,3,10]:  

 

• Elimina muchos errores acumulativos producidos mediante el sistema 

tradicional de diseño de cera e impresión analógica.  

• El modelaje y la producción están automatizados, por lo que se reducen 

tiempo y costes de fabricación. 

• Incorporación de nuevos materiales protésicos gracias al sistema, 

mejorando las propiedades físicas y estéticas de los que ya estaban 

presentes en el mercado.  

• Elimina la contracción por polimerización. 

• Visualización in situ de la impresión digital tomada.  

• Posibilidad de articular digitalmente la oclusión del paciente.  

• Eliminación de problemas potenciales durante el montaje de articulador 

convencional, así como reducción del disconfort que le supone al 

paciente. 

• Menor tiempo de clínica y laboratorio. 

• Posibilidad de colocar pilar/restauración en el mismo día.  

• Ahorro económico en materiales de impresión y cubetas, así como en el 

transporte de las impresiones.  

• Mejor adaptación y ajuste de los elementos diseñados.  

 

B. Desventajas [1,3,10]: 

• Gran inversión económica inicial. 

• Necesidad de curva de aprendizaje y entrenamiento específico. 

• Limitación de algunos escáneres actuales para impresiones de arcada 

completa. 

 

1.2. Materiales dentales. 
1.2.1. Introducción histórica. 

En el campo de la Odontología, clásicamente se han ido utilizando 

materiales que no sólo aportasen funcionalidad, sino también estética. En un 

principio, los metales como el oro o algunas aleaciones formaban parte de la 

práctica diaria, utilizándose a veces como parte de la estructura de coronas o 

puentes, para luego ser recubiertos de un material más estético y menos resistente 

[5].   

Las cerámicas se han utilizado en la Odontología desde hace más de 200 

años [3,13-15]. Fue el 11 de mayo de 1791 cuando Nicolas Dubois de Chémant 

(dentista francés), patentó en Inglaterra lo que llamó “teeth of mineral paste” (diente 

de pasta mineralizada) siguiendo las ideas del también francés Alexis Duchâteau 

(farmacéutico). En 1889 Charles H. Land fue el primero en patentar una corona 
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completamente de porcelana. Sin embargo, aunque se demostraron sus 

propiedades mecánicas, estéticas y de estabilidad química, se vio que la fragilidad 

provocada por su naturaleza quebradiza obligó a usar este material siempre como 

revestimiento de una estructura metálica (desarrollada por primera vez en los años 

cincuenta por Abraham Weinstein) [3,5,7,16,17].  

Este tipo de reconstrucción ha sido durante muchos años el gold standard 

para las rehabilitaciones fijas sobre dientes o implantes. Sin embargo, algunas 

limitaciones como el encarecimiento del oro o la aparición de alergias a algunos de 

estos metales obligaron a la búsqueda de alternativas que aportasen buenos 

resultados [5].  

No fue hasta 1965 que MacLean y Hughes desarrollaron la primera corona 

sin metal, producida a partir de alúmina con núcleo reforzado de porcelana, la cual 

poseía una resistencia a la flexión de entre 120–150 MPa. Después de esto, muchos 

otros materiales de base cerámica se han ido desarrollando con el tiempo [3].  

Por otro lado, dentro del grupo de los materiales provisionales, han 

destacado materiales de resina clásicos (polimetil, polietileno, composite bis-

acrílico…), los cuales se han utilizado también en la producción de rehabilitaciones 

protésicas fijas [18,19]. Clásicamente, la mayoría de estos materiales eran auto o 

fotopolimerizables [18,20].  

1.2.2. Clasificación. 

El espectro de materiales utilizado en el sistema CAD/CAM es muy 

extenso, y no solo incluye polímeros acrílicos, sino que también recoge entre sus 

posibilidades a materiales cerámicos y composites [21,22]. 

 

A. Cerámicas:  

Se han propuesto muchas clasificaciones para las cerámicas dentales, 

basadas en su microestructura entre otras características [23], aunque nos 

centremos en la clasificación más actual (Fig. 7):  
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Figura 7: Diagrama esquemático de la clasificación de las cerámicas dentales. Figura tomada del 

trabajo de Skorulska y cols [21]. 

Las cerámicas de matriz de resina son un material relativamente nuevo 

que se caracterizan por condiciones de fresado favorables y una mayor capacidad 

de carga y módulo de elasticidad. La estética es muy favorable, ya que el infiltrado 

de matriz de resina aporta propiedades muy similares a la del esmalte natural. 

[15,19,21,23,24]. 

Por otro lado, las cerámicas de silicato, también conocidas como 

cerámicas vítreas, ya que son materiales de tipo composite donde la fase vítrea es 

la matriz y la cerámica se encuentra en forma de microrrelleno de refuerzo 

[15,21,25]. 

Este grupo también es conocido como cerámicas vítreas, ya que son 

materiales de tipo composite donde la fase vítrea es la matriz y la cerámica se 

encuentra en forma de microrrelleno de refuerzo [2,15,21]. Su composición puede 

variar según el fabricante, aunque todas ellas suelen presentar dióxido de silicio 

(SiO2), oxído de potasio (K2O), óxido de sodio (Na2O) y óxido de aluminio 

(Al2O3) [15]. A este grupo pertenecen el disilicato de litio y las cerámicas 

feldespáticas entre otras [21,25,26].  

Por último, las cerámicas de óxido presentan unas altas propiedades 

mecánicas, pero en contraposición muestran peores propiedades estéticas debido 

a la baja translucidez. A este grupo pertenecen materiales como el Policristal 
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Tetragonal de Zirconia de Itrio (Y-TZP) [21,27]. Algunos ejemplos de los grupos 

cerámicos mencionados para fresado con CAD/MAN aparecen en la figura 8.  

 

 

Figura 8: Imagen tomada de Lambert y cols donde se muestran diferentes tipos de bloques de 

cerámicas que se pueden encontrar en la actualidad en el mercado [23].  

 

B. Materiales poliméricos.  

En este grupo destacan los materiales derivados del PMMA, que se trata de un 

polímero transparente infiltrado con pigmentos [28], son materiales que pueden 

usarse durante un periodo de entre seis meses y un año. También podemos 

encontrar otros polímeros utilizados en el sistema CAD/CAM como el PEEK 

(poliéter éter cetona), el cual un módulo de elasticidad menor al PMMA.  

C. Composites. 

Son materiales compuestos por una matriz de resina formada por 

monómeros con rellenos inorgánicos incorporados. Estos rellenos mejoran las 

propiedades de las resinas, modificando las propiedades físicas y mecánicas según 

el porcentaje de carga. Se ve reducida la contracción polimérica y se mejora el 

acabado, la estética y la resistencia [19,21,29] (Fig. 9).  

El Vita CAD Temp (VITA Zahnfabrik, Bad Säckingen, Alemania) es 

muchas veces clasificado como composite por algunos autores [19,21], ya que en 

el catálogo de la página web se describe al material como un polímero de acrilato 

con relleno de micropartícula []30, sin embargo, siguiendo las características 

específicas facilitadas por el fabricante, podemos asegurar que la mayor parte de 

su composición es PMMA. Este micro relleno puede inducir también que se 

clasifique en este grupo, por lo que según el contexto podríamos hablar de un 

composite o de un polímero.  
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Figura 9: Imagen tomada del libro “Handbook of Bioceramics and Biocomposites” donde se 

muestran diferentes tipos de bloques de materiales de resina que se pueden encontrar en la 

actualidad en el mercado [31].  

 

1.2.3. Materiales dentales para CAD/CAM que serán utilizados en el estudio. 

A. IPS e.max CAD. 

El desarrollo de las tecnologías ha llevado a la búsqueda constante de un 

material definitivo como la porcelana que tuviera todas las ventajas (estética, 

biocompatibilidad, baja conductividad térmica…) y que fuera capaz por sí mismo 

de soportar una restauración completa. Todas estas ventajas las cumplen las 

cerámicas vítreas, grupo al que pertenece el disilicato de litio incorporado al 

mercado en 1998 [32,33,34].  

Las propiedades estéticas y biocompatibles de las cerámicas, han generado 

el estímulo necesario para lograr superar sus limitaciones mecánicas. Esta 

búsqueda ha obtenido como resultado la incorporación de las cerámicas vítreas, 

sistemas de restauración que se han vuelto especialmente populares dada su mejora 

en propiedades mecánicas, translucidez e integridad del material [35-37]. llegando 

a suponer una de las elecciones predilectas de los clínicos para rehabilitar [38].  

 Este material está compuesto aproximadamente en un 70% de su 

volumen por la fase cristalina incorporada en una matriz vítrea con un núcleo de 

disilicato de litio. En su proceso de producción, esta cerámica se comercializa en 

bloques compuestos en un 40 % por cristales de metasilicato de litio (Li2SiO3) en 

fase azul o de cristalización intermedia, ya que se encuentran presinterizados 

(proceso de aplicación de calor para proporcionar propiedades físicas deseadas 

(Kreidler)) y presentan un color azulado (Fig. 10). Durante esta fase los bloques 

pueden ser fresados fácilmente en la unidad CAM ya que presentan una fuerza a 

la flexión de 130 ± 30 MPa [32,33,36,39].  

Una vez fresadas las piezas, estas son horneadas a una temperatura de 

unos 850 ºC ante condiciones de vacío durante 20-25 min, proceso durante el cual 

se disuelve el metasilicato de litio, dejando los cristales de disilicato de litio 
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(Li2Si2O5), pasando a alcanzar una resistencia a la flexión muy superior a la anterior: 

360 ± 60MPa [2,32,38-41]. 

  

Figura 10: Distintas presentaciones de bloques de IPS e.max® CAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, 

Liechtenstein) disponibles actualmente en el mercado.  

Una vez finalizadas todas las fases de producción del material, nos 

encontramos con las estructuras diseñadas en un material altamente resistente y 

estético. Se comercializa en varios colores como vemos en la imagen (Fig. 1) según 

los requerimientos de cada caso.  

Sus indicaciones son variadas, yendo desde la confección de carillas, hasta 

inlays, onlays, coronas de recubrimiento total, coronas sobre implantes o pilares 

transepiteliales [33,41].  

 

B. Vita CAD Temp. 

El polimetil metacrilato (poly [1-(methoxy carbonyl)-1-1methyl 

ethylenel]) según la IUPAC (Unión Internacional de Química Pura y Aplicada) [42] 

llegó al mercado odontológico en 1930 [20] de la mano de los químicos británicos 

Rowland Hill y John Crawford [19], convirtiéndolo en el material resinoso más 

antiguo de nuestro campo [21]. 
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Figura 11: estructura del metil-metacrilato (MMA) antes de añadirse el radical libre. Imagen 

tomada del artículo de Pituru y cols [19].  

 

Se trata de un polímero sintético que se produce al añadir un radical libre 

y polimerizar un monómero [19,42]. El metil-metacrilato (C5O2H8) o MMA (Fig. 

11) es el metil éster del ácido de metacrilato (MAA), y se encuentra en forma 

líquida incolora. El MMA es el componente de mayor volumen usado para 

sintetizar el polímero y se ha demostrado que su exposición está asociada a daños 

en el organismo [19,43,44] como irritación de la mucosa [42,45], inflamación 

tisular, efectos genotóxicos, alteraciones en el ciclo celular, citotoxicidad e incluso 

apoptosis [19,33,42,46-51]. 

La reacción de polimerización se activa por el radical libre que se une al 

MMA, en lugar de una reacción química estándar. En la fase de propagación, la 

polimerización que se ha continúa a través de la unión de monómeros seguida de 

terminación mediante el desplazamiento de los electrones libres al final de la 

cadena [42]. 

La representación del MMA con un radical libre añadido para dar lugar al 

polímero que conocemos como poli(metil-metacrilato) (C5O2H8)n  tras su 

polimerización aparece reflejada en la Figura 12 [19,42,52,53]. Dado que el 

monómero es incoloro y líquido, el PMMA se presenta en formato polvo inoloro, 

unido a pigmentos, además de fibras sintéticas acrílicas o de nailon para mejorar 

las propiedades físicas y estéticas del producto, logrando el máximo parecido a los 

tejidos orales que se pretenden simular (como mucosa, encías o dientes) [42].  
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Figura 12: Estructura del metil metacrilato al añadirse un radical libre, que, tras el proceso de 

polimerización, genera la estructura de PMMA que se muestra. Imagen tomada del artículo de 

Pituru y cols [19].  

 

El PMMA ha destacado por sus propiedades estéticas adecuadas, fácil 

manipulación y bajo coste [20,54-56] y por ello cuenta con diversas aplicaciones 

no sólo clínicas (coronas y rebases provisionales), sino a nivel de laboratorios 

(férulas y dispositivos de ortodoncia removible) y de confecciones ya 

industrializadas (fabricación de dientes artificiales de tablilla) [42].  

De manera tradicional se ha comercializado en un formato polvo-líquido, 

estando el compuesto en el polvo, mientras el líquido contiene el monómero 

(líquido incoloro) y algunos pigmentos que aportan la estética requerida [19,42]. 

Esta forma de presentación cuenta con importantes desventajas, donde destaca la 

producción de alergias de contacto en la mucosa oral producida por la liberación 

de monómero al medio [57-59]. Esta liberación da lugar a la pérdida de 

propiedades mecánicas y la falta de estabilidad dimensional. Además, es 

importante destacar que durante una parte del proceso de polimerización, este tipo 

de resina acrílica es capaz de absorber agua en su interior, lo que afecta a la 

estabilidad dimensional y a las propiedades mecánicas (dureza, resistencia 

transversa y límite de fatiga alterado), dando lugar a fracturas y fisuras [19,20,60]. 

Por otro lado, es un material con baja conductividad térmica, lo que, en casos de 

ser usado como base de prótesis completas, altera la percepción del gusto de los 

pacientes [19]. 

El monómero que queda sin polimerizar corre el riesgo de diluirse en la 

saliva, lo que puede afectar a la biocompatibilidad, teniendo la potencial capacidad 

de causar eritema, erosión de la mucosa oral y sensación de quemazón en la 

mucosa y la lengua [20].  

El monómero liberado da lugar a la formación de radicales libres que 

produce estrés oxidativo, lo que induce a una variedad de factores de transcripción 

que permiten la expresión de varios genes específicamente asociados a los 

procesos inflamatorios [19] cuyas consecuencias han sido anteriormente descritas.  

PMMA Monómero 

Polimerización por adición 



INTRODUCCIÓN 

 

Todas estas limitaciones unidas a la contracción del material al 

polimerizar, han hecho que, apoyados en el sistema CAD/CAM se produzcan 

materiales derivados y reforzados como el Vita CAD Temp (Fig. 13).  

 

Figura 13: distintas presentaciones de bloques de Vita CAD-Temp® (VITA Zahnfabrik, Bad 

Säckingen, Alemania) disponibles actualmente en el mercado.  

 

Este material está compuesto según el fabricante por PMMA, un infiltrado 

de dióxido de silicio y pigmentos [30]. La introducción de materiales 

suplementarios ha demostrado con anterioridad la mejora de las propiedades 

mecánicas (fuerza de impacto, fatiga cíclica, fuerza ala flexión), físicas 

(conductividad térmica, absorción de agua, estabilidad dimensional) y biológicas 

(biocompatibilidad y efecto antimicrobiano) [42].  

 El Vita CAD Temp se comercializa en bloques o discos prepolimerizados 

(Fig. 14), las cuales luego son fresadas utilizando diseños adaptados a cada paciente 

o estandarizados. Esta metodología hace que desaparezca casi por completo la 

liberación de monómero al medio, además de eliminar la contracción por 

polimerización que podía tener lugar durante la mezcla y la aplicación del producto 

[18].  
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Se han visto mejoradas también las propiedades ópticas y la estabilidad 

del color, además de haber conseguido simplificar en gran manera la producción 

de prótesis y aditamentos provisionales mediante el fresado de los bloques [18]. 

Este material se comercializa como provisional de larga duración y, al ser 

diseñado y confeccionado mediante el sistema CAD/CAM, cuenta con la ventaja 

de que, en caso de desgaste o fractura prematuro, podría volver a fresarse el mismo 

aditamento previamente diseñado [18]. Según el fabricante, las propiedades 

mecánicas con las que cuenta son un módulo de elasticidad >2800 MPa y una 

resistencia a la flexión de >80 MPa [30], propiedades que han sido corroboradas 

por diversos autores y que presentan unos valores muy positivos para materiales 

provisionales. 

 

 

Figura 14: Diferencia entre la presentación en bloques y pastillas del Vita CAD-Temp® (VITA 

Zahnfabrik, Bad Säckingen, Alemania) según la indicación de uso disponibles actualmente en 

el mercado.  

 

1.3. Biocompatibilidad.  

Un biomaterial se trata de un material no vivo que se utiliza para la 

confección de un dispositivo médico, por lo que su desarrollo está pensado para 

entrar en contacto con el sistema biológico donde se vaya a ubicar. A este grupo 

de materiales pertenecen desarrollos de la ingeniería de los materiales como las 

cerámicas, las aleaciones metálicas, los polímeros y los composites que se usan en 

la cavidad oral [14,61,62].    
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La biocompatibilidad, por otro lado, depende de varias disciplinas como 

la biología, la ciencia de los materiales, la química, la física y la medicina. Teniendo 

eso en cuenta, la biocompatibilidad es la encargada de determinar el potencial 

tóxico de un material o dispositivo médico tras estar en contacto con el cuerpo, lo 

que implica también a las posibles reacciones sistémicas que puedan generar 

[63,64]. 

Podría definirse como la habilidad de un biomaterial de cumplir con la 

función deseada en relación a la terapia médica que se esté aplicando, sin que con 

ello llegue a producir ningún efecto indeseable a nivel local o sistémico dentro del 

beneficiario de la terapia, generando siempre la respuesta tisular o celular más 

beneficiosa en cada situación específica y optimizando los comportamientos 

clínicos del tratamiento [62].  

Este término está conectado a los tres niveles de evaluación biológica que 

se tienen en cuenta para garantizar la bioseguridad de los dispositivos médicos que 

se aplican (Fig. 15). Esto implica que el estudio de materiales siempre debe 

comenzar por ensayos in vitro antes de llegar al paso final en que se evalúa el 

proceso sobre humanos [63].  

 

 

 

 

Figura 15: Relación existente entre la biocompatibilidad de un material y su aumento 

proporcional en relevancia, complejidad y costes del estudio. Imagen inspirada en la figura del 

libro “Cell Culture Technology” [63].  

En Odontología cobra especial importancia la biocompatibilidad de los 

materiales, ya que se mantienen en contacto con los tejidos durante un tiempo 

prolongado de tiempo. Para conocer si un material es biocompatible o no, el 

Biocompatibilidad 

Relevancia 

Complejidad y costes 

In vitro In vivo Estudios clínicos 
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primer paso lógico en la investigación ha de ser un análisis de la citotoxicidad in 

vitro [65]. 

 

1.3.1. Estudios in vitro para analizar los materiales.  

En la actualidad existe una gran variedad de tipos de materiales que 

pueden ser estudiados de esta forma (Fig. 16). Conocer la interacción de estos 

materiales con el cuerpo humano supone un proceso complejo y delicado que se 

debe llevar a cabo para conocer las interacciones que puedan tener lugar al 

interaccionar con los tejidos que lo rodean. Algunos factores que son estudiados 

con este fin son los siguientes [63]:   

 

Figura 16: Clasificación de los biomateriales en aloplásticos y biológicos y sus subdivisiones. 

Diversas combinaciones son posibles usando estos materiales para dar lugar a la formación de 

composites. Imagen inspirada en la figura del libro “Cell Culture Technology” [63].  

• Porosidad: se tratan de los espacios que aparecen en los materiales donde 

pueden alojarse las células. Este concepto puede ser analizado mediante 

la tecnología SEM. 

• Degradación: está sobre todo asociado a dispositivos médicos que sirvan 

para rehabilitar una articulación, ya que la degradación del material 

supondría el fracaso de la misma. Depende de múltiples factores, que se 
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resumen en factores químicos y celulares (degradación celular por parte 

de macrófagos o fibroblastos entre otros).  

• Humectabilidad: la adhesión celular se produce gracias a moléculas 

adhesivas que se activan al contacto con el material. La adhesión es un 

proceso que suele aparecer a los pocos segundos del contacto de manera 

espontánea. Generalmente las proteínas de adhesión suelen tener una 

unión más fuerte a superficies hidrófobas que hidrofílicas. Para conocer 

la humectabilidad del material se debe medir el ángulo de contacto de una 

manera dinámica o estática (gota sésil) (Fig. 17) [63,66-71].  

 

 

Figura 17: Ilustración de la medida del ángulo de contacto al crear la línea tangente en la 

interfase del líquido en el estudio de la humectabilidad [66]. Imagen tomada del libro “Cell 

Culture Technology” [63].  

 

• Dureza: se ha demostrado que la dureza del substrato donde se apoyan 

las células influye en características como la motilidad y el esparcimiento 

de las mismas, siendo superficies duras como la de los materiales 

presentados, donde mejores características presentan los fibroblastos [72-

74]. 

• Rugosidad: es sabido que la micro y nano topografía de la superficie del 

substrato resultan claves y determinan el contacto celular. En función a 

estos parámetros de análisis de desniveles en la superficie el crecimiento 

celular podrá ser más o menos acelerado, modificando también la 

disposición celular y la dirección de su crecimiento [63,67,75,76]. 

 

1.4. Tejido blando peri-implantario. 

Un implante dental puede ser considerado como un órgano artificial que 

sustituye a un diente natural, por lo que deben ser capaces de proporcionar una 

correcta función al contacto con el organismo. Para lograrlo, es crucial evitar las 

complicaciones mecánicas y biológicas que pudieran afectar a su estabilidad [77].  

 

 

1.4.1. Importancia del sellado peri-implantario. 
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Durante mucho tiempo, la osteointegración ha ocupado la mayoría de los 

estudios implantológicos de índole científica. Sin embargo, hoy día es sabido que 

este proceso es complicado de mantener en ausencia de una correcta 

mucointegración [78]. 

El tejido blando que rodea la parte transmucosa de los implantes dentarios 

es la encargada de separar la zona ósea periimplantaria del resto de la cavidad oral 

[68,79]. Este collar de tejido blando recibe el nombre de mucosa periimplantaria 

[79]. El cuerpo humano está sometido a factores externos potencialmente dañitos 

de manera constante (luz ultravioleta, microorganismos…). La piel es la primera 

barrera del cuerpo ante todo este tipo de factores; en el caso de los implantes y los 

dientes, se tratan de organismos que traspasan ese tejido protector.  

La adhesión de este tejido al implante se encarga de formar un sellado 

responsable de prevenir el desarrollo de procesos inflamatorios y patológicos 

como la pérdida ósea marginal, la mucositis o la periimplantitis. La estabilidad de 

estos tejidos aporta unas condiciones de salud que propician el mantenimiento de 

la osteointegración y la supervivencia a largo plazo de los implantes [77,79,80], así 

como la capacidad de lograr tejidos blandos estéticos similares a los que se generan 

alrededor de un diente natural [80,81]. 

 

1.4.2. Composición del tejido blando peri-implantario. 

A. Partes del tejido blando. 

Este tejido blando se divide en una parte de tejido epitelial y otra de tejido 

conectivo [82]. El tejido epitelial, por un lado, se trata de un epitelio oral 

queratinizado estratificado que alcanza grandes similitudes con el epitelio del 

diente a nivel histológico. Por otro lado, el tejido conectivo subyacente, presenta 

algunas diferencias que veremos expuestas más adelante [81,82].  

El tejido conectivo que rodea los implantes recibe el nombre de mucosa 

periimplantaria [83] y se puede dividir a su vez en dos partes: zona adherida al 

hueso y zona adherida al pilar transepitelial (o el implante). El primero es idéntico 

a nivel histológico al de la encía del diente y consigue inmovilizar la estructura, 

mientras el segundo es mucho más débil [77]. Las características de la mucosa 

periimplantaria se establecen durante el proceso de cicatrización de la herida, que 

ocurre después del cierre de los colgajos mucoperióstiucos tras la instalación del 

implante o después de la conexión del pilar emergente. La cicatrización de la 

mucosa establece una unión de tejido blando (unión transmucosa) con el implante 

[83] (Fig. 18). 

La unión transmucosa está sujeta a cambios que pueden ser producidos 

por movimientos en los labios, las mejillas, la lengua y los maxilares. En casos 



INTRODUCCIÓN 

 

donde este tejido sea demasiado débil o fino, este sellado puede verse 

interrumpido, propiciando la colonización de microorganismos patógenos [77,83]. 

 

El ancho biológico de la mucosa peri-implantaria ronda alrededor de los 

2 mm de epitelio y 1–1.5 mm de tejido conectivo que separa el epitelio de la cresta 

ósea. Este concepto es igual al de los dientes naturales, tratándose de las 

dimensiones comprendidas entre la adhesión de tejido conectivo más apical y la 

zona del epitelio de unión [68,77,82,84].  

 

 

Figura 18: Ilustración que hace referencia a las distintas divisiones del tejido blando que rodea al 

diente natural (izquierda) y al implante dental (derecha). Siendo las del diente (de arriba abajo): 

encía libre, encía adherida, línea mucogingival y mucosa yugal; y en el implante: mucosa libre, 

mucosa adherida al pilar/implante, mucosa adherida al hueso, línea mucogingival y mucosa 

yugal. Imagen tomada del estudio de Kim y cols [77]. 

 

B. Células que lo componen. 

La capa de tejido conectivo está compuesta por proteínas fibrosas 

incluidas en una matriz tisular muy hidratada con componentes como 

proteoglinanos, ácido hialurónico y glicoproteínas entre sus componentes [85].  

Dentro del tejido conectivo existe una variedad de células, entre las que 

se incluyen fibroblastos, células endoteliales, células inmunológicas y neuronas [81] 
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En imágenes al microscopio electrónico, se ha comprobado que, de todo el ancho 

de tejido conectivo, del 85 % (frente al 60 % en caso de periodonto) es ocupado 

por fibras colágenas elásticas circulares, mientras el resto está conformado por 

fibroblastos adheridos al pilar [77]. Esto hace, que al ser los fibroblastos las 

principales células productoras de colágeno, se tratan de unas células clave para 

ser analizadas.  

 

C. Diferencias entre el tejido peri-implantario y el peri-

dental. 

A pesar de que ambos tejidos son muy similares tanto a nivel celular como 

histológico, una de las principales diferencias es la disposición de las fibras 

colágenas, las cuales en el diente se encuentran dispuestas en forma de un 

entramado con diferentes angulaciones, anclándose algunas de ellas al cemento del 

diente. En el implante, sin embargo, estas fibras presentan una disposición paralela 

que llega hasta la cresta ósea y el periostio hasta la zona del implante que entra en 

contacto con el tejido blando o el pilar transepitelial [83,84,86]. Esta disposición 

que facilita en caso de perderse el sellado, una vía directa al hueso, y por tanto al 

implante para posibles microorganismos patógenos [82,86] (Fig. 19). Estas fibras 

son capaces de otorgar flexibilidad al tejido [84], además se ha visto que en la 

mucosa periimplantaria suele haber una mayor concentración de fibras colágenas, 

en contraposición a menor número de fibroblastos que en la encía del diente [83]. 

Además, esta disposición puede ocasionar la migración apical del tejido 

en casos de sellado débil, lo que puede a su vez propiciar pérdida ósea marginal 

[84].  

Por último, otra de las grandes diferencias entre ambos tejidos es la 

irrigación sanguínea, ya que en el caso de la mucosa peri-implantaria sólo procede 

del hueso, mientras que, en el caso de los dientes, parte de ella procede también 

del ligamento periodontal. Esto puede afectar a la fragilidad de este tejido (Atsuta).  
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Figura 19: Ilustración que hace referencia a la anatomía del tejido duro y blando que rodea al 

diente natural (izquierda) y al implante dental (derecha). Además, en la zona más superior de la 

imagen se puede observar la diferencia del tejido blando en un corte histológico de diente (A) 

e implante (B). Imagen tomada del artículo de Ivanovski y cols [82]. 

 

D. Proceso de cicatrización. 

Cuando un implante es colocado, el tejido blando de la zona sufre una 

irritación o herida que debe pasar por un proceso regenerativo [87,88]. Todo 

epitelio lesionado es capaz de restablecer su integridad gracias a su capacidad 

regenerativa determinada genéticamente. En cualquier herida, la tendencia del 

tejido es la de avanzar el crecimiento y remodelación de los bordes hasta que 

ambos vuelven a contactar, deteniendo así la señal de crecimiento [89].  

La cicatrización comienza con la fase inflamatoria o transitoria, la cual 

dura de forma general entre tres y cinco días. Esta etapa se caracteriza por la 

vasoconstricción inicial para favorecer la formación del coágulo en las primeras 

horas tras la colocación del implante. Seguidamente se produce una vasodilatación 

que permite la migración de leucocitos a los tejidos intersticiales. Los neutrófilos 

se encargan entonces de degradar todos los productos de desecho que puedan 
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encontrarse en los bordes de la herida, así como contribuir a la destrucción de 

posibles cuerpos extraños de la zona como pueden ser las bacterias [79,89-91].  

La fase fibroblástica comienza con la formación del entramado de hebras 

de fibrina derivada de la coagulación, sobre el que se asientan los fibroblastos que 

han migrado desde los bordes de la herida. Los fibroblastos se encargan de 

producir tropocolágeno y fibronectina. Esta última, es una proteína que se encarga 

entre otras cosas de estabilizar la fibrina y de actuar como factor quimiotáctico de 

los fibroblastos, con el fin de ayudar a los macrófagos a la fagocitosis de las hebras 

de fibrina una vez se ha producido la cicatrización completa de la zona 

(fibrinolisis). El tropocolágeno secretado por la matriz extracelular fibroblástica se 

va depositando y se entrecruza para formar colágeno, el cual crea una malla 

irregular que está enriquecida de ácido hialurónico, glucosaminoglicanos y 

cantidades crecientes de fibronectina [79,80,87,89,92,93,].  

Además de los fibroblastos, durante esta fase participan multitud de 

células (miofibroblastos, macrófagos, células endoteliales) que luego son 

eliminadas por el organismo cuando está finalizando la etapa de cicatrización 

(etapa de remodelación o maduración). Esta fase comienza aproximadamente a las 

dos semanas y puede durar hasta un año según diversos factores como el tamaño 

de la herida. En ella la matriz extracelular es sustituida por una más madura y 

resistente físicamente. Además, tiene lugar la migración de los queratinocitos a 

través de la matriz de colágeno tipo I y III que se ha ido generando y la destrucción 

de las fibras a unas más resistentes a fuerzas tensiles [80,89,93].   

A las cuatro semanas de cicatrización el epitelio de unión peri-implantario 

migra apicalmente y llega a ocupar el 40 % del total de tejido blando que rodea al 

pilar transepitelial del implante. Esta migración se completa en 6 – 8 semanas, 

momento en que los fibroblastos terminar de formar una capa densa en la zona 

[79].  

 

1.4.3. Fibroblastos gingivales. 

A. Concepto. 

Los fibroblastos son células de origen mesenquimatoso [94] cuya función 

es depositar y degradar fibras elásticas y colágeno de la matriz extracelular en los 

tejidos conectivos del cuerpo. Juegan un papel crucial en la homeostasis y el 

proceso de cicatrización de los tejidos, alcanzando morfologías heterogéneas en 

función a su procedencia [95-98].  

Se trata de la célula predominante en el tejido conjuntivo (alrededor del 

65 % del total) y se encarga de producir fibras diversas que se mantienen en el 

interior del tejido conectivo, además de participar en la formación de la matriz de 

tejido conectivo. Su anatomía característica es en forma de huso o estrella, con un 
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núcleo ovalado en su interior tal y como vemos en la siguiente imagen [83] (Fig. 

20).  

 

 

Figura 20: Ilustración de un fibroblasto humano que hace referencia a su capacidad de síntesis y 

degradación de colágeno. Imagen tomada de “Principios de Histología y Embriología Bucal con 

Orientación Clínica” [99]. 

 

Estas células no están completamente diferenciadas, lo que les otorga la 

capacidad de diferenciarse en otros tipos como en osteoblastos, según las 

necesidades del organismo y sin tener en cuenta muchas veces su origen 

embriológico [95] 

 

B. Diferencias con fibroblastos periodontales.  

Los fibroblastos gingivales se diferencian en varias características de los 

periodontales. Por un lado, son capaces de secretar colágeno para generar una 

matriz de tejido conectivo suave que sea capaz de proteger el hueso alveolar del 

medio de la cavidad oral, lo que mantiene la integridad del tejido al generar y 

mantener componentes de la matriz extracelular. Los otros, sin embargo, son 

responsables de mantener las fibras periodontales que anclan al hueso y al diente.  

Las secreciones de colágeno en el caso de los fibroblastos, al contrario de 

lo que se pueda imaginar son menores [95-97]. Por otro lado, atendiendo a la 

morfología, podemos decir que los fibroblastos gingivales presentan una anatomía 

más elongada. 

Los marcadores celulares también son algo distintos, siendo la proteína 

específica de fibroblastos (FSP-1) el marcador específico que distingue entre 

fibroblastos epiteliales al estar presente en el citoplasma de los fibroblastos, pero 

no en las células epiteliales [95]. 
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1.4.4. Adhesión celular al substrato. 

A. Concepto. 

Introducir un dispositivo biomédico o un biomaterial (implantes, prótesis, 

fármacos…) en el organismo, da como resultado la creación de interfases entre el 

material y los tejidos que lo rodean. Al entrar en contacto la superficie del material 

con el medio celular se producen una serie de reacciones químicas y biológicas, 

dando lugar a la formación de uniones temporales (más débiles) o fuertes. 

[75,76,90,100]. 

Este proceso recibo el nombre de adhesión, que se trata de manifestación 

de las fuerzas de atracción que existen entre los átomos de la superficie del 

biomaterial y la estructura de tejido donde se ubique, generando uniones de tres 

tipos: primaria (química), quasi-química (unión por hidrógeno) y secundaria 

(fuerzas de van der Waals) [75,101,102].  

Las primeras de ellas dependen de las proteínas celulares, dando lugar a 

uniones reversibles o irreversibles que dependen de la lisis de algunas de sus 

uniones internas. Los otros dos tipos de uniones son más débiles (especialmente 

fuerzas de van der Waals), produciéndose las uniones de tipo quasi-químicas 

derivadas de las reacciones químicas que tienen lugar, las cuales liberan moléculas 

de agua que se disocian en grupo OH o se unen a las superficies mediante uniones 

por hidrógeno [75,102].  

  

B. Partes implicadas en la adhesión. 

El citoesqueleto es una parte de la célula que está compuesto de filamentos 

cohesionados que mantienen su propio ensamblaje a través de las moléculas de 

proteínas. Se sabe que está implicado en la producción, coordinación y dirección 

de los movimientos de las células. Está compuesto por microfilamentos 

(encargados de la adhesión al substrato), donde destacan la actina y la miosina 

entre otras, los filamentos intermedios (encargados de producir soporte mecánico) 

y microtúbulos (presentes en todo tipo de células eucariotas) que generan la 

morfología de la célula. [67,103-107]. 

Las interacciones celulares dependen de la organización del citoesqueleto, 

la expresión de los receptores de integrina transmembrana y de la naturaleza de la 

matriz extracelular (ECM), esta última cumple un papel crucial en las uniones 

fibroblásticos [108]. 

Las células son capaces de modificar la adhesión inicial a través de la 

secreción de nuevos componentes de la ECM o a través de la manipulación de la 

ECM nativa, que incluye fuerzas de tracción.  
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La matriz extracelular está compuesta por una gran variedad de proteínas 

y polisacáridos que son secretadas de manera local por las células. Una vez 

producido el proceso de secreción, varios componentes de la ECM llevan a cabo 

un embalaje para organizar una matriz que mantenga un íntimo contacto con las 

superficies de las células (Fig. 21) [103].   

 

 

Figura 21: Ilustración esquemática donde se muestra los mecanismos fundamentales 

involucrados en la interacción biomaterial – célula donde participan las proteínas de adsorción 

(representadas como círculos, cuadrados y triángulos) junto a las proteínas de tipo integrinas 

[109]. Imagen tomada de “Advanced Structural Ceramics” [62]. 

 

Las células vivas no son capaces de interactuar de forma directa con los 

biomateriales, es por eso que se adhieren a la capa de proteínas adsorbida sobre el 

material (al entrar en contacto con los fluidos fisiológicos en el organismo vivo o 

con el medio de cultivo en el caso de los estudios in vitro). Algunas de las proteínas 

que más activamente influyen en este proceso son la fibronectina (FN), la 

vitronectina (VN) y el fibrinógeno (FG), las cuales son conocidas como proteínas 

de matriz soluble. Además de ellas y la ECM influyen otros complejos como las 

lamininas o el colágeno [106].   

Se describen a continuación algunas de las moléculas principalmente 

encargadas de la adhesión de los fibroblastos gingivales a las estructuras con que 

entran en contacto [103,104,106]: 

Moléculas de proteína 

Substrato sólido 

Célula 

Núcleo 
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- Fibronectina: son flicoproteínas adhesivas capaces de expresarse en 

múltiples tipos celulares. Su forma soluble circula por algunos fluidos 

del organismo como la sangre, mientras que se reorganiza en una 

forma no soluble en la matriz extracelular. Es en esta forma cuando 

se encuentra implicada en diversas funciones entre las que destaca la 

adhesión.  

Se considera que juega un papel imprescindible en el mantenimiento 

de la forma y el orden de los tejidos, ya que participa en la mediación 

de las interacciones entre la célula y la matriz. 

 

- Colágenos: la producción de colágeno supone una parte esencial de 

la formación de tejido conectivo nuevo, un proceso que, como ya se 

ha comentado, tiene lugar al colocar un dispositivo como los pilares 

o aditamentos protésicos de los implantes. Los fibroblastos gingivales 

son capaces de producir colágeno tipo I y III, siendo el primero uno 

de los de más pronta aparición, además de tratarse de uno de los 

componentes principales del tejido conectivo gingival.  

 

- Integrinas: pertenecen a una de las principales familias de receptores 

de adhesión celular. Cada una de ellas es un heterodímero, lo que 

consiste en que se subdivide en una forma alfa y otra beta. Ambas 

partes son proteínas transmembrana que se adhieren a través del 

citoesqueleto. Son capaces de interactuar con la ECM a través de sus 

dominios extracelulares.  

 

- Vinculina:  es una proteína de la membrana y el citoesqueleto. 

Forman una unión entre las moléculas de adhesión de las integrinas y 

el citoesqueleto de actina, dando lugar a placas de adhesión [110]. 

 

 

C. Proceso de adhesión.  

Durante la adhesión, las fibras de estrés del citoesqueleto se unen a las 

glicoproteínas del substrato a través de una cascada de proteínas que se denomina 

integrina transmembrana. Las integrinas cruzan la membrana celular para unirse a 

proteínas extracelulares, interactuando así con elementos del citoesqueleto. Las 

integrinas se dividen en dos tipos, las de cadena alfa y las de cadena beta, 

contribuyendo ambas a la unión de las proteínas de la matriz [108,111,112] (Fig. 

22).  

Son capaces de reconocer zonas concretas de la matriz extracelular, siendo 

una de las adhesiones más sencillas las que tienen lugar mediante la secuencia de 

aminoácidos arginina-glicina-ácido arginilglicilaspártico (RGD) [105]. Además, es 

común que interactúen con el citoesqueleto para unir células a la matriz 
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extracelular. En el caso de los fibroblastos, estas uniones a la superficie del 

substrato se complementan con uniones mediante hemidesmosomas [108]-  

 

Figura 22: Ilustración que muestra el proceso físico de adhesión celular que tiene lugar sobre la 

superficie de un biomaterial: (a) aproximación inicial de la célula al material implantado; (b) 

formación de uniones físico-químicas entre la superficie celular y las proteínas adheridas; y (c) 

expansión celular sobre la superficie del material [109]. Imagen tomada de “Advanced Structural 

Ceramics” [62].  

 

Se ha podido comprobar que factores como el substrato pueden llegar a 

alterar la adhesión celular. Es por eso que las propiedades fisicoquímicas y 

geométricas de los materiales pueden influir en las interacciones entre las células y 

el substrato.  

También se ha visto que en superficies hidrofílicas los fluidos biológicos 

interactúan de mejor forma, permitiendo la adsorción proteínica y activación de 

los correspondientes receptores celulares que se producen en la naturaleza. Por 

otro lado, se ha visto que en superficies hidrófobas existe una tendencia a la 

contaminación por carbono, produciendo burbujas que pueden llegar a interferir 

con la adsorción y la activación de los receptores de adhesión celulares [70].

(a) Contacto inicial de la célula.  

(b) Formación de uniones entre los 

receptores de la superficie celular 

y los ligandos de adhesión celular.  

Substrato de adhesión celular. 

Ligando de adhesión celular. 

Receptores de adhesión celular.  

(c)  Reorganización del citoesqueleto 

con expansión progresiva de la 

célula sobre la superficie del 

material 
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2.  JUSTIFICACIÓN 

 Desde la aparición de los implantes dentales de la mano de Brånemark 

hasta la actualidad, el concepto de éxito de los mismos ha ido variando. En un 

principio la preocupación de los clínicos se centró en la osteointegración de los 

implantes, por lo que, durante mucho tiempo, las cualidades óseas de los pacientes 

fueron consideradas como la principal variable a tener en cuenta. 

 Desde hace unos pocos años, los estudios han demostrado la importancia 

de los tejidos blandos peri-implantarios, los cuales forman una estructura 

fundamental que protege a los implantes de diversos factores perjudiciales que 

podrían afectar a su supervivencia. Este descubrimiento llevó a la generalización 

del uso de pilares transepiteliales, diseñados para conectar la zona endoósea con la 

rehabilitación protésica. 

 Durante un largo tiempo el titanio fue considerado como el material ideal 

para el desarrollo de estas estructuras, sin embargo, la demanda estética de los 

pacientes (principalmente en aquellos casos de implantes ubicados en el sector 

anterosuperior), unida a la aparición del sistema CAD/CAM, han conseguido 

revolucionar por completo el mundo de los materiales odontológicos. Muchos de 

estos materiales que se usan hoy día son derivados de clásicos que ya han 

demostrado sus ventajas a largo plazo.  

 Esta creciente demanda estética también ha llevado a los profesionales a 

introducir en su práctica clínica diaria la colocación de rehabilitaciones 

provisionales sobre implantes, las cuales son confeccionadas con materiales con 

requerimientos similares a los definitivos (como citotoxicidad, adaptación del 

tejido blando…), sirviendo para el mantenimiento de los tejidos blandos peri-

implantarios, dando lugar a la consiguiente mejora o mantenimiento de la estética 

de la zona. 

Esta situación derivó en nuestra decisión de evaluar el comportamiento 

de dos materiales de larga historia en el área de la Odontología: el poli(metil-

metacrilato) (PMMA) usado como material provisional y el disilicato de litio (LS2). 

Este último es considerado un gold standard dentro de los materiales definitivos 

estéticos, dadas sus excelentes características mecánicas y físicas (alta resistencia y 

translucidez entre otras).  

 Conocer el panorama actual de la implantología moderna y su 

digitalización nos llevó al desarrollo de esta Tesis Doctoral, en la cual se 

compararán dos materiales que ya se encuentran disponibles en el mercado: el IPS 

e.max® CAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, Liechtenstein y el Vita CAD-Temp® 

(VITA Zahnfabrik, Bad Säckingen, Alemania).  
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La comparativa se realizará en términos de análisis del comportamiento 

de fibroblastos gingivales humanos al contacto con sus superficies, analizando para 

ello diversos parámetros celulares, así como análisis de los materiales en término 

de humectabilidad o nivel de citotoxicidad entre otros aspectos. 
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3.  OBJETIVOS 

 En este proyecto se comparan dos materiales producidos a través del 

sistema CAD/CAM:  

• El IPS e.max® CAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, Liechtenstein) un tipo de 

disilicato de litio utilizado como material definitivo. 

• El Vita CAD-Temp® (VITA Zahnfabrik, Bad Säckingen, Alemania) 

compuesto por poli(metil-metacrilato) con relleno de micropartículas de 

dióxido de silicio que se usa como material provisional.  

Ambos materiales, comúnmente empleados en la implantología actual, se 

encuentran en contacto con el tejido blando periimplantario, por lo que la 

comparación se centra en alcanzar la respuesta a los siguientes dos tipos de 

objetivos: 

 

3.1. Objetivo general. 

El objetivo principal es el de examinar el comportamiento de fibroblastos 

gingivales humanos al contacto con las superficies de ambos materiales. Este 

comportamiento es evaluado a través de su crecimiento, viabilidad y secreción de 

colágeno in vitro durante la primera etapa de desarrollo celular. 

 

3.2. Objetivos específicos. 

La manera en que se alcanza el objetivo general previamente descrito es a 

través de:  

a) Estudiar la perfilometría de ambos materiales a través de un 

análisis SEM. 

b) Analizar la composición y morfología de la superficie. 

c) Evaluar el nivel de hidrofilia o hidrofobicidad de los materiales al 

contacto con agua y diyodometano. 

d) Analizar la citomorfometría fibroblástica en contacto con ambas 

superficies pasadas 24 horas desde su cultivo. Se calcularán los 

siguientes parámetros citomorfométricos: conteo celular, 

circularidad, tamaño medio del núcleo, área media ocupada por 
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el núcleo, longitud mayor del citoesqueleto, perímetro celular y 

área celular media. 

e) Analizar la viabilidad celular mediante el test de citotoxicidad 

MTT. 

f) Estudio del funcionamiento fibroblástico mediante el análisis de 

la secreción de COL1 en diferentes etapas tempranas del 

desarrollo celular. 
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4.  HIPÓTESIS 

 

Para el desarrollo del estudio planteado se utilizarán dos tipos de 

materiales. Por un lado, el Vita CAD-Temp® (VITA Zahnfabrik, Bad Säckingen, 

Alemania), material provisional compuesto por poli(metil-metacrilato), y por otro 

el IPS e.max® CAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, Liechtenstein), material definitivo 

compuesto de disilictato de litio; ambos comercializados para ser fresados a través 

del sistema Computer-Aid Design/Computer-Aid Manufacturing (CAD/CAM).  

La hipótesis nula (H0) que se plantea es que al comparar ambos grupos 

de estudio podrán obtenerse valores in vitro similares en cuanto a rugosidad y 

humectabilidad, morfología fibroblástica (patrones citomorfométricos), 

citotoxicidad (en relación al contacto de los materiales con fibroblastos gingivales 

humanos), así como secreción de colágeno tipo I por parte de los HGFs al 

contacto con la superficie de ambos substratos.  
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5.  MATERIAL Y MÉTODO 

El presente estudio fue realizado en las instalaciones del Centro de 

Investigación, Tecnología e Innovación de la Universidad de Sevilla en conjunción 

con las del Instituto de Ciencias de los Materiales de Sevilla (ICMS), centro adscrito 

al Consejo Superior de Investigaciones Científicas (CSIC). Fueron utilizados dos 

materiales desarrollados para ser confeccionados mediante el método CAD/CAM 

(Computer-Aided Design/Computer-Aided Manufacturing), siendo uno de ellos 

el disilicato de litio, gold standard en estética y el otro polimetilmetacrilato, material 

provisional de referencia. Se analizaron sus superficies y nivel de citotoxicidad en 

relación a fibroblastos gingivales, así como el comportamiento de estos últimos 

sobre ambos tipos de superficies.  

 

5.1. Material 

A continuación, serán nombrados los distintos materiales de los que nos 

servimos para el desarrollo del estudio.  

5.1.1. Discos de los materiales analizados en el estudio. 

• Discos de IPS e.max® CAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, 

Liechtenstein). 

• Discos de Vita CAD-Temp® (VITA Zahnfabrik, Bad 

Säckingen, Alemania). 

• Sistema CAD/CAM InLab MC XL® (Sirona, Bensheim, 

Alemania). 

 

5.1.2. Materiales empleados en el cultivo celular y el desarrollo de los estudios 

en el laboratorio de muestras.  

• Fibroblastos gingivales humanos (Innoprot, Bizcaia, España).  

• Frascos de T75 (Sigma-Aldrich, San Luis, Estados Unidos). 

• Puntas de pipeta (Sigma-Aldrich, San Luis, Estados Unidos). 

• DMEM (Biowest, Nuaillé, Francia). 

• Cabina de seguridad Thermo Scientific™ (Waltham, 

Massachusetts, Estados Unidos). 

• Incubadora CO2 Nuaire US Autoflow NU-4750-E (Nuaire, 

Plymouth, Minnesota, Estados Unidos). 

• Antibióticos (glutamina, penicilina, estreptomicina) (Biowest, 

Nuaillé, Francia). 

• Micropipetas Gilson™ Fisher Scientific (Pittsburgh, Pensilvania, 

Estados Unidos). 

• DPBS al 1x (Biowest, Nuaillé, Francia). 
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• Tripsina/EDTA 

• Tubos de centrífuga de 15 mL (Nerbe Plus GmbH, Winsen, 

Alemania). 

• Azul de tripán (HyClone, Ge-Healhcare, Chicago, Estados 

Unidos). 

• Cámara de Neubauer (OPTIK-Labor, Görlitz, Alemania). 

• Tanque de nitrógeno líquido VE XC47/11-6 (Chart Industries, 

Inc., Ball Ground, Georgia, Estados Unidos). 

• Suero fetal bovino (SFB) (Biowest, Nuaillé, Francia). 

• Centrífuga de laboratorio Beckman X-22R (Beckman Coulter, 

Indianapolis, Indiana, Estados Unidos). 

• Dimetil-sulfóxido (DMSO) (Fisher Scientific, Hampton, Nuevo 

Hamps-hire, Estados Unidos). 

• DAPI (4',6-diamino-2-fenilindol) (Vectashield, Vector 

Laboratories Inc., California, Estados Unidos). 

• faloidina Acti-stain 488 Fluorescent Phalloidin (Cytoskeleton, 

Inc., Denver, Colorado, Estados Unidos). 

• Cubre objetos de Menzel-Gläser (Menzel GmbH, Braunschweig, 

Alemania). 

 

5.1.3. Materiales destinados a la visualización de las muestras y caracterización 

de las superficies. 

• Microscopio invertido (Olympus CKX41, Tokio, Japón). 

• Perfilómetro óptico 3D de no contacto Sensofar S Neox 

(Sensofar Medical, Terrasa, España). 

• Microscopio electrónico de barrido de emisión de campo (FE-

SEM) FEI TENEO (Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, 

Massachusetts, Estados Unidos). 

• Metalizador Scancoat Six (HHV Ltd, Crawley, Reino Unido). 

• Goniómetro OCA15pro de Dataphysics (DataPhysics 

Instruments GmbH, Filderstadt, Alemania). 

• Microscopio confocal Zeiss LSM 7 DUO (Carl Zeiss, Jena, 

Alemania). 

 

5.1.4. Materiales empleados para el estudio de citotoxicidad y secreción de 

colágeno.  

• Tubos de microcentrífuga de polietireno de 1,5 mL y 5 mL 

(Deltalab, Rubí, Barcelona, España). 

• MEM (Medio Esencial Mínimo) (Sigma-Aldrich, San Luis, 

Estados Unidos). 

• Kit MTT ab211091 (abcam, Cambridge, Reino Unido). 
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• Placas de 48 y 96 pocillos Nunclon Delta Surface (Thermo 

Fisher Scientific Inc., Waltham, Massachusetts, Estados 

Unidos).  

• L-Glutamina 100x, 200nM (Biowest, Nuaillé, Francia) 

• Agitador orbital Grant Bio PS-M3D 3D (Keison Products, 

Chelmsford, Essex, Reino Unido) 

• Lector de microplacas Synergy HT 

• Kit ELISA de Colágeno Tipo I Humano MyBioSource (San 

Diego, California, Estados Unidos). 

• Pipeta multicanal Gilson ™ Fisher Scientific (Pittsburgh, 

Pensilvania, Estados Unidos). 

• Microcentrífuga Microfuge® 18 (Beckman Coulter, Indianapolis, 

Indiana, Estados Unidos). 

• Agitador térmico PHMT Thermo-Shaker (Grant Instruments, 

Shepreth, Cambridge, Reino Unido). 

 

 

5.2. Método  

En el presente trabajo se comparan dos materiales de estudio (disilicato 

de litio y PMMA) en relación a las características de sus superficies (composición 

de los materiales, humectabilidad, rugosidad y morfología de los discos de trabajo). 

Posteriormente fueron llevados a cabo el cultivo y siembra de fibroblastos 

gingivales humanos sobre discos de ambos materiales y de un control para, de este 

modo, poder comparar características citomorfométricas a las 24 horas de la 

siembra, así como realizar un ensayo de la citotoxicidad de los materiales en 

relación a estas células y contabilizar la secreción de colágeno que producen los 

fibroblastos en contacto con estas superficies.   

5.2.1. Desarrollo y producción de los discos. 

Para el desarrollo del estudio fueron analizados un material cerámico y un 

material polimérico confeccionados mediante CAD/CAM para el Departamento 

de Estomatología de la Universidad de Sevilla: 

• Disilicato de litio: IPS e.max® CAD (Ivoclar Vivadent, Schaan, 

Liechtenstein). 

• Polimetilmetacrilato: Vita CAD-Temp® (VITA Zahnfabrik, Bad 

Säckingen, Alemania). 

El primero de ellos se trata de un material definitivo, mientras el otro 

resulta ser un material provisional de larga duración, encontrándose los detalles 

aportados por el fabricante en la tabla 1. Tanto el disilicato de litio como el 

polimetilmetacrilato se comercializan en forma de bloques, los cuales fueron 
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fresados hasta conformar los discos sobre los cuales se llevó a cabo el experimento 

in vitro.  

Tabla 1: Resumen de las principales características de los materiales utilizados en el estudio en 

relación al fabricante. 

Nombre 
Tipo de 
material 

Fabricante Ref./Nº lote 
Presentación 

bloques 
comerciales 

Vita CAD-
Temp® 

monoColor 
(PMMA) 

Polymethacrylat
e 
 

VITA 
Zahnfabrik, Bad 

Säckingen, 
Germany 

1M27/51750 
Bloques de 15,5 
x 19 x 39 mm 

IPS e.max® 
CAD (LS2) 

Vitreous 
ceramic 

lithium disilicate 

Ivoclar 
Vivadent, 
Schaan, 

Liechtenstein 

HT A1/C1 4 
/V28352 

Bloques de 12,4 
x 14,5 x 18 mm 

 

Para el estudio fueron necesarios un total de noventa discos de cada 

material (Fig. 23): se utilizaron dos discos para la caracterización de la superficie, 

ocho para el estudio citomorfométrico, cuarenta y ocho para el análisis citotóxico 

y treinta y dos para la evaluación de la secreción de colágeno producida sobre cada 

tipo de superficie.  

 

 

Figura 23: Imagen ejemplo de los discos utilizados, a la izquierda IPS e.max CAD y a la derecha 

Vita CAD Temp.  

 

Los bloques de ambos materiales se fresaron usando el sistema InLab MC 

XL® (Sirona, Bensheim, Alemania) con el diseño previamente elaborado mediante 

el Software de laboratorio InLab SW 16.1 (Sirona, Bensheim, Alemania). Este 

sistema trabaja a 42,000 rpm y 320 voltiamperios (VA), estando irrigado con agua 
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y líquido refrigerante específico, el Dentatec (Sirona, Bensheim, Alemania). Todos 

los discos fueron fresados con un tamaño estandarizado de 10 mm de largo y 2 

mm de ancho con una forma circular. Para ello nos valimos de la alta precisión del 

sistema InLab, el cual presenta un valor de tolerancia ± 25 µm, tratándose este del 

intervalo de valores dimensionales de los discos.  

Se ajustaron distintas fresas para cada material: 

• Step Bur 12S (Sirona, Bensheim, Alemania) y Cylinder Pointed 

Bur 12S (Sirona, Bensheim, Alemania) para el fresado de los 

bloques de PMMA.  

• Step Bur 12S, 12 y 20 junto a Cylinder Pointed Bur 12S, 20 y 

12EF (Sirona, Bensheim, Alemania) para el fresado de los 

bloques de LS2. 

Una vez concluida la fase de fresado, los discos de LS2 se cristalizaron 

usando para ello el sistema Programat® P700 (Ivoclar Vivadent, Schaan, 

Liechtenstein), que se trata de un horno de cerámica que trabaja a unas condiciones 

de vacío y utiliza un rango de temperatura que oscila entre 840 y 850 ºC. El proceso 

de cristalización dura entre 20 y 30 minutos, siendo este un procedimiento 

mediante el cual se consigue que el disilicato de litio pase de un estado cristalino 

intermedio a convertirse en una cerámica vítrea de disilicato de litio.  

El PMMA, por otra parte, al tratarse de un composite polimérico, no 

necesita pasar por procesos de sinterización y/o cristalización tal y como indican 

las recomendaciones del fabricante.   

Una vez estuvieron listos todos los discos de ambos materiales, fueron 

sumergidos durante 5 minutos en etanol al 70 %. Posteriormente se procedió a su 

esterilización mediante una onda corta (200-280 nm) de rayos UV-C durante 30 

minutos cada una de las partes en un flujo laminar en una cabina de seguridad 

Thermo Scientific™ (Thermo Scientific, Waltham, Massachusetts, Estados 

Unidos) (Fig. 24) para productos biológicos de Clase II MSC-Advantage™ 

(Thermo Scientific, Waltham, Massachusetts, Estados Unidos) equipada para ello 

de una lámpara de vapor de mercurio con acción germinicida. Una vez hecho esto 

se colocaron dentro de una placa de Petri estéril hasta comenzar el experimento. 
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Figura 24: Imagen de la cabina de flujo laminar utilizada en la esterilización de los discos (Thermo 

Scientific™ Clase II MSC-Advantage™). 

 

 

5.2.2. Caracterización de superficies  

Una vez fresados todos los discos, reservamos dos de cada material para 

llevar a cabo el análisis de su superficie mediante los métodos que se describen a 

continuación. El modelo experimental queda esquematizado en el diagrama de 

flujo que aparece más adelante (Fig. 26) y será explicado detenidamente en los 

siguientes puntos. 

 

A. Perfilometría. 

Fue analizada la rugosidad de las superficies de los discos, para la cual se 

utilizó el perfilómetro óptico 3D de no contacto Sensofar S Neox (Sensofar 

Medical, Terrassa, España). Basándonos en la norma ISO 25178:2012, se 

realizaron medidas utilizando para ello una técnica de microscopía confocal-

interferométrica [114]. Se empleó un objetivo 20x EPI ubicado a una longitud 

focal de 4,50 mm con una resolución óptica tipo Green de 0,32 μm. 

Las mediciones se llevaron a cabo en cinco localizaciones aleatorias de 

cada uno de los discos, habiendo preestablecido previamente unas dimensiones de 

0,87 x 0,66 mm2 y una corrección cut-off de 250 μm. El software con el que se 

trabajó fue el SensoMAP Premium 7.4 (Fig. 25) (Sensofar Metrology, Terrassa, 

Barcelona, España), empleando como parámetro la rugosidad tridimensional (Sa) 

para los resultados de este análisis.  
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Figura 25: Perfilómetro óptico 3D Sensofar S Neox. Imagen obtenida a través del Centro de 

Investigación e Innovación de la Universidad de Sevilla [115]. 
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MODELO EXPERIMENTAL

ESTUDIO DIRECTO SOBRE LOS 

DISCOS 

CARACTERIZACIÓN DE LAS 

SUPERFICIES

Perfilometría
Humectabilidad

Análisis de la 

composición
Morfología de la 

superficie

DISCOS CULTIVADOS CON 

HGFs

CITOTOXICIDAD
SECRECIÓN 

COLÁGENO TIPO I
CITOMORFOMETRÍA

Área media ocupada 

por el núcleo

Redondez Longitud eje mayor 

citoesqueleto

Tamaño medio del 

núcleo
Circularidad Área celular 

media 

Perímetro 

celular

Conteo 

celular

Figura 26: Diagrama representativo de la metodología seguida en el experimento.  
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B. Composición. 

Para analizar la composición de los discos de ambos materiales de estudio, se 

utilizó el microscopio electrónico de barrido de emisión de campo (FE-SEM) FEI 

TENEO (Fig. 27) en modo de trabajo de alto vacío (Thermo Fisher Scientific Inc., 

Waltham, Massachusetts, Estados Unidos). Este tipo de microscopios recogen la 

información de la muestra a través de un haz de electrones en movimiento. 

Aquellos electrones que rebotan sobre la muestra son captados por un sensor de 

electrones, lo que permite su posterior análisis químico [116]. En el caso del 

presente estudio, el microscopio utilizado estaba equipado un cañón de emisión 

tipo Schottky y un detector tipo SDD EDAX (AMETEK, Inc., Devon-Berwyn, 

Pensilvania, Estados Unidos), ambos destinados al microanálisis de elementos 

ligeros.  

 

 

Figura 27: Imagen del microscopio electrónico de barrido de emisión de campo (FE-SEM) FEI 

TENEO usado para ver la composición de los discos [117]. 

 

Para poder realizar el análisis de los elementos que componen la muestra, 

es necesaria la emisión de rayos X una vez completada la interacción de los 

electrones del haz con los de la muestra. El microscopio de barrido empleado 
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incluía también un espectrómetro de dispersión de energía de rayos X (EDS, 

Energy Dispersive Spectometer). 

Para poder llevar a cabo este análisis fue necesaria la limpieza de las 

muestras, utilizando para ello etanol, posteriormente se secaron ambas superficies 

y se aplicó una cinta de carbón adhesiva conductora. Esta cinta conductora de 

energía eléctrica es necesaria para que la muestra emita electrones que luego 

captará el detector, ya que la muestra por sí sola no tiene propiedades conductoras. 

Una vez hecho esto se colocó sobre un portamuestras de aluminio.  

El metalizador usado fue Scancoat Six (Fig. 28) (HHV Ltd, Crawley, 

Reino Unido), donde, mediante el procedimiento de pulverización catódica o 

sputtering, se fue depositando un recubrimiento de oro (electroconductor) sobre las 

superficies.  

 

 

Figura 28: Imagen del metalizador Scancoat Six usado para aplicar la superficie de oro. 

 

Las imágenes obtenidas se analizaron con el software EDAX TEAM 

versión 4.4.1 (AMETEK, Inc., Devon-Berwyn, Pensilvania, Estados Unidos), 

donde fueron analizadas áreas de 130 μm durante veinte segundos. Con este 

microanálisis obtuvimos resultados expresados en porcentaje de contenido de 

masa (wt %) de los elementos presentes en la superficie de los discos analizados.  
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C. Morfología de la superficie de los discos. 

Para analizar la morfología de la superficie se utilizó también el 

microscopio electrónico de barrido (MEB) FEI TENEO (Thermo Fisher 

Scientific Inc., Waltham, Massachusetts, Estados Unidos) donde se detectó el 

electrón secundario (SE) usando para ello el detector Everhart-Thornley (ETD). 

Con este procedimiento se obtuvieron imágenes a un voltaje de aceleración de 2 

Kv y a una magnificación de 200x con las que se obtuvo la información topográfica 

de los discos de ambos materiales. De cada una de estas imágenes se obtuvo el 

valor de la rugosidad media del material (Sa) a través de cinco mediciones aleatorias 

de las rugosidades presentes en la superficie de los discos de estudio. 

 

D. Humectabilidad.  

Además de las otras características de las superficies de los biomateriales 

analizados, es importante tener en cuenta la humectabilidad, que consiste en el 

análisis de la preferencia de un líquido para mantenerse en contacto sobre un 

sólido, estando a su vez rodeados de otro fluido (líquido o gas) [118]. Para conocer 

la humectabilidad de los dos materiales del estudio fue necesario calcular el ángulo 

de contacto promedio de los mismos. 

 

 

Figura 29: Imágenes tomadas del proceso de determinar la humectabilidad de los materiales 

estudiados en el goniómetro (vista frontal y vista detallada del proceso de gota sésil). 
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Figura 30: Imagen tomada del proceso de determinar la humectabilidad de los materiales 

estudiados en el goniómetro (vista lateral). 

 

Para ello nos ayudamos del goniómetro OCA15pro de Dataphysics (Figs. 

29 y 30) (DataPhysics Instruments GmbH, Filderstadt, Alemania), que cuenta con 

un microdispensador con una jeringa de 100 μL de volumen. Para el estudio se 

utilizó el método de gota sésil, que consiste en la aplicación de una gota (1 μL de 

volumen) sobre la superficie del sólido a analizar [119,120,121]. De esta forma, 

empleando el software SCA 20 versión 2.0. (DataPhysics Instruments GmbH, 

Filderstadt, Alemania) incluido en el goniómetro, se pudo fotografiar el momento 

justo del contacto entre líquido y sólido, permitiendo su evaluación en escala de 

grises. 
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Figura 31: Ejemplo de ángulos de contacto formados mediante la técnica de gota sésil. 

 

Automáticamente el software calcula el ángulo que se forma entre el 

líquido y el sólido al calcular su tangente formada en la interfase de triple 

confluencia gas-líquido-sólido. Se emplearon para el estudio un líquido polar (agua 

destilada desionizada) y un líquido que sirviera como componente dispersiva o no 

polar (diyodometano) [119,120], dado que cuentan con polaridades conocidas y 

diferentes entre sí como podemos ver en la siguiente tabla (Tabla 2).  

 

Tabla 2: Valores de la tensión superficial, la componente polar y la componente dispersiva de los 

líquidos utilizados en el proceso. 

 Agua destilada Diyodometano 

Tensión superficial  

(𝜸L (mN/m) 
72,8 

 
50,8 

 

Componente polar 

γL
𝒑 (mN/m) 

51 0 

Componente dispersiva γL
 

𝒅 (mN/m) 
21,8 50,8 
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Se aplicaron un total de tres gotas cada una de 1 μL de volumen sobre los 

discos de cada material de estudio, los cuales se posicionaron sobre el goniómetro 

tal y como podemos ver en la Fig. 31. Se esperaron cinco segundos antes de realizar 

la medición para permitir que la gota se estabilizara sobre la superficie (sin llegar a 

que permaneciese el tiempo suficiente como para permitir que el líquido se 

evaporara). Fue calculado entonces el ángulo de contacto del lado derecho e 

izquierdo de cada gota depositada sobre las superficies de estudio. Para establecer 

el promedio de los ángulos de cada lado se utilizó el método de Young-Laplace 

[121]. Las mediciones fueron llevados a una temperatura ambiente de 21 ºC.  

Con las mediciones de los ángulos de contacto de las seis gotas de líquido 

aplicadas sobre cada uno de los materiales, se calculó la media y la desviación 

estándar. Seguidamente, se pudo calcular la energía de superficie de cada material 

ayudados del modelo de Owens Wendt Rabel Kaebel (OWRK), que utiliza la 

siguiente fórmula (Fig. 32) [61, 101,119]: 

 

Siendo:  

- Θ = ángulo de contacto medio para agua y diyodometano. 

- γgas/liquid = energía superficial del líquido. 

- γgas/solid = energía superficial del sólido (dato desconocido). 

- d = componente dispersivo. 

- p = componente polar.  

Figura 32: Ecuación del modelo de Owens Wendt Rabel Kaebel (OWRK) para calcular la energía 

de superficie.  

 

 

5.2.3. Estudio visual, citomorfométrico y del cubrimiento de los discos 

cultivados. 

Una vez concluida la caracterización de las superficies de los discos, se 

continuó el experimento con el cultivo de fibroblastos. Para ello se establecieron 

tres grupos de estudio: 

• Grupo control: fibroblastos gingivales humanos cultivados sobre 

poliestireno. 
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• Grupo LS2: fibroblastos gingivales humanos cultivados sobre 

discos de cerámica vítrea de disilicato de litio.  

• Grupo PMMA: fibroblastos gingivales humanos cultivados sobre 

discos de polimetilmetacrilato.  

Se llevó a cabo entonces un estudio comparativo entre estos grupos 

experimentales donde se analizaron parámetros celulares (circularidad, número de 

células, tamaño medio del núcleo, circularidad del núcleo, longitud media del 

citoesqueleto…) así como el nivel de citotoxicidad y de secreción de colágeno tipo 

I. Todos estos análisis fueron llevados cabo a las 24, 48 y 72 horas posteriores a la 

siembra de fibroblastos.  

 

A. Cultivo celular.  

Para el desarrollo de la parte celular del presente experimento utilizamos 

fibroblastos gingivales humanos (HGFs) (Innoprot, Bizcaia, España), los cuales 

fueron criopreservados en el primer pase por el distribuidor.  

Una vez recibido el vial a una concentración de 5 x 105 células/mL se 

procedió a la descongelación progresiva del mismo. Para ello se utilizó en un 

primer lugar un cajón con hielo seco o nieve carbónica (dióxido de carbono en 

estado sólido) y una vez atemperado se introdujo en un baño a 37 ºC (Fig. 33) 

(Ovan, Badalona, Barcelona, España) durante uno o dos minutos. Un tiempo 

excesivo puede llevar a que se generen efectos tóxicos por el crioprotector [122]. 
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Figura 33: Baño térmico utilizado para atemperar a 37 ºC.  

 

Cuando el vial estuvo descongelado por completo se procedió a diluir 2 

mL del volumen con células con 8 mL de medio de cultivo completo Dulbecco’s 

Modified Eagle Medium (DMEM, Biowest, Nuaillé – Francia) suplementado con 

10% de suero fetal bovino (SFB, Biowest) y 1% de glutamina-penicilina-

estreptomicina (Biowest, Nuaillé – Francia) (Fig. 34) por cada 500 mL de DMEM 

en un falcon de 15 mL de volumen (Nerbeplus GmbH, Luhe, Alemania).  
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Figura 34: Antibióticos y medio utilizados durante esta fase del experimento. 

 

El falcon fue centrifugado en una centrífuga de laboratorio Beckman X-

22R (Beckman Coulter, Indianapolis, Indiana, Estados Unidos) en unas 

condiciones de 300 RCF durante 5 minutos a una temperatura de 22 ºC. Con este 

procedimiento se consigue separar el sobrenadante del pellet celular. Este último 

se resuspendió en 2 ml de medio completo.  

Posteriormente, para poder cuantificar la concentración celular, fue usada 

la cámara de Neubauer (también conocida como hemocitómero) (OPTIK-Labor, 

Görlitz, Alemania) como técnica de conteo celular. Para llevar a cabo este 

procedimiento fueron recogidos 20 μL de azul de tripán y otros 20 μL del medio 

con las células resuspendido. Ambos volúmenes se introdujeron en un tubo de 

microcentrífuga y se resuspendieron con ayuda de una pipeta. Se recogieron 

entonces 10 μL para colocarlos en la cámara de Neubauer (Fig. 35). Esta se trata 

de un portaobjetos especial protegida por un cubreobjetos convencional, donde 

se concentra la muestra por capilaridad. 

 



TESIS DOCTORAL                                        Mª CRISTINA HERRÁEZ GALINDO 

 

 

 

  

Figura 35: Solución de azul de tripán y cámara de Neubauer usados para medir la concentración 

celular.  

 

Al microscopio se pudo observar una cuadrícula dibujada con un total de 

dieciséis cuadrados en cada borde de la cuadrícula del portaobjetos (Fig. 36). 

Gracias a la tinción se podían distinguir las células viables. Se realizó un recuento 

manual de las células de la gradilla y mediante la siguiente fórmula se extrapoló el 

volumen total de células en el falcon (Fig. 37). 

 

 

Figura 36: Imagen de la cuadrícula de la cámara de Neubauer que se observa al microscopio 

durante el conteo celular. Quedan marcadas en rojo las cuatro zonas de los bordes, a través de 

donde es posible el conteo celular.  
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𝑛º 𝑐é𝑙𝑠/𝑚𝐿
𝑥

4
 ∗ 1000 ∗ 𝑣𝑜𝑙 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 𝑓𝑎𝑙𝑐𝑜𝑛  

Figura 37: Fórmula utilizada para calcular el volumen de células.  

 

Siendo x el número total de células de los cuadros contados, 4 por las 

cuadrículas usadas para contar. Finalmente se multiplica por el volumen total del 

falcon, en este caso 2 mL, donde fueron resuspendidas las células.  

 

      

 

Figura 38: Imágenes del exterior e interior del incubador de CO2 Nuaire US Autoflow NU-4750-

E. 
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Con el resultado se fue sembrando un volumen ajustado de 5 x 105 

céls/mL en cada uno de los frascos de T75 (frasco o contenedor de 250 mL de 

volumen).  En cada uno de los frascos nos encontramos con un volumen total de 

10 mL, donde 1 mL se correspondía con el volumen celular y los restantes 9 mL 

se correspondían con el volumen de medio. Tras la siembra de las células se dejó 

el frasco en un incubador de CO2 Nuaire US Autoflow NU-4750-E (Nuaire, 

Plymouth, Minnesota, Estados Unidos) (Fig. 38) al 5 % CO2, 95 % aire a 37 °C 

durante 2-3 horas para que, transcurrido ese tiempo, pudiera comprobarse la 

adhesión inicial en un microscopio invertido de contraste de fases (Olympus 

CKX41, Tokio, Japón) (Fig. 39).  

 

             

Figura 39: Microscopio óptico Olympus CKX41, imagen lateral y frontal respectivamente. 

 

 Se fue cambiando el medio de cultivo cada 48 horas aproximadamente y 

una vez alcanzada al menos el 90 % de confluencia, tal y como recomienda el 

fabricante, las células fueron levantadas con ayuda de alícuotas de tripsina al 1x de 

Trypsin-EDTA 10x (Biowest, Nuaillé – Francia). Este proceso de subcultivo o 

pasaje celular tuvo lugar a la semana aproximadamente de la siembra. Se desarrolló 

retirando en un primer lugar el medio de cultivo, para luego lavar la zona con 

DPBS 1x (Dulbecco's Phosphate-Buffered Saline, Biowest, Nuaillé, Francia) (Fig. 

40) previamente atemperado a 37 ºC, que sería retirado antes de llevar a cabo la 

tripsinización o levantamiento de la monocapa. Este procedimiento consiste en la 

separación de las células del sustrato de cultivo (en este caso los frascos) ayudados 

de la tripsina, proteasa de la degradación de las adhesinas celulares, lo que lleva a 

disrumpir las conexiones célula-célula o célula-matriz [123]. 
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Figura 40: Frascos de DPBS (izquierda) y DMSO (derecha), utilizados durante el cultivo y la 

criopreservación fibroblástica. 

 

 Durante el tiempo de acción de la tripsina al 0,25 %, el frasco se mantuvo 

en la incubadora. Pasado este tiempo se comprobó en el microscopio óptico 

invertido que las células estuvieran despegadas del sustrato antes de introducir 

DPBS al 1x en cada frasco con el fin de inactivar la tripsina.  

 Seguidamente se recogió el contenido del frasco y se traspasó a un falcon 

de 15 mL para llevar a cabo el proceso de centrifugado. Del mismo modo ya 

descrito, se resuspendió el pellet con medio de cultivo completo, destinando una 

parte a la nueva siembra sobre frasco T75, reservando el resto del volumen para 

su criopreservación.  

 Con el volumen reservado se fueron creando alícuotas en criotubos de 2 

mL (ClearLine, DD Biolab, Barcelona, España). En ellos fue colocado por cada 1 

mL de medio con células, 0,9 mL de Dimetil-sulfóxido (DMSO) (Fisher Scientific, 

Hampton, Nuevo Hampshire, Estados Unidos) (Fig. 40). Este agente 

crioprotector es un solvente hidrosoluble que atraviesa la célula e impide la 

formación de cristales de hielo en su interior durante el proceso de 

criopreservación [116,122]. 

 Este proceso debe ser escalonado, al igual que el proceso de 

descongelación, donde se debe reducir el tiempo de exposición del DMSO a las 

células, ya que este compuesto puede llegar a ser tóxico [122]. La criopreservación 

comienza con un proceso de pre-congelación donde los criotubos fueron 

colocados en un primer lugar en un refrigerador a 4 ºC (fase de preenfriamiento), 

luego a un congelador a -20 ºC (congelación rápida) y finalmente a un 

ultracongelador a -90 ºC donde se mantuvieron durante 24 horas hasta ser pasadas 
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a un tanque de nitrógeno líquido VE XC47/11-6 (Chart Industries, Inc., Ball 

Ground, Georgia, Estados Unidos) (Fig. 41) a -196 ºC. 

 

 

Figura 41: Secuencia fotográfica del procedimiento de recogida de los criotubos de células 

criopreservadas en el tanque de nitrógeno líquido. 

 

B. Siembra sobre los discos. 

Para sembrar células sobre los discos de estudio previamente limpiados 

con etanol al 70 % y tras haber pasado por la desinfección mediante flujo laminar 

en una cabina de seguridad biológica clase II A MSC Advantage (Thermo Fisher 

Scientific Inc., Waltham, Massachusetts, Estados Unidos), los discos fueron 

fijados con esmalte a una mini placa de Petri estéril, la cual se colocó a su vez sobre 

una placa de Petri de mayor tamaño.  
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Las células usadas en el experimento se encontraban entre el séptimo y 

noveno pase. Siempre que se llevó a cabo una fase de manejo de los fibroblastos 

en la cabina biológica de flujo laminar, la superficie de trabajo de la cabina, así 

como todos los materiales que fueran a ser utilizados, se desinfectaron con ayuda 

de etanol absoluto.  

 Estas cabinas reciben este nombre porque la esterilidad de la zona de 

trabajo depende del flujo laminar de aire, es decir, aquel carente de turbulencias 

donde se puedan retener partículas indeseadas. Este aire es estéril gracias a unos 

filtros denominados filtros HEPA (high efficiency particulate air) que se colocan para 

que se retengan todas las partículas mayores a 0,2 μm [116,122]. 

 Fueron utilizados dos discos de cada uno de los materiales por cada 

experimento, sumando un total de dieciséis, ya que el experimento se repitió cuatro 

veces. En cada uno de los discos se cultivaron 40 μL de volumen con una 

concentración de 1 x 104 células previamente calculada. A continuación, se 

comprobó la adhesión celular inicial de los controles (poliestireno de las placas de 

Petri) con ayuda del microscopio invertido. Comprobado esto se colocó medio 

hasta el borde los discos cuidadosamente con una pipeta.  

Una vez hecho esto se cerraron las placas de Petri y se colocaron en la 

estufa de CO2 Galaxy 170 (New Brunswick Scientific Co., Inc., Enfield, 

Connecticut, Estados Unidos) durante las 24 horas previas a la tinción 

inmunohistoquímica.  

  

C. Tinción inmunohistoquímica: inmunofluorescencia 

directa.  

La técnica de tinciones inmunohistoquímicas (IHQ) o 

inmunocitoquímicas (ICQ) se basa en detectar y localizar antígenos (Ag) de la 

célula o tejido utilizando para ello un anticuerpo específico. En el presente fue 

utilizada la técnica de inmunofluorescencia múltiple donde el antígeno se uniera 

de forma directa al anticuerpo, ya que se pretendía detectar más de una estructura 

celular al mismo tiempo, pudiendo visualizarlas al microscopio confocal. 

Para ser capaces de detectar esta unión Ag-Ac se utilizan unas moléculas 

fluorescentes o fluorocromos que se conjugan con los anticuerpos. Estas 

moléculas son capaces de absorber y emitir una radiación luminosa a una longitud 

de onda determinada [116]En el caso del presente estudio fueron utilizados dos 

fluorocromos cuyo espectro de absorción y emisión de luz aparecen detallados en 

la siguiente tabla (Tabla 3):   
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Tabla 3: Espectros de absorción y emisión máximos de los fluorocromos utilizados en el 

experimento. 

Flurocromo 
Longitud de onda (λ) 
absorción máx. (nm) 

Longitud de onda (λ)  
emisión máx. (nm) 

DAPI 
360 

 
460 

Faloidina 485 535 

 

Este estudio analizó el núcleo y el citoesqueleto de los fibroblastos, para 

el primero la tinción fluorescente utilizada fue DAPI (4',6-diamino-2-fenilindol) 

(Vectashield, Vector Laboratories Inc., Cali-fornia, Estados Unidos) (Fig. 42). Este 

fluorocromo presenta gran afinidad por las regiones ricas en Adenina-Timina (A-

T) del ADN, a las que se une mediante interacciones electrostáticas, lo que lo 

convierte en un excelente marcador nuclear. Al unirse al ADN del núcleo se genera 

la fluorescencia, que podemos percibir mediante la emisión de un intenso color 

azul al ser excitada mediante láser de argón [124,125].  

Para la tinción del citoesqueleto el fluorocromo empleado fue la faloidina 

Acti-stain 488 Fluorescent Phalloidin (Cytoskeleton, Inc., Denver, Colorado, 

Estados Unidos) (Fig. 42), el cual emite una tinción de color verde al visualizarlo 

en el microscopio tras ser excitado. Este fluorocromo se trata de una toxina 

heptapéptida de origen micrótico (Amanita phalloides) que es capaz de unirse de 

forma específica y con alta afinidad a la forma polimérica de la actina (Actina F). 

De esta forma es capaz de unirse a los filamentos actínicos del citoesqueleto. 
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Figura 42: Imágenes de las tinciones DAPI (izquierda) y faloidina (derecha) usadas para la 

visualización del crecimiento celular temprano al microscopio. 

 

 Transcurridas las 24 horas de incubación celular sobre los discos y las 

superficies controles, el medio fue aspirado para lavar seguidamente la superficie 

con 500 μL de DPBS. Seguidamente, se fijó la superficie celular con 15 μL de 

paraformaldehído al 4% en DPBS (AppliChem GmbH, Darmstadt, Alemania) y 

se dejó actuar durante 10 minutos. 

 Después de ese tiempo, se retiró el producto y se volvió a lavar la 

superficie de los discos con DPBS. Antes de colocar los fluorocromos, se aplicaron 

5 μL de del detergente Tritón X-100 0,1% en DPBS (Sigma-Aldrich, San Luis, 

Misuri, Estados Unidos) con el fin de permeabilizar la membrana extracelular de 

los fibroblastos y que luego pudieran penetrar las tinciones en el interior de la 

célula. Pasados cinco minutos se aspiró la superficie y se volvió a lavar con DPBS. 

 Después del lavado se colocaron 15 μL seroalbúmina bovina (BSA) 

(Sigma-Aldrich, San Luis, Misuri, Estados Unidos) al 1%, agente bloqueante que 

se usó para evitar la unión inespecífica a otros componentes celulares que no 

fuesen los del estudio. Pasados veinte minutos desde su aplicación se retiró el 

producto y se procedió a la aplicación de las tinciones IHQ. 

 En primer lugar, se aplicaron 15 μL de faloidina en cada disco; esta fue 

reconstituida en un primer lugar con metanol puro y posteriormente con DPBS. 

Se dejó actuar durante treinta minutos, manteniendo los discos en oscuridad y a 

temperatura ambiente. 

 Transcurrido este tiempo se lavó la superficie de los discos con DPBS en 

tres ocasiones, para luego aplicar 15 μL de DAPI (incorporado en el medio 

Vectashield® (Vector Laboratories, Inc., Newark, California, Estados Unidos)). 

El sobrante fue retirado con ayuda de un papel absorbente, para luego poder 
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colocar un cubre objetos de Menzel-Gläser (Menzel GmbH, Braunschweig, 

Alemania). Este tipo de cubreobjetos es circular y, en el caso del presente estudio, 

tenía 8 mm de diámetro.  

 Una vez hecho esto se procedió a despegar los discos de las placas de Petri 

y a recortar la zona de las placas que fueron utilizadas como controles, obteniendo 

de este modo discos de poliestireno circulares. Los discos fueron colocados sobre 

un portaobjetos Menzel-Gläser (Menzel GmbH, Braunschweig, Alemania) y 

conservados a 4 ºC de temperatura durante 24 horas. Después de eso se fijaron 

los bordes de los cubreobjetos con esmalte de uñas para la posterior visualización 

en el microscopio confocal. Se pueden observar los pasos del experimento 

resumidos a continuación (Fig. 43): 

 

 

Figura 43: Diagrama de los pasos seguidos para obtener las imágenes usadas en la citomorfometría. 

 

D. Obtención de las imágenes 

Para obtener las imágenes de las muestras se usó el microscopio confocal 

Zeiss LSM 7 DUO (Carl Zeiss, Jena, Alemania) (Fig. 44). Este tipo de microscopio 

escanea las muestras con un haz de láser y elimina la señal de fluorescencia que 

emite la muestra fuera del plano de foco, obteniendo una imagen de gran 

resolución (Montuenga). El microscopio Zeiss LSM 7 DUO trabaja con una 

unidad de epifluorescencia Excite 120PC.  

 

Visualización y obtención de imágenes al microscopio confocal.

Aplicación de las tinciones IHQ: 10μL  de faloidina y 15μL  de DAPI.

Aspiración y lavado con DPBS para aplicar 15μL  de BSA al 1% durante 20 min.

Aspriación, lavado con DPBS y aplicación de Tritón X-100 al 0,1% durante 5 min.

Aspiración del medio, lavado con DPBS y fijación de la superficie con 15 μL  de PFA al 4% durante 10 
min.

Incubación en estufa CO2 durante 24 h.

Cultivo HGFs sobre los discos: volumen de 40 μL y concentración celular 1x104.

4 discos (2 LS2 y 2 PMMA) estériles y fijados sobre miniplaca de Petri.
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Figura 44: Microscopio confocal Zeiss LSM 7 DUO. 

 

Las imágenes fueron tomadas de manera segmentada según cinco 

regiones de interés o RDI (ROI por sus siglas en inglés) en cada disco: noroeste, 

noreste, centro, sudoeste y sudeste. El área de cada región de interés fue 

determinada con la siguiente fórmula: A = π r². De esta forma se obtuvo que cada 

RDI era de 6,28 mm2 y que el área total analizada fue de 31,4 mm2 en cada disco.  

Para la visualización del citoesqueleto se utilizó un filtro de excitación 

FITC con una longitud de onda de 480 nm y una emisión recogida de 535 nm. 

Para los núcleos se utilizó un filtro DAPI con una excitación de 353 nm y una 

emisión de 458 nm, tal y como indica el fabricante. Los objetivos empleados 

fueron Plan-Apochromat de 20x/0,8 y 40x/1,30 Oil DIC (Differential 

Interference Contrast), usando para su visualización y análisis el software Zen Lite 

2012 (Carl Zeiss AG, Oberkochen, Alemania).  

Ninguna de las muestras estuvo expuesta al láser un tiempo superior a 

cinco minutos, con el fin de evitar el fotoblanqueamiento o extinción irreversible 

de la fluorescencia de un fluorocromo por exposición excesiva al láser. 

 

E. Análisis visual de las imágenes procesadas 

Las imágenes obtenidas en el microscopio confocal fueron en un primer 

momento visualizadas antes de su procesamiento. De esta manera, se pudo 

comprobar el volumen celular y morfología de las estructuras celulares (núcleo y 

citoesqueleto) para así poder contrastar estos datos con los obtenidos tras procesar 

las imágenes.  

Estas estructuras son las que posteriormente serán analizadas para obtener 

los datos citomorfométricos que a continuación se explicarán. De esta forma, se 
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compararon los tres grupos de estudio (control, LS2 y PMMA) a las 24 horas de la 

siembra sobre sus superficies.  

 

F. Procesamiento de las imágenes para análisis 

citomorfométrico.  

Las imágenes obtenidas mediante la microscopía confocal se guardaron 

en formato .tif (TIFF, Tagged Image File Format) con una resolución de 2048 x 2048 

píxeles a 8-bit. Una vez se coleccionaron todas ellas, se utilizó el programa 

informático ImageJ (Image Processing and Analysis in Java) v1.50e (Wayne Rasband, 

National Institutes of Health, Estados Unidos) para su procesamiento. 

Por un lado, se utilizaron las imágenes obtenidas con un objetivo 20x para 

procedió a cuantificar el número de células halladas sobre los discos, y por otro, 

con las imágenes obtenidas con un objetivo de 40x se evaluaron tanto la 

morfología de los fibroblastos como la distancia del eje mayor de los citoesqueletos 

de los fibroblastos. Todas las imágenes fueron pasadas en un primer momento a 

8-bit siguiente los pasos siguientes: Image – Type – 8-bit. 

Antes de comenzar el procesamiento de las imágenes se calibraron cada 

una de ellas en base a la escala aportada por el microscopio. Una vez hecho esto, 

cada imagen obtenida a 20x se separó en canales RGB (rojo, verde y azul de sus 

siglas en inglés red, green, blue). Para ello fueron utilizados los comandos Image → 

Colors → Make composite; seguido de Image → Color → Split channels. Seguidamente 

se procedió a tomar la imagen azul para establecer un umbral automático a partir 

de una imagen binaria con el fin de identificar los núcleos. Para lo que se usaron 

los comandos Image → Adjust → Threshold → Auto [126].  

Seguidamente se aplicaron los comandos Process → Binary → Watershed 

con el fin de separar aquellos núcleos que pudieran encontrarse unidos para que 

el software fuera capaz de detectarlos de manera independiente. Finalmente se 

determinó que el tamaño mínimo de un núcleo para que pudiera ser identificado 

fuera de 5 μm2 mediante el comando Analyze → Analyze Particles. Parte de este 

proceso puede observarse en las siguientes imágenes (Fig. 45).  
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Figura 45: Ejemplo del procesamiento de una imagen a 20x para separar los núcleos del resto de la 
imagen en el programa informático ImageJ. 

  

De esta sencilla forma computarizada por el software de ImageJ, se utilizó 

de nuevo el parámetro anterior (Analyze particles) para poder analizar los siguientes 

parámetros del núcleo (además del conteo celular): 

• Tamaño medio del núcleo (μm2). 

• Porcentaje del disco cubierto por núcleos (%). 

• Circularidad del núcleo.  

 
Por un lado, la circularidad se trata de un parámetro adimensional que 

viene definido por la fórmula de la figura 46. Es un parámetro del núcleo cuyo 
valor se encuentra siempre entre 0 y 1, correspondiéndose el valor 0 con aquellas 
formas alargadas y el valor 1 con aquellas células con forma de círculo. Los valores 
más cercanos a 0, por tanto, se corresponden con células más alargadas, y los más 
cercanos a 1, con aquellas más redondeadas [127,128]. 
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𝐶𝑖𝑟𝑐𝑢𝑙𝑎𝑟𝑖𝑑𝑎𝑑 =
4𝜋 (Á𝑟𝑒𝑎)

𝑃𝑒𝑟í𝑚𝑒𝑡𝑟𝑜²
 

Figura 46: fórmula matemática mediante la cual se obtiene la circularidad del núcleo. 

 

El conteo celular, el tamaño medio del núcleo y el porcentaje del disco 

cubierto por núcleos, ayudan a controlar el tipo de crecimiento que tiene lugar 

sobre cada material. El primero es útil si extrapolamos que, a mayor número de 

células, mejor se comporta el material a su contacto; el tamaño junto al porcentaje 

del disco cubierto ayuda a conocer la fase celular en la que se encuentra. 

Otros parámetros celulares que también se analizaron con este software 

fueron los siguientes: 

• Longitud media del eje mayor del citoesqueleto (μm). 

• Perímetro celular (μm). 

• Área celular (μm2).  
 

En el caso del primero de todos ellos, se utilizó la medición de tres células 

escogidas de manera aleatoria en cada una de las imágenes a 40xoil. Para ello se 

volvieron a utilizar las herramientas previamente descritas para separar las 

imágenes en colores RGB (Image → Colors → Make composite; seguido de Image → 

Color → Split channels) (Fig. 47) y se utilizó la parte verde de la imagen, que se 

corresponde con el citoesqueleto. Seguidamente, utilizando la herramienta de regla 

se fueron obteniendo los datos.  

 

 

Figura 47: Ejemplo del procesamiento de una imagen a 40x según los canales RGB para poder 
separar los citoesqueletos (verde) del resto de la imagen con ayuda del programa informático 

ImageJ. 
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Finalmente, siguiendo el mismo procedimiento, el área y el perímetro 

celular fueron medidos utilizando tres células aleatorias de cada imagen a 20x. 

Estas mediciones fueron llevadas a cabo mediante la herramienta de medición 

manual. 

 

5.2.4. Estudio de citotoxicidad del material. 

En el presente estudio se evaluó el nivel de citotoxicidad de los dos 

materiales analizados. Para ello nos basamos en la norma ISO 10993-5:2009 de 

Evaluación biológica de dispositivos médicos parte 5: test de citotoxicidad in vitro 

[129]. Seguir las pautas de esta organización internacional sirve para estandarizar 

los resultados obtenidos y poderlos así comparar de una forma eficiente.  

La Organización Internacional de Estandarización (ISO) presenta en su 

normativa tres formas in vitro de analizar la citotoxicidad de un material. Siendo 

estas: por extractos, a través del contacto directo con el material de estudio o 

mediante contacto indirecto. En el presente estudio se eligió el uso del análisis de 

la viabilidad celular mediante contacto directo.  

Se optó por el test de MTT, el cual aparece descrito en el anexo C de la 

norma ISO 10993-5:2009, el cual se basa en la medición de la viabilidad celular a 

través de la actividad metabólica de este test colorimétrico. 

El MTT (3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5-difeniltetrazoliobromido) (Fig. 48) 

es una sal tetrazol de color amarillo soluble que queda reducida metabólicamente 

por la deshidrogenasa succinato (SDH) mitocondrial presente en las células 

viables, produciendo el formazán, sal de color azul-violáceo, que no puede cruzar 

la membrana plasmática y se acumula en las células [129-134]. El formazán se 

acumula sobre el material a modo de precipitado insoluble que genera cristales 

violáceos [134].  
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Figura 48: Estructura química del tetrazol (izquierda) y del producto formazán (derecha). 

Imagen tomada de Scudiero y cols [132].  

Los cristales de formazán son disueltos con ayuda de un detergente, para 

que una vez disueltos, se puedan realizar mediciones fotométricas, donde se 

obtiene una relación lineal entre la cantidad de células viables y la intensidad de 

color recogida (es decir, cantidad de formazán). La viabilidad se determina, por 

tanto, en función a la actividad de la enzima mitocondrial [134].  

A. Preparación de los discos. 

Para el desarrollo de esta parte del estudio fueron necesarios cuatro discos 

de cada material por cada uno de los tramos analizados (a las 24, a las 48 y a las 72 

horas). Para ello los discos fueron adaptados en unos tubos de microcentrífuga 

(Fig. 49) de poliestireno de 1,5 mL. Estos fueron recortados por la zona de su base 

redondeada, ajustando los discos en el hueco y sellando la periferia con esmalte de 

uñas para impedir la filtración de las células. 

 

 

Figura 49: Adaptación de los tubos de microcentrífuga alrededor de los discos de cada material 

para procurar un aislamiento correcto de los mismos, evitando el filtrado al exterior del medio 

usado. 

Por otro lado, fue utilizada una placa de 48 pocillos de poliestireno para 

cada uno de los cuatro controles de cada espacio de tiempo estudiado, así como 

los cuatro blancos (Fig. 50 y 51).  

Como en las fases anteriores, los discos fueron desinfectados primero con 

etanol absoluto y posteriormente esterilizados en la cabina de flujo laminar 

mediante la exposición a rayos UV-C durante treinta minutos por cada uno de los 

lados.  
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Figura 50: ilustración representativa de la distribución de los discos en los pocillos en la placa de 

poliestireno para analizar la citotoxicidad. De este modo, aparecen cuatro columnas por cada franja 

de tiempo (24, 48 y 72 horas) y dentro cada franja podemos ver como las filas A y B se 

corresponden con los controles sobre el pocillo, la C con los discos de LS2, la D con los discos de 

PMMA y, por último, las filas E y F se corresponden con los blancos.  

 

B. Cultivo celular. 

Al igual que en la fase de cultivo celular desarrollada para el análisis 

citomorfométrico de fibroblastos, los fibroblastos fueron sembrados en un primer 

lugar en frascos de T75, donde se preservaron en medio DMEM completo. Por 

cada 500 mL de medio se suplementó con 10 % de suero fetal bovino y 1 % de 

glutamina-penicilina-estreptomicina. 

Tal y como aconseja la norma ISO [129] los cultivos celulares sobre 

frascos de T75 (siguiendo la misma sistemática que en la fase de cultivo celular 

desarrollada para el análisis citomorfométrico de los fibroblastos), fueron 

levantados mediante tripsina/EDTA al 1 x al llegar al 80 % de confluencia. En 

este caso las células utilizadas se encontraban entre el segundo y octavo pase. La 

resuspensión se realizó con medio de cultivo MEM (Medio Esencial Mínimo) 

(Sigma-Aldrich, St. Luis, MO, USA) (Fig. 51), carente de suplementos o rojo fenol 

y la suspensión fue centrifugada a 200 g durante tres minutos. 

 

Figura 51: imágenes de MEM (1), placa de 48 pocillos (2) y placa de 96 pocillos (3). 

Controles 

 

LS2 

PMMA 

Blancos 

A 

B 

C 

D 

E 

F 

   1       2      3      4         5     6       7      8         9     10     11    12 

1212   

 

   24 h                        48 h               72 h 
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Se calculó una siembra de una densidad celular de 1 x 105, que se 

correspondían con 300 μL por cada pocillo (controles) y sobre cada disco. Los 

cuatro pocillos utilizados como blancos contenían 300 μL de MEM. Podemos 

observar en la siguiente figura la distribución de los pocillos en la placa de 48 

(Thermo Fisher Scientific, Massachusetts, Estados Unidos). 

Las muestras fueron incubadas durante 24 horas en una incubadora de 

CO2 a unas condiciones de al 5 % CO2, 95 % aire a 37 °C hasta comenzar el 

experimento. 

 

C. Técnica paso a paso.  

Para el análisis de MTT fue utilizado el kit de ensayo de la proliferación 

celular ab211091 (Abcam, Cambridge, UK), el cual está compuesto por un bote 

de reactivo de MTT y otro de disolvente. El kit de MTT se mantuvo a -20 ºC, 

siguiendo las indicaciones del fabricante. Para desarrollar el experimento se 

crearon alícuotas de cada uno de los productos después de ser atemperaros. Las 

alícuotas contenían 5 mL del reactivo y 15 mL del disolvente. 

Seguidamente se aspiró el medio de cada uno de los pocillos, para luego 

añadir 100 μL de reactivo de MTT y otros 100 μL de MEM por pocillo. Hecho 

esto, se mantuvieron las placas en un agitador orbital Grant Bio PS-M3D 3D 

(Keison Products, Chelmsford, Essex, Reino Unido) (Fig. 52) durante tres 

minutos a 360 rpm con el fin de mezclar ambas sustancias.  

 

Figura 52: Agitador orbital utilizado en el estudio. 
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Una vez mezcladas, se envolvieron las placas de 48 en papel de aluminio, 

con el fin de mantenerlas en oscuridad al tiempo que se mantuvieron en la 

incubadora de CO2 durante tres horas. Pasado este tiempo pudimos visualizar al 

microscopio los cristales de formazán creados en los pocillos de los controles. Se 

añadieron entonces 300 μL del disolvente en cada uno de los pocillos para, de este 

modo, poder diluir los cristales que se habían generados.  

Se agitaron entonces las placas durante quince minutos en el mismo 

agitador orbital (estando cubiertos en todo momento mientras se producía la 

disolución). Pasado este tiempo pudimos comprobar que el volumen final de cada 

uno de los pocillos fue de 500 μL, de los cuales fueron traspasados 250 μL de cada 

pocillo de la placa de 48 a una placa de 96. Se mantuvo la misma distribución de 

muestras, controles y blancos con el fin de no inducir ningún error. 

La placa de 96 pocillos (Fig. 51) fue llevada al espectofotómetro del lector 

de microplacas Synergy HT (Biotek, Winooski, VT, Estados Unidos) (Fig. 53). 

para medir la absorbancia a 590 nm tal y como indica la norma ISO [129].  

 

Figura 53: Imágenes la placa de 96 pocillos al ser analizada en el espectofotómetro. 

 

La espectofotometría es un método de análisis óptico mediante el cual se 

mide el nivel de absorbancia de una muestra [135]. Los lectores de placa con 

espectofotómetro miden los niveles de absorbancia de un material a través de una 
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lámpara de flash de xenón y un monocromador (dispositivo óptico que sirve para 

medir la distribución de longitudes de onda en un rango de 200 a 900 nm). Las 

moléculas de la muestra absorben una longitud de onda específica que se puede 

medir al cuantificar la absorbancia, la cual se mide en unidades de densidad óptica 

(OD) cuyo valor puede oscilar de 0 a 4 OD [136,137]. La densidad óptica se trata 

de una medida que relaciona la luz transmitida o reflejada y la luz incidente [138].  

De este modo, cuanto mayor sea el nivel de absorbancia, mayor será la 

cantidad de formazán producido y, por tanto, mayor será la viabilidad del material 

analizado.  

El procedimiento se repitió a las 48 h y 72 h, tal y como se puede ver 

reflejado en el siguiente diagrama resumen del experimento de viabilidad celular 

con MTT (Fig. 54).  

 

Figura 54: Diagrama de las fases del experimento de citotoxicidad de los materiales con MTT. 

 

D. Procesamiento de los datos. 

Para poder medir los niveles de absorbancia fue utilizado el programa 

informático Gen5 1,11 (Biotek, Winooski, Vermont, Estados Unidos) en 

conjunción con el espectofotómetro (Fig. 56). Para poder exportar una tabla con 

los valores resultado en Excel fueron necesarios insertar los siguientes comandos:  

Read plate → Plate type: 96 → Add step → Read. Detection Method → Absorbance, 

Wavelengths → 590 nm, Full plate → seleccionar los pocillos ocupados (A1-H8) → Ok. 

Cultivo fibroblastos 
sobre discos y placa 
48 pocillos (10 x 105

céls/pocillo)

Incubación durante 
24 h para la adhesión 

inicial

Adición 100 μL MTT 
+ 100 μL MEM 

Adición 300 μL 
disolvente y agitar 

durante 15 min  

Incubación durante 
3h

Agitador durante 3 
min a 360 rpm

Traspaso de cada 
pocillo de 250 μL a 
placa de 96 pocillos 

Lectura de 
absorbancia a 590 

nm

Repetir proceso en 
fibroblastos 

cultivados durante 48 
h y 72 h.
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Una vez obtenidos los datos se obtuvo la media de los valores de 

absorbancia, además de que se tuvieron que substraer los valores de la absorbancia 

obtenida en los blancos al resto de valores de las muestras y controles para, de esta 

manera, normalizar los valores.  

La norma ISO 10993-5 establece unos valores de viabilidad menores al 70 

% de los blancos, se corresponden con el valor de un material citotóxico  [129] 

Para obtener los valores de absorbancia se le otorgó un valor del 100 % de 

viabilidad al control, obteniendo los valores del material en base a eso. De esta 

forma, se considera que cuanto mayor es el valor de porcentaje obtenido, mayor 

será la citotoxicidad del material analizado.  

Para calcular la viabilidad en porcentaje nos basamos en la siguiente 

ecuación (Fig. 55), la cual divide la absorbancia promedio de las muestras entre la 

absorbancia promedio normalizada del control y luego multiplicarlo por cien: 

% 𝑑𝑒 𝑉𝑖𝑎𝑏𝑖𝑙𝑖𝑑𝑎𝑑 =  
𝑝𝑟𝑜𝑚𝑒𝑑𝑖𝑜 𝑑𝑒𝑙 𝑡𝑡𝑜. − 𝑃𝑟𝑜𝑚𝑒𝑑𝑖𝑜 𝑑𝑒𝑙 𝑏𝑙𝑎𝑛𝑐𝑜

𝑃𝑟𝑜𝑚𝑒𝑑𝑖𝑜 𝑑𝑒𝑙 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑟𝑜𝑙 𝑛𝑒𝑔𝑎𝑡𝑖𝑣𝑜 − 𝑃𝑟𝑜𝑚𝑒𝑟𝑖𝑜 𝑑𝑒𝑙 𝑏𝑙𝑎𝑛𝑐𝑜

× 100 

Figura 55: Fórmula para obtener el porcentaje de viabilidad del material de estudio [134], donde: 

promedio del tratamiento es la absorbancia promedio obtenida con el tratamiento; promedio del 

blanco es la absorbancia promedio obtenida del blanco y promedio del control negativo es la 

absorbancia obtenida del control negativo. 

 

 

Figura 56: Espectofotómetro con lector de microplacas para analizar la absorbancia de los 

materiales.  

 

5.2.5. Estudio de la secreción de colágeno tipo I. 

La técnica ELISA (Enzyme-Linked Immunosorbent Assays) es una de las 

pruebas de laboratorio más comúnmente utilizadas. Este tipo de análisis se basa 

en la relación antígeno-anticuerpo para medir la concentración de un analito en 

una determinada solución, obteniendo resultados con gran especificidad y 

sensibilidad [139]. 
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Para poder valorar la actividad de los fibroblastos del estudio, se utilizó 

un kit de ELISA específico para la detección de colágeno tipo I (COL1) (Human 

Collagen Type I ELISA Kit MyBioSource, San Diego, California, Estados Unidos) 

(Fig. 57).  

 

Figura 57: Kit de ELISA para la detección de colágeno tipo I empleado en el experimento. 

 

Este kit está basado en la técnica de ELISA tipo sándwich doble 

anticuerpo, siendo esta una técnica con alta especificidad [140]. Para su desarrollo 

se emplea una placa de micropocillos sensibilizados cada uno de ellos con 

anticuerpos monoclonales primarios de captación, específicos para detectar un 

epítopo concreto del antígeno (colágeno liberado al medio de cultivo). 

Se coloca entonces el medio donde se encuentra el colágeno liberado por 

los fibroblastos cultivados con el fin de que se una a los anticuerpos primarios de 

captación. Posteriormente se lava cada pocillo para eliminar los anticuerpos que 

no estén unidos al COL1. A continuación, se aplica anticuerpo primario policlonal 

de detección, el cual está marcado con un complejo biotina. Este segundo 

anticuerpo debe tener afinidad por un epítopo distinto del antígeno para evitar el 

solapamiento entre el anticuerpo de detección y el de captación. 

El siguiente paso consiste en retirar el sobrenadante y lavar los pocillos 

con el fin de poder eliminar el exceso de anticuerpos, es decir, aquellos que no se 

unieron al Ag. Una vez hecho esto, es necesario aplicar un anticuerpo secundario, 

el cual es específico para el anticuerpo primario de detección. Este paso se 

consigue obteniendo anticuerpos de especies distintas, con el fin de que este 

anticuerpo secundario no se una al Ac de captación [141-143]. Para ello, en el caso 

de este kit, el Ac de captación es de conejo y el de detección procede del ratón.  

El anticuerpo secundario está unido mediante enlace covalente a la enzima 

peroxidasa HRP (por su nombre en inglés Horseradish Peroxidase) o peroxidasa de 
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rábano, dando lugar a la unión adivina-HRP, siendo la adivina el anticuerpo que 

se unirá al anticuerpo de detección.  

Después de eso se vuelven a lavar los pocillos para eliminar de nuevo los 

anticuerpos que no se unieron, para luego añadir el sustrato cromogénico TMB 

(3,3’,5,5’-tetra-metil-benzidina), buffer ligeramente ácido, dado que contiene 

peróxido de hidrógeno (H2O2). Este sustrato forma un precipitado de color azul 

al catalizar la peroxidasa. Luego, como consecuencia de la aplicación de ácido 

sulfúrico, pasa a convertirse en color amarillo. 

Este cambio colorimétrico es el que se detecta en el espectofotómetro. De 

esta forma, se interpreta una mayor intensidad del color como una mayor 

concentración de colágeno tipo I en las muestras, es decir, cuanto mayor sea la 

absorbancia, mayor será la producción de los fibroblastos. A continuación, se 

muestra un esquema de la técnica de ELISA de sándwich a doble antígeno (Fig. 

58).  

 

 

Figura 58: esquema de la técnica ELISA de sándwich a doble antígeno. (1) anticuerpos de captura 

inmovilizados sobre la placa, (2) adición de un antígeno específico para el anticuerpo y posterior 

lavado, (3) adición del antígeno y lavado, (4) adición de anticuerpo secundario marcado, (5) se 

añade el sustrato para que reaccione con la enzima, dando lugar a una señal que permitirá la 

detección/cuantificación del antígeno de estudio. Imagen tomada del estudio de Kohol TO y cols 

[144].  

 

A. Preparación de los discos. 

Para este análisis fueron utilizados un total de dieciséis discos, cuatro por 

cada tipo de material y franja de tiempo analizada (a las 24 y a las 72 horas). Este 

estudio se llevó a cabo por duplicado, utilizando como controles negativos cuatro 

pocillos de una placa de 48.  

Previo al inicio del experimento los discos fueron sumergidos en etanol 

absoluto para su desinfección, y seguidamente fueron sometidos a treinta minutos 

por cada cara de rayos UV-C para lograr su esterilización dentro de la cabina de 

flujo laminar.  

B. Cultivo celular. 

Lavado Lavado Lavado 
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Los fibroblastos utilizados en este experimento fueron cultivados sobre 

frascos de T75 utilizando para ello medio de cultivo DMEM suplementado con 1 

% de glutamina-penicilina-estreptomicina y 10 % de suero fetal bovino por cada 

500 mL de DMEM. Alcanzado el 90 % de confluencia de fibroblastos entre el 

segundo y cuarto pase, estos se tripsinizaron y se cultivaron sobre los discos, a su 

vez dentro de una placa de 48 pocillos. Para ello se utilizó una concentración 

previamente calculada de 3 x 105 céls/mL de MEM. Se utilizó este tipo de medio 

para evitar que algún componente pudiera interferir en la producción de colágeno. 

Los fibroblastos se utilizaron entre el segundo y cuarto pase con el fin de 

que la producción de colágeno estuviera preservada. La distribución de las 

muestras en la placa de pocillos se puede observar en la siguiente imagen (Fig. 59). 

La placa fue mantenida en una incubadora de CO2 durante el tiempo establecido 

(24 y 72 horas) para que se produjera el esparcimiento celular necesario antes de 

poder cuantificar la producción de colágeno tipo I por parte de los fibroblastos.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 59: Ilustración representativa de la distribución de los discos en los pocillos en la placa de 

poliestireno para analizar la secreción de colágeno tipo I. Se observan cuatro columnas por cada 

franja de tiempo (24 y 72 horas) y dentro cada franja podemos ver como las filas A y B se 

corresponden con los controles sobre el pocillo, la C con los discos de LS2, la D con los discos de 

PMMA y, por último, las filas E y F se corresponden con los blancos.  

 

Pasado el tiempo de incubación necesario en cada caso, se aspiró el medio 

de cultivo y se depositó dentro de tubos de microcentrífuga. Una vez hecho esto, 

los tubos se centrifugaron durante diez minutos a 2000 rpm. El sobrenadante fue 

recogido y conservado a -20 ºC en tubos de microcentrífuga hasta el día del 

experimento.  

 

Controles 

 

Discos de LS2 

Discos de PMMA 

Blancos 

   1      2      3      4         5     6       7     8          

 

    24 h                              72 h 

       

A 

B 

C 

D 

E 

F 
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C. Técnica paso a paso. 

Para preparar el test de ELISA para colágeno tipo I, lo primero que se 

hizo fue atemperar el kit de ELISA (MyBioSource, Inc., San Diego, Estados 

Unidos) veinte minutos antes de su uso. Durante este tiempo se fue diluyendo la 

solución de lavado en una proporción 1:25, usando para ello agua bidestilada.  

Para preparar el patrón estándar de COL1 humano fue necesario añadir 1 

ml de diluente al patrón estándar de COL1 liofilizado y mantenerlo durante 30 

minutos hasta que se diluyera por completo. Una vez estuvo completamente 

disuelto se pasó el contenido a un tubo de microcentrífuga estéril. Se obtuvo de 

este modo la solución stock de 40 ng/mL.  

Se prepararon siete tubos de microcentrífuga estériles para llevar a cabo 

unas diluciones seriadas tal y como se ve en la imagen siguiente (Fig. 60). En primer 

lugar, se añadieron 300 μL de diluyente a cada uno de los siete tubos, para 

posteriormente proceder a retirar 300 μL del primer tubo (solución stock) y 

pasarlos al tubo segundo. El contenido del segundo tubo se mezcló 

adecuadamente para luego retirar otros 300 μL de su contenido y pasarlos al tercer 

tubo. Este proceso se repitió hasta el tubo séptimo. De esta forma, se dejó el 

octavo tubo únicamente con el diluyente.  

 

 

 

 

Figura 60: Esquema del método de dilución seguido para llevar a cabo el experimento. 

 

Siguiendo los consejos del fabricante, los valores de concentración y 

volumen de cada uno de los tubos se detallan en la siguiente tabla (Tabla 4): 

 

300 μL     300 μL   300 μL   300 μL   300 μL   300 μL         Control 
                    Negativo  
     

 

 

 

 

 

1            2          3          4         5          6         7           8 

  100%        50%        25%     12,5%     6,3%      3,1%       1,5%        0% 
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Tabla 4: Valores de concentración y volumen de cada tubo. 

Tubo Concentración (%) 
Concentración 

(ng/mL) 

1  
(solución stock) 

100 %  
 

40 ng/mL 

2 50 %  20 ng/mL 

3 25 %  10 ng/mL 

4 12,5 %  5 ng/mL 

5 6,3 % 2,5 ng/mL 

6 3,1 % 1,25 ng/mL 

7 1,5 % 0,625 ng/mL 

8  
(control negativo) 

– – 

 

Una vez preparadas las diluciones se atemperaron los pocillos del kit que 

fueran necesarios para llevar a cabo el test ELISA, dejando los otros dentro de la 

bolsa hermética donde vienen comercializados a 2-8 ºC. Los pocillos de la placa 

contienen un recubrimiento en su base compuesto por el anticuerpo de captación. 

Mientras se atemperaban los sobrenadantes de las muestras y los blancos 

anteriormente reservados, se procedió a colocar 100 μL por pocillo de cada una 

de las diluciones. 

Posteriormente se fueron recogiendo 100 μL del sobrenadante de cada 

una de las muestras y blancos para colocarlos en cada pocillo (cada pocillo contenía 

un volumen de 100 μL), tal y como se puede apreciar en la imagen siguiente (Fig. 

61).  
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Figura 61: Distribución de los pocillos. En las dos primeras filas se incluyeron 100 μL de cada 

dilución en cada pocillo. Las dos filas siguientes contenían el sobrenadante de las muestras a las 24 

horas, las dos siguientes el sobrenadante de las muestras a las 72 horas y la última fila el 

sobrenadante de los controles. 

La placa se mantuvo tapada y se incubó a 37 ºC durante 90 minutos. 

Mientras tanto se fue preparando el anticuerpo de detección COL1 biotilinado. 

Para ello fue necesario diluir el líquido del anticuerpo con un diluyente de 

anticuerpo a una proporción 1:100.  

Una vez transcurridos los noventa minutos de incubación se lavó dos 

veces la superficie de la placa de ELISA, utilizando para ello 350 μL de solución 

de lavado por cada pocillo, manteniendo el contenido durante 30 segundos antes 

de retirarlo, dejando los pocillos lo más secos posible, y volverlo a aplicar. A 

continuación, se añadieron 100 μL del anticuerpo biotilinado por cada pocillo y se 

volvió a incubar la placa en una incubadora de CO2 a 37 ºC durante 60 minutos.  

Durante ese tiempo se fue preparando el líquido anticuerpo secundario 

unido a la enzima peroxidasa (complejo Avidina-HRP) al diluirlo en una 

proporción 1:100 con el diluyente de la enzima conjugada. Pasado el tiempo de 

incubación se lavó tres veces la placa de pocillos para luego colocar 100 μL del 

anticuerpo secundario en cada pocillo. La placa se mantuvo a 37 ºC durante treinta 

minutos, para, transcurrido ese tiempo, lavar cinco veces. 

A continuación, se preparó el reactivo de color mezclando los reactivos 

de color A y B a una proporción 9:1, obteniéndose así el sustrato TMB. Se 

añadieron 100 μL del sustrato cromogénico en cada pocillo, ayudados para ello de 

una pipeta multicanal multicanal Gilson (Gilson Inc., Middleton, Wisconsin, 

Estados Unidos). Hecho esto, se cubrió la placa con papel de aluminio para 

proteger al reactivo de la luz. Se mantuvo controlada la placa durante 30 minutos. 
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Una vez reaccionó el sustrato adquiriendo una tonalidad azul como 

podemos ver en la Figura 62, se aplicaron 100 μL de ácido sulfúrico en cada 

pocillo. En este paso se fue añadiendo el ácido en el mismo orden que el TMB 

ayudados para ello de la misma pipeta multicanal. Aplicada esta sustancia, el 

gradiente pasó de azul a amarillo como vemos en la Figura 63.  

 

 

Figura 62: Visualización de la reacción del sustrato, dando como resultado una 

coloración azul de los pocillos. 

Cada vez que se fue aplicando un reactivo sobre los pocillos, se colocó la 

placa en el agitador térmico PHMT Thermo-Shaker (Grant Instruments, 

Shepreth, Cambridge, Reino Unido) durante un minuto antes de seguir con el 

siguiente paso o incubación, de esta forma nos asegurábamos de que se mezclaran 

adecuadamente las sustancias.  

 

Figura 63: Cambio a color amarillo al aplicar ácido sulfúrico y TMB. 
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Una vez concluido el ensayo ELISA se procedió a realizar la lectura de 

absorbancia de los pocillos a 450 nm. Se compararon los niveles de los pocillos 

que contenían los patrones con los pocillos donde se encontraba el contenido de 

las muestras. Una mayor intensidad de color estaba directamente relacionada con 

una mayor concentración de colágeno. Todo el proceso queda resumido en la 

Figura 64. 

 

 

Figura 64: Diagrama de las fases del estudio de secreción de colágeno tipo I.  

 

D. Procesamiento de datos. 

Los datos fueron recogidos con el programa informático Gen5 1.11, 

aplicando unos comandos muy similares a los usados en el análisis de la viabilidad: 

Read plate → Plate type: 96 → Add step → Read. Detection Method → Absorbance, 

Wavelengths → 450 nm, Full plate  → seleccionar los pocillos ocupados (A1-H8) → Ok. 

Se obtuvieron los resultados en un archivo Excel, donde se procedió a 

sustraer los resultados de los blancos al resto de valores de absorbancia. Con ello 

se calculó la media de los valores y se elaboró una curva patrón estándar con las 

concentraciones conocidas y las desconocidas (aquellos valores de absorbancia de 

las muestras y los controles). Se trazó para ello una línea recta y su ecuación.  

Cuanto más se aproxime el valor del coeficiente de determinación R2 a 1, más 

fiable será la curva patrón.  

16 discos (8 LS2 y 8 PMMA) de 10 mm de largo y 2 mm de ancho.

Esterilización discos: etanol absoluto + rayos UV-C

Cultivo HGFs sobre discos en placa de 48 a concentración 3 x 105 céls/ml de MEM.

Incubación 5 % CO2 y 37 ºC durante 24 y 72 h.

Aspiración de medio a las 24 y 72 h y conservado a -20ºC tras centrifucarlos. 

Test de ELISA siguiendo instrucciones del fabricante. 100 μL de sobrenadante por 
pocillo.

Lectura de absorbancia a 450 nm, cogiendo el sobrenadante de los pocillos del test 
ELISA y pasándolos a placa de 96 pocillos. 
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5.2.6. Análisis estadístico. 

Se utilizó el software IBM SPSS Statistics 24.0 (International Business 

Machines Corp; Nueva York, Estados Unidos) [145,146] para comparar las medias 

aritméticas (∑) [147] de los datos obtenidos para poder analizar cada una de las 

variables estudiadas comparando los tres grupos de estudio (LSs, PMMA y control) 

en las diferentes etapas analizadas. 

En un primer momento se realizó el test Shapiro-Wilk para poder 

confirmar que hubiese una distribución normal en las variables. Este tipo de 

distribución se representa mediante una gráfica Q-Q (donde se observa cómo los 

datos forman unos puntos alineados), debiendo obtenerse un resultado 0 < W ≤ 

1. [147].  En aquellos casos en que no se obtuvo una distribución normal se llevó 

a cabo la prueba Kruskal-Wallis y en el resto de casos (distribuciones normales) se 

analizó que hubiera homogeneidad en las varianzas ayudados para ello del test de 

Levene [148].  

Las variables que seguían una distribución normal y homogénea (p ≥ 0,05) 

se analizaron con la prueba de varianza ANOVA (ANalysis Of VAriance) seguidas 

de la prueba t de student. Para las variables estudiadas con ANOVA se estableció 

el índice ω2 (omega al cuadrado) para poder aclarar la asociación existente entre el 

material y el parámetro celular analizado mientras que para las estudiadas con 

Kruskal-Wallis se utilizó épsilon cuadrado (ε2) [149].  

La prueba de Bonferroni fue utilizada para comparaciones múltiples. El 

nivel de significancia estadística establecida fue del 5 % (es decir, p < 0,05).  

Después se calculó la magnitud del efecto en las comparaciones post hoc 

que fueran estadísticamente significativas. En los casos de variables distribuidas 

con normalidad se empleó la d de Cohen; donde se estableció una d < 0,5 para un 

tamaño de efecto pequeño, valores entre 0,5 – 0,8 para un efecto mediano y d > 

0,8 para efectos grandes [149].   

Por último, en aquellas distribuciones no normales o no homogéneas se 

realizaron pruebas no paramétricas (U de Mann-Whitney). La r de Rosenthal, 

como equivalente a la d de Cohen, fue utilizada para variables con distribuciones 

no consideradas normales. Donde r > 0,1 se consideraron un tamaño de efecto 

pequeño, r > 0,3 efecto mediano y r > 0,5 tamaño grande [148]. 
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6.  RESULTADOS 

En el presente apartado se irán detallando los resultados obtenidos acerca 

de la caracterización de las superficies de estudio, así como la viabilidad y los 

niveles de secreción de colágeno tipo I sobre estos materiales analizados. 

 

6.1. Caracterización de superficies.  

 

6.1.1. Perfilometría: 

Se obtuvo la rugosidad media (Sa) a partir de las cinco mediciones de 

rugosidad calculadas sobre cada material, siendo 1.57 ± 0.34 μm para el IPS e-max 

y 0.38 ± 0.02 μm para el VITA CAD-Temp. Podemos observar las imágenes y las 

mediciones realizadas sobre los discos de cada material en la representación bi y 

tridimensional de las siguientes figuras (Figura 65).  
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Figura 65: Representación gráfica tridimensional de la rugosidad media (Sa) de los discos de LS2. 

 

 

A 

B 
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Figura 66: Representación gráfica de la rugosidad media (Sa) de los discos de PMMA. 

 

En las imágenes obtenidas se observan zonas de llanura y zonas de mayor 

relieve, a pesar de que en ambos materiales presentan una longitud que oscila entre 

10-15 μm, estas se distribuyen, sin embargo, de forma distinta en cada una de las 

superficies estudiadas. Por un lado, en el caso del LS2 se observa una superficie 

más irregular, donde las llanuras y salientes se distribuyen de manera aleatorizada; 

mientras en el caso del PMMA podemos ver una distribución bastante más 

homogénea que conforma una superficie en surcos circulares concéntricos.  



RESULTADOS 

 

Estos surcos aparecen separados unos de otros a una distancia 

aproximada de unas 50 μm, donde los salientes presentan una altura de alrededor 

de 3-4 μm. Estas diferencias topográficas pueden explicar los mayores valores de 

rugosidad observados en el caso la superficie de LS2, ya que muestra una 

disposición más desorganizada. 

 
6.1.2. Composición:  

Los resultados obtenidos en el análisis EDS para el IPS e.max CAD 

(figura 67) muestra picos elevados de cristalización de silicio, oxígeno y potasio, 

mientras que los valores de potasio, cinc y el resto de elementos se encuentran 

localizados por espectometría dispersiva se encuentra en valores mucho menores. 

Debido al bajo peso atómico del litio (Li) (Z = 3; A = 6,94 u), este elemento no 

fue hallado en el disilicato de litio. 

En el caso del VITA CAD-Temp (Fig. 68) el mayor pico se encuentra al 

localizado en el carbono (C) y el potasio (K), hallándose valores mucho menores 

en el oxígeno (O). En ambos materiales se pudieron detectar picos de cristalización 

de potasio y oxígeno. 

 

 

Figura 67: Resultados del análisis EDS para IPS e.max CAD. 



TESIS DOCTORAL                                        Mª CRISTINA HERRÁEZ GALINDO 

 

 

 

 

Figura 68: Resultados del análisis EDS para VITA CAD-Temp. 

 

En la siguiente tabla se pueden observar los porcentajes de contenido en 

masa (wt%) de cada uno de los elementos químicos que pudieron ser detectados 

en cada uno de los materiales (Tabla 5).  

 

Tabla 5: Porcentajes de contenido en masa (wt%) de los elementos detectados en cada material. 

Elemento 
 
 
 
 
      Material 

C O Si Al S P K Zn 

Vita CAD-
Temp® 
 (wt %)  

68,20 29,77 0,55 – 1,49 – – – 

IPS 
e.max® 

CAD  
(wt %) 

8,13 44,21 36,72 1,20 – 4,18 4,63 0,93 

 

 

6.1.3. Morfología de la superficie de los discos:  

Al analizar las imágenes obtenidas mediante el Microscopio Electrónico 

de Barrido (SEM), podemos ver que en el caso del disilicato de litio (Fig. 69), la 

superficie que presenta es heterogénea, donde se observan pequeñas 

irregularidades en forma de picos y llanuras que se extienden a lo largo de todo el 

disco. Este tipo patrón irregular es típico del fresado y sinterizado de las piezas. 



RESULTADOS 

 

Por otro lado, la superficie de VITA CAD-Temp que observamos en la Figura 70, 

presenta una superficie homogénea que sigue un patrón donde se intuyen 

microsurcos concéntricos con forma circular que son el resultado del mecanizado 

de las piezas que desarrolla el distribuidor comercial.  

 

 

Figura 69: Imagen SEM de LS2 a una magnificación de 200x. 

 

Figura 70: Imagen SEM de PMMA a una magnificación de 200x. 
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6.1.4. Humectabildiad:  

Una vez realizadas las mediciones de los ángulos de contacto de la prueba 

de gota sésil de agua destilada y diyodometano sobre los dos materiales de estudio 

(figuras 72 y 73), se procedió a calcular la media y la desviación estándar de todos 

los valores obtenidos tal y como se observa en las siguientes tabla y figura (Tabla 

6 y Fig. 71): 

 

Tabla 6: Media aritmética y desviación estándar de los ángulos de contacto obtenidos mediante el 

método de gota sésil de agua y diyodometano sobre los materiales de estudio (LS2 y PMMA). 

Material de estudio 

Ángulo de contacto (º) 

Agua Diyodometano 

Media ± DE Media ± DE 

LS2 44,64 ± 3,42 61,72 ± 1,43 

PMMA 72,55 ± 2,90 44,15 ± 3,11 

 

 

Figura 71: Representación gráfica de los ángulos de contacto de ambos materiales al agua y al 

diyodometano. 
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Figura 72: Imagen tomada de la gota sésil de agua sobre la superficie de IPS (arriba) y PMMA 

(abajo). 

 

Figura 73: Imagen tomada de la gota sésil de diyodometano sobre la superficie de IPS (arriba) y 

PMMA (abajo). 
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A continuación, se pueden observar la media y la desviación estándar de 

los valores de componente polar, componente dispersiva y energía superficial de 

ambos materiales (tabla 7). Estos se pueden ver representados en la figura 74. 

 

Tabla 7: Media aritmética y desviación estándar de los ángulos de contacto obtenidos mediante el 

método de gota sésil de agua y diyodometano sobre los materiales de estudio (LS2 y PMMA). 

Material de 
estudio 

Componente 
polar (mN/m) 

Componente 
dispersiva 
(mN/m) 

Energía 
superficial 
(mN/m) 

Media ± DE Media ± DE Media ± DE 

LS2 27,97 ± 2,07 27,59 ± 0,82 55,55 ± 2,42 

PMMA 6,96 ± 1,44 37,44 ± 1,65 44,39 ± 1,44 

 

 

Figura 74: Representación gráfica de la componente polar, componente dispersiva y la energía 

superficial de ambos materiales. 

 

Con los datos recogidos, se pudo llevar a cabo el test de Shapiro Wilk, 

mediante el cual se encontró una distribución normal de las variables del ángulo 

de contacto del diyodometano y anormal sobre las de agua. De este modo, se pudo 

llevar a cabo el análisis de varianza ANOVA y la posterior comparación de los 

grupos de diyodometano mediante la t de student. 
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RESULTADOS 

 

Al ser un tamaño de muestra reducido donde n = 6, el valor p no aporta 

tanta significancia como el tamaño del efecto (d de Cohen). De este modo se pudo 

comprobar que al comparar el ángulo de contacto de diyodometano sobre el 

disilicato de litio (61,72 ± 1,43 º) fue superior al del PMMA (44,15 ± 3,11 º). Siendo 

esta diferencia estadísticamente significativa por la prueba t-student, donde se 

obtuvo una t10 = 12,57 y una p < 0,001. El tamaño del efecto del material fue 

grande, con una d = 7,26. 

Para comparar el ángulo de contacto del agua sobre ambos materiales se 

realizó el test de Mann-Whitney, donde se obtuvo una r = 0,81, siendo esta la 

influencia del material sobre los resultados. En este caso se obtuvo un ángulo de 

contacto superior en el PMMA (72,55 ± 2,90 º) con respecto al del IPS (44,64 ± 

3,42 º). También se obtuvo una diferencia significativa estadísticamente con una p 

< 0,001.  

En las variables de componente polar y dispersiva de la energía de 

superficie de ambos materiales también se halló una distribución normal al realizar 

el test de Shapiro Wilk, sin embargo, en el caso de la energía libre de superficie no 

se halló una distribución normal.  

Se obtuvo un valor superior de LS2 (27,97 ± 2,07 mN/m) en su 

componente polar con respecto al PMMA (6,96 ± 1,44 mN/m). Se obtuvieron 

diferencias estadísticamente significativas (p < 0,001 t10 =13,09) y un tamaño del 

efecto grande (d = 7,55). 

Al comparar el componente dispersivo se obtuvo un valor superior en el 

PMMA (37,44 ± 1,65 mN/m) que en el IPS (27,59 ± 0,82 mN/m). Esta diferencia 

fue también estadísticamente significativa (p < 0,001 y t10 = 20,42), siendo el 

tamaño del efecto grande con una d = 11,78. 

Finalmente se pudieron comparar los valores obtenidos de la energía 

superficial de ambos materiales, hallándose esta vez un valor superior del IPS 

(55,55 ± 2,42 mN/m) que del PMMA (44,39 ± 1,44 mN/m). La diferencia fue 

significativa (p < 0,001) con un valor r = 0,81. 

 

6.2. Análisis visual, citomorfométrico y del cubrimiento de los 

discos cultivados. 

Para llevar a cabo el estudio citomorfométrico de los fibroblastos se 

utilizaron tinciones inmunohistoquímicas sobre estas células, las cuales fueron 

sembradas 24 horas antes sobre los discos de los materiales de estudio (IPS y 

PMMA) y la superficie del material de control.  
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6.2.1. Análisis visual del anclaje celular a los materiales. 

A continuación, podemos ver ejemplos de imágenes de los tres grupos de 

estudio, para facilitar su visualización hemos procedido a separar la imagen por 

colores (RGB) mediante el programa informático ImageJ, de tal forma que se 

desechó la primera de las imágenes (red) por no aportar información, 

manteniéndose las otras dos (green y blue). En las imágenes verdes se pueden 

observar los citoesqueletos teñidos con DAPI y en la imagen azul los núcleos 

teñidos con faloidina. Para ello se utilizaron los comandos Image → Colors → Make 

composite y Image → Color → Split channels (Fig. 75). Finalmente se utilizó el comando 

Image → Stack → Make Montage para unir estas imágenes a la original.  

 

 

Figuras 75: Proceso de separación de las imágenes en citoesqueleto y núcleos en el software 

ImageJ. 

 

Estas imágenes fueron tomadas en cinco puntos aleatorios en los discos 

de cada material (poliestireno como control, PMMA y LS2), para lo cual se usaron 

aumentos de 20x y 40x en el microscopio confocal. En ellas se muestra el 

crecimiento fibroblástico que tuvo lugar durante las primeras 24 horas 

transcurridas tras ser sembrados sobre las distintas superficies analizadas.  
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Figuras 76 y 77: Imágenes tomadas al microscopio donde se muestra el crecimiento fibroblástico 

temprano sobre discos de IPS e.max. En ellas se observa el montaje realizado mediante el uso del 

programa informático ImageJ, donde se ven separados los núcleos de los citoesqueletos y ambos 

superpuestos.  

 Al observar las imágenes correspondientes al crecimiento fibroblástico 

temprano que se produjo sobre los discos de IPS e.max, podemos ver como los 

fibroblastos aparecen en su mayoría con una forma redondeada, a veces estrellada. 

Además, en la imagen superior (Fig. 76 y 77) (40x), se aprecía un tamaño de 

núcleos ligeramente superior al de los núcleos sobre PMMA. 

 En las imágenes tomadas sobre el otro material de estudio (figuras 78 y 

79), por el contrario se pueden observar unas células más expandidas, con una 

anatomía fusiforme, que en ocasiones llega a fusionarse, dando lugar a agregados 

celulares que también se pueden reconocer en las células que crecen sobre discos 

de poliestireno.  

 Finalmente, al evaluar las imágenes obtenidas sobre el crecimiento 

temprano en discos de poliestireno (control) (Fig. 80 y 81), se puede ver como las 

células aparecen con aspecto fusiforme, unidas entre ellas en la matriz extracelular, 

lo que forma un entramado celular similar al que se genera sobre los discos de 

PMMA, aunque con una densidad celular apreciablemente superior. 

 Todas estas observaciones se corresponden con los resultados estadísticos 

anteriormente detallados, ya que, tal y como se pudo concluir, se obtuvo un mayor 

tamaño de área celular y longitud del citoesqueleto del control sobre el PMMA, y 

de este último sobre el IPS.  

50 μm 50 μm 50 μm 

20 μm 20 μm 20 μm 
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Figuras 78 y x79: Imágenes tomadas al microscopio donde se muestra el crecimiento fibroblástico 

temprano sobre discos de VITA CAD-Temp.  

 

 
Figuras 80 y 81: Imágenes tomadas al microscopio donde se muestra el crecimiento fibroblástico 

temprano sobre discos de poliestireno (control).  
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RESULTADOS 

 

6.2.2. Análisis citomorfométrico y del cubrimiento celular mediante ImageJ.  

Utilizando las imágenes obtenidas a 20x y 40xoil se cuantificaron el númeo 

de células halladas sobre los discos de los grupos de estudio (control, IPS y 

PMMA), así como los otros parámetros celulares anteriormente referidos (longitud 

media del citoesqueleto, perímetro celular, área celular, tamaño medio del núcleo, 

redondez y circularidad del núcleo). Antes de realizar la siembra celular sobre las 

tres superficies de estudio, se fue supervisando el crecimiento fibroblástico con 

ayuda del microscopio invertido (Figura 82):  

 

 

Figura 82: Seguimiento del crecimiento de los fibroblásticos al microscopio óptico. Imagen tomada 

a los 7 días. 

 En la siguiente tabla (Tabla 8) se muestran las medias aritméticas junto a 

las desviaciones estándar de los distintos parámetros citomorfométricos que 

fueron analizados en esta parte del estudio. En ella se puede observar que los 

valores del grupo control son siempre superiores a los de los grupos de estudio, a 

excepción del parámetro conteo celular (superior en el grupo de IPS e.max).  

 Además, el grupo IPS obtiene valores superiores en comparación con el 

grupo PMMA, a excepción de la longitud del eje mayor del citoesqueleto y el área 

celular media (superiores en el grupo PMMA). Estos resultados son explicados 

paso a paso más adelante.  
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Tabla 8: Valores de la media aritmética y la desviación estándar de cada parámetro celular 

analizado sobre los tres grupos de estudio (Control, LS2 y PMMA).  

Parámetros 
citomorfométricos 

analizados 

 
Control 

 

 
LS2 

 

 
PMMA 

 

Media ± DE Media ± DE Media ± DE 

Conteo celular 99,85 ± 88,69 115,82 ± 87,68 99,70 ± 91,71 

Circularidad 0,61 ± 0,13 0,57 ± 0,07 0,55 ± 0,14 

Tamaño medio 
del núcleo (μm2) 

95,69 ± 68,38 93,48 ± 69,19 74,04 ± 32,76 

Área media del 
disco ocupada por 

el núcleo (%) 

26,13 ± 2,34 21,26  ± 2,37 20,57 ± 1,90 

Redondez  0,86 ± 0,164 0,83 ± 0,16 0,83 ± 0,156 

Longitud eje 
mayor 

citoesqueleto 
(μm) 

94,94 ± 43,54 56,12 ± 23,59 68,88 ± 31,45 

Área celular 
media (μm2) 

759,32 ± 148,35 561,84 ± 58,10 715,64 ± 164,09 

Perímetro celular 
(μm) 

357,85 ± 154,00 313,46 ± 207,80 268,84 ± 59,49 

 

En un primer lugar se realizó un test Shapiro-Wilk con el que se 

comprobó que no había una distribución normal en la mayoría de los resultados 

obtenidos de los parámetros citomorfométricos que fueron analizados. Se halló 

una distribución normal en el caso de los parámetros conteo celular, circularidad 

y longitud media del citoesqueleto.  



RESULTADOS 

 

Una vez hecho el test, se comprobó la homogeneidad de las varianzas con 

el test de Levene, mediante el cual se pudo observar que en el caso de la variable 

longitud media del citoesqueleto, la distribución de los resultados no era 

homogénea, por lo que se siguieron estudiando las diferencias entre los grupos 

mediante pruebas no paramétricas.  

 

 

Figura 83: representación gráfica de los valores medios de células sobre cada disco calculados a 

partir de imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el estudio (control, IPS 

y PMMA). 

En el caso de los otros parámetros, sí que se observó homogeneidad, por 

lo que se continuó con el análisis de varianza (ANOVA) en base a los datos 

obtenidos (Tabla 9). En el conteo celular (Fig. 83) se hallaron unos valores de 

media y desviación estándar 99,85 ± 88,69 en el grupo control, 115,82 ± 87,68 en 

el grupo de IPS y 99,70 ± 91,71 en el grupo de PMMA (tabla 8). No se observaron 

diferencias entre todos los materiales (p = 0,24), siendo la influencia del material 

del  2 % (ω2 = 0,02).  

Tabla 9: Resultados de ANOVA para aquellos datos con distribución homogénea. 

Parámetro celular Estadístico F Valor p 

Conteo celular 1,47 0,24 

Circularidad 0,63 0,54 

Longitud eje mayor citoesqueleto 8,87 <0,01* 

 

Al realizar el test t (Tabla 10) se comprobó que no existían diferencias 

significativas entre ninguno de los grupos. Los valores obtenidos entre el IPS y el 

control fueron p = 0,06, t38 = 1,59 y un valor d = 0,5, correspondiéndose este 
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valor d con un efecto mediano. Al comparar el grupo PMMA con el control se 

obtuvo una p = 0,49, t37 = 0,001 y d = 0,0005. Por último, al comparar los grupos 

de estudio (IPS y PMMA), se obtuvoun valor p =  0,59, t35 = 0,54 y d = 0,4 (efecto 

de tamaño pequeño). 

 

Tabla 10: Comparación entre grupos mediante la prueba paramétrica de t de Student por parejas. 

Parámetro celular Grupo I Grupo II Valor p  

 IPS PMMA 0,10 

Conteo celular IPS Control 0,06 

 PMMA Control 0,49 

    

 IPS PMMA 0,46 

Circularidad IPS Control 0,12 

 PMMA Control 0,18 

* Se estableció una diferencia significativa entre medias a nivel 0,05. 

 

Los valores obtenidos de circularidad fueron 0,61 ± 0,13 para el control, 

0,57 ± 0,07 para el IPS y 0,55 ± 0,14 para el grupo PMMA (tabla 8), los cuales 

aparecen representados en el gráfico de barras de la figura 84. No se observaron 

diferencias estadísticamente significativas entre ninguno de los grupos, siendo el 

valor p = 0,54. Al realizar la t de Student para comparar todos los grupos entre sí 

se obtuvo una t29 = 0,66 y p =0,514 al comparar los dos grupos de estudio. Al 

comparar el grupo control con el grupo IPS se obtuvo t38 = 1,17, una p = 0,12 y 

un valor de d = 0,37 (efecto pequeño). Por último, se obtuvo una t38 =0,91, una p 

= 0,18 y una d = 0,29 (efecto pequeño) al comparar el grupo control con el grupo 

PMMA.  

 



RESULTADOS 

 

 

Figura 84: Representación gráfica de los valores medios de la circularidad de los núcleos calculados 

a partir de imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el estudio (control, 

IPS y PMMA). 

 

En el parámtro longitud media del citoesqueleto (Fig. 85), la media de 

valores obtenidos fue de 94,94 ± 43,54 μm para el control, 56,12 ± 23,59 μm para 

el IPS y 68,88 ± 31,45 μm para el PMMA. Como fue comentado anteriormente, 

en este caso se obtuvo una distribución normal de los resultados, sin embargo, al 

no obtenerse una homogeneidad en ellos mediante el test de Levene, se 

compararon los grupos mediante el test de Mann-Whitney (prueba no 

paramétrica). De esta prueba se obtuvo un valor r = 0,49 (efecto mediano) y p = 

0,003 al comparar el grupo control con el IPS, mientras al compararlo con el grupo 

PMMA se halló una r = 0,33 (efecto mediano) y p = 0,04. El valor de la r de 

Rosenthal obtenido al comparar ambos grupos de estudio fue de 0,29 (lo que 

equivale a un efecto pequeño), además de obtenerse un valor estadísticamente 

significativo al compararlos (p = 0,038).  
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Figura 85: Representación gráfica de los valores medios de la longitud del citoesqueleto medidos 

sobre tres células elegidas aleatoriamente a un aumento de 40x sobre las tres superficies analizadas 

en el estudio (control, IPS y PMMA). 

 

En el resto de parámetros celulares analizados, una vez hecho el test 

Shapiro-Wilk y test de Levene, se llevó a cabo la comparación entre grupos 

mediante la prueba Kruskal Wallis (Tabla. 11) para cercieorarse de si las diferencias 

halladas eran estadísticamente significativas o no. Seguidamente se llevó a cabo la 

prueba U Mann Whitney (Tabla 12). 

 

Tabla 11: Resultados test de Kruskal Wallis 

Parámetro celular Estadístico H Valor p 

Tamaño núcleos 2,49 0,29 

Área media ocupada 24,18 <0,01* 

Redondez 0,22 0,89 

Área celular media 19,82 <0,01* 

Perímetro celular 4,16 0,12 
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Tabla 12: Comparación entre grupos mediante la prueba no paramétrica de U Mann-Whitney 

Parámetro celular Grupo I Grupo II Valor p  

 IPS PMMA 0,03 

Longitud media citoesqueleto IPS Control 0,001 

 PMMA Control 0,021 

    

 IPS PMMA 0,46 

Tamaño núcleos IPS Control 0,12 

 PMMA Control 0,18 

 

 IPS PMMA <0,01* 

Área media ocupada IPS Control 0,36 

 PMMA Control <0,01* 

 

 IPS PMMA 0,46 

Redondez IPS Control 0,34 

 PMMA Control 0,35 

 

 IPS PMMA <0,01* 

Área celular media IPS Control <0,01* 

 PMMA Control 0,17 

 

 IPS PMMA 0,22 

Perímetro celular IPS Control 0,09 

 PMMA Control 0,02 

* Se estableció una diferencia significativa entre medias a nivel 0,05. 

 

El tamaño medio de los núcleos (Fig. 86) fue 95,69 ± 68,38 μm2 sobre el 

grupo control, 93,48 ± 69,19  μm2 sobre IPS y 74,04 ± 32,76 μm2 sobre PMMA 

(tabla 8). No fueron halladas diferencias significativas entre los grupos al realizar 

la prueba de Kruskal Wallis (p = 0,29), y al llevar a cabo la prueba U Mann 

Whitney, se pudo comparar que el efecto entre IPS y PMMA fue pequeño (r = 

0,24 y p = 0,63), al igual que al comparar el grupo control con el PMMA (r = 0,19 

y p = 0,25), mientras que en la comparación del grupo control con el grupo IPS 

no fue hallado ningún efecto (r = 0,01 y p = 0,93).  

Los valores de área media ocupada de cada material de disco (Fig. 87) 

fueron de 26,13 ± 2,34 % para el grupo control, 21,26  ± 2,37 % para el IPS y 

20,57 ± 1,90 % para el PMMA. Se halló un efecto pequeño al comparar ambos 

grupos de estudio (r = 0,15) y diferencias que no fueron estadísticamente 

significativas (p = 0,927). Sin embargo, al comparar ambos materiales con el grupo 
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control, sí que fueron halladas diferencias estadísticamente signiticativas (p = 4,155 

con el IPS y p = 2,035 para el PMMA), lo que se tradujo en un efecto grande al 

analizar los valores de r de Rosenthal (r = 0,65 en IPS y r = 0,67 en PMMA).  

 

 

Figura 86: Representación gráfica de los valores medios del tamaño del núcleo calculado a partir de 

imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el estudio (control, IPS y 

PMMA). 

 

 

0,00

20,00

40,00

60,00

80,00

100,00

120,00

140,00

160,00

180,00

CONTROL IPS PMMA

Tamaño medio núcleo (μm²)

CONTROL

IPS

PMMA

0,00

5,00

10,00

15,00

20,00

25,00

30,00

CONTROL IPS PMMA

Área media ocupada disco (%)

CONTROL

IPS

PMMA



RESULTADOS 

 

 Figura 87: Representación gráfica de los valores medios del área ocupada por los núcleos en cada 

disco calculados a partir de imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el 

estudio (control, IPS y PMMA). 

En cuanto a los valores de redondez (Fig. 88), estos fueron de 0,86 ± 

0,164 para el grupo control, 0,83 ± 0,16 para el grupo IPS y 0,83 ± 0,156 para 

el grupo PMMA. En el caso de este parámetro, al comparar los distintos grupos 

mediante la prueba de Kruskal Wallis, no se hallaron diferencias significativas (p 

= 0,89), por lo que no pudieron encontrarse efecto entre ellos mediante la prueba 

Mann Whitney (r = 0,06 para control-IPS, r =0,06 para control-PMMA y r = 0,02 

para IPS-PMMA).  

 

 

Figura 88: Representación gráfica de los valores medios de redondez calculados a partir de 

imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el estudio (control, IPS y 

PMMA).  

 

Tal y como quedan representados en el gráfico de la Fig. 89, los valores 

medios que fueron obtenidos a partir de los resultados del tamaño medio de área 

celular fueron de 759,32 ± 148,35 μm2 para el control, 561,84 ± 58,10 μm2 para 

el IPS y 715,64 ± 164,09 μm2 para el PMMA. Estos resultados mostraron una 

distribución normal, pero al no ser esta homogénea se realizó el test de Kruskal 

Wallis, mediante el cual se hallaron unas diferencias estadísticamente significativas 

entre los grupos (p = 4,975).  

Estas diferencias fueron significativas al comparar cada uno de los grupos 

entre sí, siendo el valor r = 0,63 (efecto grande) al comparar IPS – control, r = 
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0,15 (efecto pequeño) para PMMA – control y r = 0,55 (efecto grande) al comparar 

ambos grupos de estudio (PMMA – IPS).  

 

 Figura 89: Representación gráfica de los valores medios del área celular calculados a partir de 

imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el estudio (control, IPS y 

PMMA). 

 

Finalmente, los valores del último parámetro citomorfométrico analizado 

fueron los del perímetro celular (Fig. 90): 357,85 ± 154,00 μm en el control, 313,46 

± 207,80 μm en el IPS y 268,84 ± 59,49 μm en el PMMA (gráfico x), hallándose 

entre ellos diferencias no significativas (p = 0,12). En estas diferencias, la influencia 

del material sobre el que se sembraron las células tuvo un efecto pequeño al 

comparar IPS – control (r = 0,21 y p = 0,18), mediano para PMMA – control (r 

= 0,34 y p = 0,06) y pequeño para IPS – PMMA (r = 0,12 y p = 0,44).  
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Figura 90: Representación gráfica de los valores medios del perímetro celular calculados a partir de 

imágenes a un aumento 20x sobre las tres superficies analizadas en el estudio (control, IPS y 

PMMA). 

 

 

6.3. Análisis citotóxico de los materiales. 

Para poder analizar la tasa de viabilidad celular sobre los distintos 

materiales de estudio, se sembraron sobre cada disco y control un volumen de 1 x 

105 células. Estas se mantuvieron incubadas durante 24 horas antes de utilizar el 

reactivo MTT en distintas franjas de tiempo (a las 24, 48 y 72 horas). De esta forma 

se pudo calcular el porcentaje de células viables hallado mediante la lectura de la 

absorbancia a 590 nm. Con ello se obtuvo el grado de citotoxicidad de los dos 

materiales que fueron analizados. 

Al aplicar el reactivo MTT, tal y como fue explicado previamente en el 

presente trabajo, se formaron cristales de formazán. Los cristales que se 

produjeron en los controles pudieron se visualizados con ayuda del microscopio 

invertido de contraste de fases Olympus CKX41. Como se pueden ver en las 

imágenes (figuras 91 y 92), en un primer momento se observan gránulos de 

formazán en el interior de los fibroblastos, estos irán aumentando de tamaño hasta 

el punto en que serán exocitados por su exceso de producción. Estos cristales 

cobran entonces un aspecto de mayor tamaño y con un punteado en forma de 

aguja que se localiza en el espacio extracelular.  
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Figura 91: Formación de cristales de formazán en forma de gránulos intracelulares. 

 

 

Figura 92: Formación de cristales de formazán excretados al espacio extracelular. 

 



RESULTADOS 

 

A continuación, se presentan los valores de viabilidad celular (tabla 13) en 

su media aritmética y desviación estándar obtenidos para cada una de las variables 

estudiadas (cultivo celular sobre superficies de PMMA, LS2 y poliestireno 

estudiadas a las 24, 48 y 72 horas). Se le otorgó un valor de viabilidad del 100 % al 

control y, a partir de ahí, se fueron calculando los valores de tasa de viabilidad 

celular de las muestras estudiadas.  

 

Tabla 13: Tasa de viabilidad en valores medios y desviación estándar de cada material de estudio en 

relación al control estudiados en los tres tramos de tiempo (24, 48 y 72 horas). 

Tasa de 
viabilidad (%) 

 
LS2 

 

 
PMMA 

 

 
Control 

 

Media ± DE Media ± DE Media ± DE 

24 h 59,46 ± 3,32 40,65 ± 3,33 100 

48 h 67,36 ± 7,21 58,85 ± 3,19 100 

72 h 94,53 ± 2,30 86,63 ± 3,75 100 

 

Podemos observar como a las 24 horas los valores sobre LS2 son 

notablemente superiores a los del PMMA, sin embargo, a las 48 y 72 horas los 

niveles de viabilidad sobre ambos materiales se llegan a igualar más. Siendo los 

valores a las 48 horas intermedios y llegando a asemejarse a los del control a las 72 

horas. Se obtuvo la mayor citotoxicidad en los discos de PMMA a las 24 horas. 

Estos valores de tasa de viabilidad celular aparecen representados en la siguiente 

gráfica (Fig. 93). 
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Figura 93: Gráfica de la tasa de viabilidad en valores medios y desviación estándar de cada material 

de estudio en relación al control estudiados en los tres tramos de tiempo (24, 48 y 72 horas). 

 

En un primer lugar se llevó a cabo el test de Shapiro Wilk para comprobar 

la existencia de normalidad en las variables, de modo que se pudo observar una 

distribución normal de todas las variables a excepción del PMMA a las 72 horas. 

De este modo, se pudo aplicar el test de ANOVA (Tabla 14) para comprobar las 

medias únicamente en los tramos de 24 y 48 horas. En el análisis se empleó el 

índice de varianza ω2 (omega al cuadrado) para poder cuantificar la influencia del 

material empleado en el porcentaje de viabilidad celular. A continuación, se 

presentan los resultados del análisis de varianza en una tabla resumen.  

 

Tabla 14: Tabla resumen de los resultados del análisis ANOVA. 

Tasa viabilidad 
celular (%) 

Estadístico F Valor p ω2 

24 h 998,70 p < 0,001 0,98 

48 h 182,33 p < 0,001 0,94 

 

Para poder calcular la existencia de diferencias estadísticas entre los 

grupos, se utilizó la prueba t (Pairwise t-test) (Tabla 15), donde se fueron 

comparando dos a dos cada uno de los grupos a las 24 y 48 horas. En esta prueba 
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se obtuvieron diferencias entre todos los grupos, siendo las diferencias entre IPS 

y PMMA estadísticamente significativas (p < 0,05) a las 24 y 48 horas, tal y como 

se ve expuesto en la siguiente tabla (tabla X).  

 

Tabla 15: comparación de los grupos a las 24 y 48 horas mediante el test-t (Pairwise t-test). 

Viabilidad en la 
variable franja de 

tiempo 
Grupo I Grupo II Valor p  

 
 

IPS 
 

 
PMMA 

 
< 0,001* 

24 h IPS Control 
 

< 0,001* 
 

 PMMA Control < 0,001* 

    

 IPS PMMA 0,03 

48 h IPS Control < 0,001* 

 PMMA Control < 0,001* 

* Se estableció una diferencia significativa entre medias a nivel 0,05.  

De este modo, se obtuvieron diferencias entre todos los grupos a las 24 

horas (p < 0,001). Esas diferencias que se pueden se pueden observar son 

estadísticamente significativas entre los materiales de estudio y el grupo control 

tanto a las 24 como a las 48 horas.  

A las 24 horas la tasa de viabilidad presentó diferencias entre los grupos 

estadísticamente significativas (F = 998,70 y p < 0,001). Según el valor obtenido 

de omega cuadrado (ω2 = 0,98), podemos extrapolar que el tipo de material 

utilizado influye en un 98 % en los valores de viabilidad celular obtenidos. Estos 

valores fueron mayores en el control (100 %), seguidos del IPS (59,46 ± 3,32 %) 

y el PMMA (40,65 ± 3,33 %). 

A las 48 horas la tasa de viabilidad también mostró diferencias 

estadísticamente significativas (F = 182,33 y p < 0,001), influyendo en un 94 % el 

tipo de material empleado (siendo ω2 = 0,94). Se volvió a repetir el mismo patrón 

de viabilidad de los grupos estudiados, obteniendo el control (100 %) una tasa de 
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viabilidad mayor IPS (67,36 ± 7,21 %), que a su vez fue superior a la del PMMA 

(58,85 ± 3,19 %). 

Para poder calcular la magnitud de las diferencias entre los distintos 

grupos en los tramos de tiempo con una distribución normal de las variables se 

utilizó la d de Cohen. A las 24 horas se obtuvo una diferencia entre el grupo IPS y 

PMMA con un efecto grande (d = 5,66); entre el grupo IPS y control se obtuvo 

un efecto muy grande (d = 17,26); por último, entre PMMA y control se obtuvo 

también un efecto muy grande (d = 25,22).  

A las 48 horas, estos valores disminuyeron, pero continúan 

considerándose efecto grande (d > 0,8): entre IPS y PMMA se obtuvo una d = 

1,53; entre IPS y control se obtuvo una d = 6,4 y, por último, entre el grupo 

PMMA y el control la d = 18,26 (efecto muy grande). 

Dado que a las 72 horas no se obtuvo una distribución normal de las 

variables, se llevó a cabo la prueba Kruskall Wallis. Se probó la existencia de 

diferencias entre todos los grupos, siendo estas estadísticamente significativas (p 

< 0,001). La viabilidad a las 72 horas fue mayor en el grupo control (100 %) seguida 

del IPS (94,53 ± 2,30 %) y encontrándose en último lugar el PMMA (86,63 ± 3,75 

%), patrón que se fue repitiendo en todos los tramos de tiempo analizados.  

Para poder comparar los distintos grupos, se utilizó la prueba de la U de 

Mann-Whitney, mediante la cual se hallaron diferencias estadísticamente 

significativas entre cada grupo de estudio, tal y como puede verse representado en 

la tabla 16. 

 

Tabla 16: comparación de los grupos a las 72 horas mediante el test U de Mann-Whitney. 

Viabilidad en la variable 
franja de tiempo 

Grupo I Grupo II Grupo III 

72 h 

 
IPS 

 

 
IPS 

 
Control 

 PMMA Control 
 

PMMA 
 

Valor p < 0,001 < 0,001 < 0,001 

* Se estableció una diferencia significativa entre medias a nivel 0,05. 



RESULTADOS 

 

En este tramo de tiempo (72 horas) se analizó también la influencia del 

material en los resultados en la variabilidad, y se obtuvo una influencia del 83 % 

(ε2 = 0,83), ya que se estableció épsilon cuadrado como índice de varianza.  

 

6.4. Análisis de la secreción de colágeno tipo I sobre los 

materiales.  

En esta fase del estudio se cuantificaron los niveles de secreción de 

colágeno tipo I producidos por los fibroblastos en dos tramos de tiempo distintos 

(24 y 72 horas). Para ello se sembró una cantidad previamente calculada mediante 

diversas pruebas de 3 x 105 células en cada uno de los discos en un volumen total 

de medio de cultivo de 500 μL. El medio no fue modificado durante la duración 

del experimento (24 y 72 horas respectivamente). 

Se realizó una lectura de los patrones a 450 nm, a partir de la cual se pudo 

obtener la curva estándar (figura 94) que sirvió para extrapolar esos valores a las 

densidades ópticas de las muestras y, con ello, hallar los niveles de concentración 

de colágeno en cada caso.  

 

 

Figura 94: Curva patrón donde se presenta la ecuación de la recta que permite hallar las 

concentraciones de las muestras, así como el coeficiente de determinación R2. Este coeficiente, al 

presentar un valor cercano a 1, representa la adecuación de la curva. 

 

A continuación, podemos ver representados en la tabla 17 los valores 

medios con su desviación estándar de la secreción de colágeno tipo I excretada al 
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medio a las 24 y 72 horas en los tres grupos analizados. Se puede observar cómo 

las mayores concentraciones se obtienen en el grupo LS2, manteniéndose el grupo 

PMMA con valores intermedios entre el control y el LSS. Este patrón se mantiene 

idéntico a las 24 y 72 horas, a pesar de que a las 72 horas disminuyen 

considerablemente los valores hallados sobre todas las superficies (LSS, PMMA y 

control). Estos datos se pueden ver expresados en la gráfica de la Fig. 95.  

 

Tabla 17: media aritmética y desviación estándar de los valores obtenidos de secreción de colágeno 

tipo I en los tres grupos del estudio a las 24 y 72 horas. 

Secreción de 
COL1  (ng/mL) 

 
LS2 

 

 
PMMA 

 

 
Control 

 

Media ± DE Media ± DE Media ± DE 

24 h 5,56 ± 0,41 3,01 ± 0,06 1,63 ± 0,23 

72 h 2,25 ± 0,13 0,38 ± 0,16 0,22 ± 0,03 

 

 

Figura 95: Gráfica representativa de las secreciones de colágeno tipo I halladas a las 24 y a las 72 

horas en los tres grupos del estudio (Control, PMMA y LS2). 

 

Se llevó a cabo el test Shapiro-Wilk, mediante el cual se demostró que a 

las 24 horas la distribución de las variables fue normal, pero a las 72 horas no. De 

este modo, se llevó a cabo el test ANOVA (Tabla 18) para poder comparar las 

medias obtenidas a las 24 horas. Se estableció el valor omega cuadrado como 
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porcentaje de influencia del material empleado en cada caso para los resultados de 

secreción de COL1 obtenidos. 

 

Tabla 18: Resultados del análisis de varianza a las 24 horas (ANOVA). 

Secreción de 
COL1  (ng/mL) 

Estadístico F Valor p ω2 

24 h 211,22 p < 0,001 0,97 

 

Posteriormente se llevó a cabo una comparativa entre los grupos mediante 

el test-t (Pairwise) (tabla 19). Se pueden observar diferencias estadísticamente 

significativas a las 24 horas (F = 211,22 y p < 0,001). Las diferencias que se 

observan entre los grupos y los grupos de estudio con el grupo control a las 24 

horas (p < 0,05) son también significativas. Estas diferencias se ven influidas en 

un 97 % por el material sobre el que se desarrolla el cultivo celular (ω2 = 0,97).  

La secreción de colágeno superior a las 24 horas fue en el LS2 (5,56 ± 

0,41), seguidas del PMMA (3,01 ± 0,06). En el grupo control se obtuvieron los 

valores de secreción más bajos (1,63 ± 0,23). 

 

Tabla 19: comparación de los grupos a las 24 horas mediante el test-t (Pairwise t-test). 

Colágeno en la 
variable franja de 

tiempo 
Grupo I Grupo II Valor p  

24 h 

 
IPS 

 

 
PMMA 

 
0,002 

IPS Control 
 

< 0,001* 
 

PMMA Control 0,001 

* Se estableció una diferencia significativa entre medias a nivel 0,05. 

 

Para poder cuantificar las diferencias entre los grupos a las 24 horas se 

calculó la d de Cohen. Se hallaron diferencias estadísticamente significativas entre 

el grupo IPS y Control (p < 0,001) con un tamaño del efecto grande (d = 11,79). 

Sin embargo, no se encontraron diferencias estadísticamente significativas entre el 
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grupo IPS y PMMA (p = 0,002) y PMMA y control (p = 0,001), siendo el tamaño 

del efecto grande en ambos casos, con una d = 8,62 y d = 8,35 respectivamente.  

Al no obtener una distribución de variables normal a las 72 horas, se 

realizó el test de Kruskall-Wallis, mediante el cual se determinó la existencia de 

diferencias entre los grupos (p = 0,018). Luego se llevó a cabo el test de Mann-

Whitney, mediante el cual se determinó que existían diferencias entre el grupo IPS 

y PMMA (r = 0,77) y entre el grupo IPS y control (r =0,76). Sin embargo, no se 

hallaron diferencias significativas entre el grupo PMMA y el grupo control a las 72 

horas.  
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7.  DISCUSIÓN 

En este estudio se analizaron dos materiales ampliamente conocidos en el 

campo de la Odontología desde hace décadas: el disilicato de litio y el 

polimetilmetacrilato.  

 

7.1. Consideraciones previas. 

Tal y como se ha ido desarrollando a lo largo de la presente Tesis 

Doctoral, a pesar de que ambos materiales fueran utilizados con anterioridad, 

muchas de sus aplicaciones clínicas actuales eran desconocidas en sus inicios.  

Por un lado, el PMMA ha sido clásicamente utilizado como material 

provisional o aplicado en prótesis de resina, aparatología ortodóncica y férulas 

[20,150], siendo sin duda el derivado polimérico más empleado a nivel 

odontológico. Una fácil aplicación, durabilidad, estabilidad colorimétrica, así como 

bajo coste económico [19] son algunas de las principales ventajas que han 

mantenido este producto entre los más usados durante todo este tiempo. Por otro 

lado, el disilicato de litio se trata de un tipo de cerámica que ha destacado por sus 

excelentes propiedades estéticas y mecánicas. Este material comenzó a emplearse 

para la confección de carillas, inlays o coronas de recubrimiento total entre otros 

usos [21]. 

A parte de los métodos clásicos de fabricación, hoy día podemos 

encontrar también que estos materiales se comercializan en forma de bloques, los 

cuales sirven para su posterior diseño y fresado mediante el sistema Computer Aid 

Design/Computer Aid Manufacturing (CAD/CAM). Este sistema ofrece 

numerosas ventajas, entre las que se encuentran la velocidad del tratamiento y la 

reducción de tiempo de sillón [21]. A este grupo pertenecen el IPS e.max CAD y 

el Vita CAD Temp, motivo de nuestro estudio in vitro. 

En este caso, una de las indicaciones en la que se centra nuestro estudio 

es la confección de pilares transepiteliales de estos materiales, aditamentos 

encargados de conectar los implantes dentales con su corona, alejando, por tanto, 

la zona de conexión. Clásicamente estos pilares han sido confeccionados de 

materiales como el titanio o algunas aleaciones como el cromo-cobalto, 

destacando sobre todo el titanio, dada su biocompatibilidad demostrada, así como 

sus indudables propiedades mecánicas demostradas [78,152-154]. Sin embargo, 

este contacto con los materiales de estudio no es siempre directo a este tipo de 

aditamento protésico, siendo en muchas ocasiones directos a la zona del cuello 

pulido del implante (implantes tissue level) o las propias coronas [155-157]. 

La creciente demanda estética de los pacientes, sobre todo en aquellos con 

biotipo fino donde podían llegar a translucirse los aditamentos metálicos 
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colocados, obligaron a la comunidad científica a centrarse en la búsqueda de 

materiales con iguales o comparables propiedades mecánicas y estabilidad química, 

así como evidentes mejoras estéticas para este tipo de casos [92,131,158,159].   

A parte del titanio, que es un claro gold standard, podríamos hablar del 

zirconio como su sucesor estético que se ha ido introduciendo en los últimos 

veinte años. Son muchos los autores que han hablado de sus ventajas desde que 

se comenzó a usar con esta indicación, entre las que destacan:  sus adecuadas 

propiedades mecánicas, su biocompatibilidad, su resistencia a la fractura y 

tolerancia de los tejidos que lo rodean [87,108,160-162]. 

Sin embargo, en los últimos tiempos se ha ido viendo cómo este material 

también presenta importantes desventajas; un ejemplo de ello es su vulnerabilidad 

a la degradación ante bajas temperaturas, fenómeno que puede llegar a tener lugar 

durante su uso clínico. Este suceso es causado porque este material es polimórfico, 

o lo que es lo mismo, cambia a tres formas diferentes según la temperatura a la 

que se encuentre. Al producirse estos cambios se genera una expansión 

volumétrica de entre el 3 – 4 %, que lleva a veces a que penetre agua en la mayor 

parte del material [163].   

Por todo esto, se han ido buscando nuevas alternativas a los gold standard, 

introduciendo materiales cerámicos, capaces de aportar una excelente estética 

[64,92,161] con la que pacientes y clínicos obtengan los mejores resultados. En 

esta línea, Brunot-Gohin y cols destacaron que el disilicato de litio se trataba de 

una cerámica de una apariencia muy similar a la de dientes naturales, prueba por 

tanto de sus altísimamente estéticos resultados, unida a una alta resistencia a la 

flexión (360 – 900 MPa) en el caso del IPS e.max. Este autor, además, comentó 

que se trataba de una de las cerámicas más duraderas a largo plazo [162]. Rutkunas 

y cols, también planteó el uso de materiales poliméricos con esta indicación, ya 

que, según refirió, actualmente la literatura a ese respecto suele ser escasa y 

normalmente se centra en comparar los materiales anteriormente citados, a pesar 

de que ya son bastante conocidas sus ventajas e inconvenientes [164]. 

Las funciones ideales que se buscan en el material de un pilar transepitelial 

han sido enumeradas por varios autores: ser capaz de propiciar una correcta 

estabilidad de los tejidos blandos y duros que los rodean, facilitar la poca 

acumulación de placa a su alrededor, que presente suficiente estabilidad, que posea 

una estética aceptable y que no sufra decoloración que pueda afectar a la mucosa 

que le rodea y que no muestren desgaste ni estimulen el sistema inmune o sea 

capaz de generar reacciones alérgicas [78, 165-168].  

En este estudio se han intentado responder a la duda de si todas estas 

características ideales se reúnen en los materiales con los que se experimenta. Para 

ello es importante ser conocedores de la información previa de la que se dispone 

en la literatura, siendo conscientes de las limitaciones que suponen comparar los 
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resultados obtenidos con los de otros autores. En muchas ocasiones nos 

encontramos ante algunas limitaciones que se enumeran a continuación: 

• La forma en la que se expresan los resultados. 

• La diversidad de ensayos aplicados para estudiar un mismo 

campo. 

• La variedad de materiales similares a los protagonistas en que nos 

tenemos que apoyar en muchas ocasiones para poder obtener una 

conclusión.  

• La dificultad que supone a veces extrapolar en ocasiones 

resultados in vitro a la realidad in vivo.  

Teniendo toda esta información presente, se ha podido comprobar que 

hasta la fecha de redacción de este texto no existe en la literatura ninguna 

publicación que compare estos dos materiales en relación a las pruebas redactadas 

en el apartado de “Material y Método”.  

 

7.2. Estudio directo sobre discos. 

 

Antes de cultivar células sobre las superficies de los discos de estudio 

centramos nuestro estudio en analizar características sobre la superficie y 

composición de los materiales que pueden llegar a afectar a la adhesión y 

crecimiento fibroblástico.  

El papel que juega el tejido blando periimplantario es el de crear una 

barrera que selle con una unión potente la zona del medio oral con el pilar 

transepitelial. Este sellado ha de ser lo más hermético posible, con el fin de lograr 

impedir la entrada de microorganismos que puedan llegar a producir una alteración 

de la zona. Estas variaciones pueden ir desde una migración apical del tejido 

blando, desprotegiendo gran parte del pilar, hasta la producción de pérdida ósea 

marginal o incluso un cuadro de periimplantitis [92].   

 

7.2.1. Análisis de la composición de los materiales. 

Para poder analizar la composición de cada uno de los materiales se utilizó 

la tecnología EDS. En el caso del IPS e.max CAD el fabricante refiere estar 

compuesto por SiO2, Li2O, K2O, MgO, Al2O3, P3O5, ZnO entre otros óxidos, lo 

cual se confirmó en su análisis, hallando una gran proporción de silicio y oxígeno 

entre sus componentes. 

El litio no pudo ser detectado mediante esta técnica, algo de lo que ya han 

hablado otros autores como Riquieri y colaboradores con anterioridad, explicando 

que el análisis EDS es incapaz de detectar algunos componentes como el litio 

debido a su bajo peso molecular [169].  
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Análogamente fue estudiada la composición del Vita CAD-Temp, 

compuesto según el fabricante por polimetilmetacrilato (C5O2H8) en un 82-86 

wt%, dióxido de silicio en un 14-17 wt% y un microrelleno con pigmentos y 

refuerzo. En el análisis EDS pudimos detectar carbono y oxígeno principalmente, 

seguido de azufre y silicio.  

Es sabido que el carbono se trata del principal elemento de las cadenas de 

PMMA [19,157], pero también se pueden hallar otros elementos como hidrógeno, 

oxígeno, nitrógeno, cloro, azufre y flúor.  

Tal y como comenta el fabricante, no se han hallado tampoco monómero 

residual de la polimerización del material, lo cual ya es sabido que supone una gran 

ventaja, ya que en los casos clásicos en que se ha utilizado PMMA 

autopolimerizable entre otras presentaciones previas al sistema CAD/CAM, la 

liberación al medio oral de monómero se ha visto asociada con efectos citotóxicos, 

pudiendo producir reacciones alérgicas entre otros efectos adversos. La 

prepolimerización del PMMA antes de su fresado hace que durante el periodo de 

almacenamiento tenga lugar el proceso de post-polimerización, así como un 

fenómeno de relajación del material [18,157]. Estos datos concuerdan con el hecho 

de que no se hallen restos de monómero en la superficie. 

No se ha podido demostrar cuál es la influencia de la mayoría de 

componentes de los materiales a nivel de los tejidos que se apoyan sobre ellos, tal 

y como han referido autores como Yamano y colaboradores. Se ha visto que es 

posible que pueda afectar a la cantidad y adherencia de algunas proteínas, así como 

la conformación, orientación y fuerza de su adhesión [108,170,171].  

 

7.2.2. Análisis de la morfología de los discos.  

Al visualizar los discos al microscopio electrónico de barrido se pudo 

observar ciertas diferencias entre ambos materiales. Por un lado, el disilicato 

presenta una superficie más heterogénea clásicamente provocada por el proceso 

de sinterizado, mientras que pudimos observar cómo el PMMA presentó una 

anatomía un poco más regular, con círculos concéntricos que están asociados al 

proceso de maquinado. 

Estas diferencias en el relieve pueden resultar clave al relacionarlas con los 

resultados citomorfométricos obtenidos. Tal y como se observó, de todos los 

valores analizados, únicamente se obtuvieron diferencias estadísticamente 

significativas en la longitud media del citoesqueleto celular, siendo superior en los 

discos de PMMA que en los de LS2. 

Este dato concuerda con la observación de Pae y colaboradores en 2008, 

donde comentaron que la orientación fibroblástica suele ser paralela a las 
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microretenciones de su substrato. Un mayor esparcimiento del citoesqueleto 

podría implicar la adaptación sobre estas micro-retenciones en la superficie [131]. 

Además, puede ser indicador del nivel de respuesta celular, ya que el 

citoesqueleto es el encargado de coordinar señales reguladoras que los fibroblastos 

reciben del medio [104,105]. 

 

7.2.3. Perfilometría. 

La rugosidad de los materiales es un tema que sigue siendo analizado por 

los autores a día de hoy. Nuestros resultados se presentaron como rugosidad media 

(Sa), siendo en el caso del IPS de1,57 ± 0,34 µm y en el del PMMA de 0,38 ± 0,02 

µm. Debemos tener en cuenta que muchos de los autores no miden la rugosidad 

con el mismo parámetro, siendo especialmente común el uso de la rugosidad de la 

media aritmética (Ra) entre otros [172].  

Unos valores reducidos de rugosidad se han visto asociados a un mayor 

confort del paciente por provocar una menor fricción, aunque debemos tener en 

cuenta que son valores muy superiores a los obtenidos los que es capaz de percibir 

la lengua [35].  

Existe variedad en la clasificación de las rugosidades, por un lado, 

Pendegrass y colaboradores concluyeron que la adhesión y proliferación celular se 

veía aumentada en valores comprendidos entre 0,03 y 0,3 µm, al tiempo otros 

autores como Pabst y cols consideran superficies rugosas aquellas que superan 

valores de >1 µm, estableciendo valores típicos para los materiales dentales en < 

1,3 µm [87,92].  

Tradicionalmente se ha hablado de que la adhesión fibroblástica es mejor 

en aquellas superficies que son más suaves, sin embargo, no podemos decir que 

exista un consenso actual en la literatura acerca la superficie ideal para entrar en 

contacto con la mucosa. Algunos autores refieren que el crecimiento celular es 

mayor sobre superficies suaves, mientras que otros hablan de que una superficie 

excesivamente pulida puede propiciar el desplazamiento apical del epitelio de 

unión del implante, lo que puede traducirse en una vía de entrada para bacterias 

[87,92,108,169,172,173]. 

También se ha hablado tradicionalmente de que la adhesión bacteriana es 

superior en aquellas superficies que son rugosas. Esta adhesión inicial puede llegar 

a propiciar la colonización bacteriana en apenas ocho horas [174-176].  

Por todo ello, no podemos hablar de que los resultados obtenidos sean 

negativos, más bien al contrario, ya que se pudo observar un crecimiento celular y 

expansión adecuadas para las primeras horas tras la siembra [27]. Autores como 

Yamano y Brunot-Gohin, han propuesto también la realización de dos tipos de 
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superficies en el pilar transepitelial, siendo una zona más rugosa en contacto con 

el tejido conectivo y otra más pulida para impedir la entrada de bacterias. Esta 

propuesta hasta la fecha no ha sido llevada a cabo por más autores, pero podría 

tratarse de la solución definitiva y aportar un consenso en la comunidad científica 

[108,162]. 

  

7.2.4. Humectabilidad. 

En nuestro estudio, al contrario que en la mayoría de los artículos que 

analizan este tipo de materiales, decidimos analizar no sólo el ángulo de contacto 

con el agua, sino que usamos también la técnica de gota sésil para obtener el ángulo 

de contacto con el diyodometano. Estos dos líquidos tienen tensiones superficiales 

conocidas y muy distintas entre sí (σagua = 72,8 mN/m y σdiyodometano = 50,8 mN/m), 

lo que nos permitió obtener la componente dispersiva y la componente polar para 

poder calcular la energía libre de superficie (ESL). 

Se obtuvo un ángulo de contacto de agua de 44,64º en el caso del LS2 y 

de 72,55º en el PMMA, con unas desviaciones estándar de 3,42 y 2,9 

respectivamente. En el caso del diyodometano fue Θ = 61,72±1,43 para el LS2 y 

Θ = 44,15±3,11 para el PMMA. Como ya se ha comentado anteriormente, las 

diferencias fueron estadísticamente significativas. 

 En relación a estos datos existen distintas clasificaciones, tradicionalmente 

un material usado con esta indicación debe tener un ángulo de contacto al agua 

que oscile entre 30 – 60º, como ya han comentado ciertos autores [177]. Sin 

embargo, Shim y colaboradores clasificaron en su estudio en el grupo de materiales 

hidrófobos a aquellos en los que se obtuvieron valores superiores a 40º [178]. Esto 

contradice la denominación de materiales “parcialmente hidrófilos” que 

presentaron Dal Piva y colaboradores en 2018, donde valores comprendidos entre 

0 – 180º fueron considerados como parte de este grupo [179,180]. Kusakawa, por 

otro lado, considera valores similares a 80º (Θagua≈80º) como hidrófobos [181], 

mientras Rupp y colaboradores nos habla de un material hidrofílico cuando 

Θagua<90º [120]. 

Este último autor, además, comenta que un material clasificado como 

hidrófilo al hacer el análisis de gota sésil, usando para ello una visión microscópica, 

puede resultar hidrófobo si esta misma prueba se lleva a cabo bajo condiciones 

atmosféricas ambientales diferentes. Es por ello que asume que la naturaleza 

hidrófoba de muchos materiales reside en el atrapamiento de aire en microporos 

de su estructura que se posicionan entre el material y la gota sésil, lo que impide el 

contacto directo del líquido con el cuerpo sólido en estudio [120]. 

Todo esto nos hace pensar que, aunque las diferencias obtenidas entre 

nuestros materiales sean estadísticamente significativas (p<0,001), siendo el VITA 
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CAD Temp un material considerablemente más hidrófobo, no podemos asegurar 

que este valor sea considerado como auténticamente hidrófobo, ya que no existe 

consenso en la comunidad científica sobre los valores a partir de los cuales un 

material puede clasificarse como hidrófilo o hidrófobo. 

Estos valores, además, encajan con los obtenidos en la perfilometría, 

donde el PMMA obtuvo una rugosidad media menor que el disilicato de litio, lo 

cual según el razonamiento de Rupp puede deberse a que ciertos microporos que 

no fueron visibles con la tecnología de microscopio electrónico de barrido (SEM), 

fueron rellenados de moléculas de aire que impidieron la penetración del agua en 

el substrato y mostró una imagen menos rugosa en las imágenes [120]. Es probable 

que estas pequeñas impurezas puedan ser detectadas desde una visión a nanoescala 

como la que puede ofrecer quizás la AFM.  

Al comparar estos resultados con los de otros estudios, podemos 

comprobar como en nuestro estudio se obtuvo una hidrofilidad mayor en el LS2 

de la que se ha podido ver. Quizás esto se deba a que la superficie de los discos, al 

no estar tratados ni pulidos o glaseados, permitió reducir la hidrofobicidad, tal y 

como otros autores han referido [162].  

Algunos autores han observar que en superficies hidrofílicas los fluidos 

biológicos interactúan de mejor forma, permitiendo la adsorción proteínica y 

activación de los correspondientes receptores celulares que se producen en la 

naturaleza. Por otro lado, se ha visto que en superficies hidrófobas existe una 

tendencia a la contaminación por carbono, produciendo burbujas que pueden 

llegar a interferir con la adsorción y la activación de los receptores de adhesión 

celulares [70, 182].  

Asimismo, se obtuvo una energía superficial de 55.55±2.42 mN/m para 

el LS2 y de 44.39±1.44 mN/m para el PMMA, diferencias que fueron 

estadísticamente significativas también. Estos resultados van en concordancia con 

el hecho de que la energía libre de superficie sea inversamente proporcional al 

ángulo de contacto del agua. Además, podemos comprobar como ambos valores 

sen encuentran dentro del rango SFE≈40-50 mN/m [156].  

Varios autores han comentado que las superficies hidrófilas favorecen la 

adhesión de las células eucariotas como los fibroblastos, es decir, a mayor energía 

de superficie, mayor adhesión de las proteínas de la matriz extracelular, lo que se 

traduce en una mayor adhesión celular [164,178]. La hidrofilia se ha visto asociada 

a la formación de una película protectora de agua capaz de impedir o al menos 

limitar, la adhesión de microorganismos hidrófobos a estas superficies. Este tipo 

de microorganismos aparecen durante las primeras horas de colonización y se han 

visto relacionados sobre todo a superficies más rugosas según algunos autores 

[178], aunque como hemos podido comprobar, este tema no ha alcanzado aún un 

consenso definitivo en la comunidad científica.  



DISCUSIÓN 

 

Dado que el Vita CAD Temp se trata de un material provisional, aunque 

los resultados no sean nada desalentadores, podemos decir que en el caso de la 

humectabilidad no se ha cumplido la hipótesis nula. Se muestra a continuación la 

asociación visual que relaciona la rugosidad media (Sa) con la humectabilidad en 

ambos materiales (Figs. 96 y 97): 

 

 

 
 

Figura 96: Representación del estudio de humectabilidad mediante gota sésil y rugosidad media (Sa) 

de los discos de LS2. Las dos primeras imágenes muestran gotas de agua sobre la superficie, 

mientras en las dos segundas aparecen las gotas de diyodometano 
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Figura 97: Representación del estudio de humectabilidad mediante gota sésil y rugosidad media (Sa) 

de los discos de PMMA. Las dos primeras imágenes muestran gotas de agua sobre la superficie, 

mientras en las dos segundas aparecen las gotas de diyodometano. 

 

7.3. Estudio de cultivo de fibroblastos gingivales humanos 

sobre discos.  

 
7.3.1. Tipo de célula utilizada. 

Nuestro estudio fue llevado a cabo utilizando una línea celular de 

fibroblastos gingivales humanos inmortal, esta decisión tiene la gran ventaja de 

poder estudiar el comportamiento de este tipo de células de procedencia humana 

sin tener que contemplar la posibilidad de que haya variaciones según la 

procedencia del tejido.  

Otros autores se decantaron en muchas ocasiones por fibroblastos de 

origen animal (principalmente de ratón) o de origen humano, obtenidos a través 

de la remoción de parte del tejido conectivo de la zona de exodoncia de un tercer 

molar incluido (en la mayoría de los casos) o incluso de cirugías periodontales 

[57,110]. Es importante ser conscientes de la variedad anatómica que se produce 

entre un fibroblasto del ligamento periodontal y uno que se encuentre a nivel de 

la mucosa periimplantaria [79,97,183]. Es por eso que debemos ser cautos al 

extrapolar muchos de los resultados que han sido publicados hasta la fecha.  

 

7.3.2. Estudio citomorfométrico. 
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No fueron encontradas diferencias estadísticamente significativas entre 

los grupos de estudio en la mayoría de los parámetros citomorfométricos (área 

ocupada por el núcleo, conteo celular, tamaño del núcleo, perímetro celular, 

circularidad y área celular). Sin embargo, sí se hallaron diferencias significativas al 

comparar los valores de redondez y longitud media del eje mayor del citoesqueleto. 

En este último parámetro se obtuvieron resultados superiores en el 

PMMA, lo que puede indicar un mayor esparcimiento fibroblástico acaecido al 

menos durante las primeras horas de cicatrización del tejido blando [128]. Hasta 

la fecha no hay ningún otro estudio que compare este valor entre ambos 

materiales, pero podemos hablar de la ventaja que supone. 

Un buen sellado a las pocas horas de colocar el aditamento protésico que 

contacta con el tejido blando, puede favorecer la formación de una barrera 

hermética que impida el paso de microorganismos, lo que puede llegar a ayudar a 

la osteointegración del implante en aquellos casos donde el contacto tenga lugar 

tras la colocación del mismo (por ejemplo, en casos de carga inmediata o pilares 

provisionales conformados anatómicamente) [78,184-187]. 

En cuanto a la redondez, es sabido que el núcleo aumenta con el tamaño 

de la célula (ratio núcleo-citoplasmático), viniendo determinado en la mayoría de 

los casos por el tamaño del citoesqueleto más que por el tamaño total de la célula 

[188,189]. Sin embargo, en nuestro estudio no se ha visto relacionado un mayor 

tamaño o esparcimiento del citoesqueleto con el crecimiento del núcleo celular. 

Podríamos considerar que la redondez puede verse afectada por este hecho, 

aunque no hay autores que a fecha actual lo hayan confirmado. 

Se ha visto relacionada la buena adhesión fibroblástica a las superficies de 

los substratos con una baja circularidad celular, dando lugar al desarrollo de 

adherencias focalizadas y filopodia [190].  Este hecho no se ha podido corroborar 

en nuestro estudio, pero puede resultar de gran interés, ya que, aunque los valores 

medios de circularidad sobre ambos materiales no presentaron unas diferencias 

significativas a nivel estadístico, podría conjeturarse que una mayor expansión del 

citoesqueleto se puede asociar a una mayor adhesión al substrato, ya que es a través 

de esta superficie donde se produce el proceso de adhesión [105,191-193]. 

 

7.3.3. Estudio de toxicidad. 

En este estudio se llevó a cabo un ensayo de MTT, el cual se basa en la 

reducción metabólica del bromuro de 3‐(4,5‐dimetiltiazol‐2‐ilo)‐2,5‐

difeniltetrazol, el cual es reducido por la enzima mitocondrial succinato 

deshidrogenasa. Resultado de ello, se acaba produciendo un compuesto de color 

azul que recibe el nombre de formazán, lo que permite evaluar la actividad 

mitocondrial, que se asocia a la cantidad de células vivas [130,194].  
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Este tipo de ensayo se ha utilizado en la Odontología desde hace tiempo 

para ser capaces de analizar el comportamiento celular ante diferentes superficies 

[130,189], existiendo una regulación en la ISO 10993-5 [127]. Sin embargo, hasta 

la fecha no existe una estandarización para poder llevar a cabo de manera 

equitativa estos estudios. 

Muchos autores no se basan en la ISO, aplicando otro tipo de parámetros 

que dificultan su comparación. Además, la viabilidad celular no es estudiada por 

todos con el mismo ensayo, siendo algunos ejemplos XTT, MTS o XPS [156,195]. 

En nuestro caso a las 24 horas se observaron diferencias estadísticamente 

significativas entre el grupo LS2 y el grupo PMMA, siendo los valores del primero 

59,46 ± 3,32 % y del segundo 40,65 ± 3,33 %. Estas diferencias se igualan en los 

siguientes tramos (48 y 72 horas), consiguiendo resultados no significativos a las 

48 horas. Mientras a las 72 horas, a pesar de que las diferencias son mucho 

menores, se siguen observando resultados significativos, obteniendo un 94,53 ± 

2,3 en el IPS y un 86,63 ± 3,75 en el PMMA.  

Atay y colaboradores presentaron una clasificación de la citotoxicidad de 

los materiales en su estudio de 2018 [195]. En el comenta que valores superiores 

al 90 % se considerarán asociados a materiales no citotóxicos, aquellos 

comprendidos entre el 60 y el 90 % serán considerados poco citotóxicos, los que 

obtengan valores de entre el 30 y el 59 % serán considerados moderadamente 

citotóxicos y por último los que obtengan valores menores al 30 % serán 

citotóxicos [195]. 

Ninguno de los materiales que presentamos obtiene valores considerados 

como tóxicos, aunque es cierto que en las primeras 24 horas se obtuvieron valores 

considerados como moderadamente citotóxicos en el caso del PMMA. Sin 

embargo, no podemos considerar este dato como preocupante, ya que con el paso 

de las primeras horas se puede extrapolar que los tejidos son capaces de adaptarse 

hasta alcanzar unos relacionados con los de uno de los gold standard de la 

Odontología, el IPS.  

Algunos estudios obtuvieron, sin embargo, valores citotóxicos para el LS2, 

lo que puede ser explicado por el uso de materiales no producidos mediante 

CAD/CAM,  que pueden contener residuos de su manipulación en el 

laboratorio. Del mismo modo, el tipo de célula con el que se observa la viabilidad 

puede influir en los resultados obtenidos, ya que en casos sobre todo de células de 

origen animal pueden acarrear dificultades a nivel de anticuerpos específicos [160].  

El hecho de que a las 24 horas los resultados del IPS muestren valores 

menores puede ser explicado por la liberación de iones cerámicos al medio (como 

pueden ser la alúmina y el silicio). Además, el zinc (forma parte de la composición 

del LS2), es considerado un supresor de la viabilidad celular o aumentador de su 

citotoxicidad, por lo que la liberación de este tipo de elementos inorgánicos ha 
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podido alterar los resultados durante las primeras horas [133]. El disilicato de litio 

también ha sido comparado por otros autores con derivados del zirconio, 

obteniendo resultados semejantes entre ambos [162].  

Los materiales provisionales más utilizados actualmente son el PMMA, las 

resinas bis-acryl y el polietileno de metacrilato, sin embargo, la gran ventaja del 

VITA CAD Temp es su fase de prepolimerización antes de ser preparado en forma 

de bloque para fresarse en el sistema CAD/CAM. Desafortunadamente, esta 

polimerización llega a su fin uan vez en contacto con la mucosa periimplantaria. 

Este medio oral además está sujeto a una posible biodegradación de los materiales, 

la cual puede ser producida por procesos masticatorios, la saliva o incluso bacterias 

propias del medio oral. Todo ello puede producir la liberación al medio de 

componentes potencialmente tóxicos [195-197].    

Es recomendable tener en cuenta que el PMMA es un material 

provisional, por lo que, aunque muchos autores hayan obtenido valores de 

citotoxicidad leve o moderada [35], están diseñados para mantenerse en contacto 

con los tejidos blandos únicamente durante un corto periodo de tiempo.  

 

7.3.4. Estudio de la secreción de colágeno tipo I. 

 

Durante el análisis de la secreción de colágeno tipo I pudimos comprobar 

como el LS2 presentó una mayor producción, lo que nos obligó a rechazar la 

hipótesis inicial. Un hecho reseñable es que los valores obtenidos en las primeras 

24 horas no son significativamente superiores a los del PMMA. Sin embargo, en 

la segunda etapa de tiempo analizada (72 horas), se pudo observar cómo decreció 

esta concentración de colágeno tipo I en el medio, mientras que en este caso las 

diferencias sí que pudieron considerarse estadísticamente significativas. 

Es especialmente frecuente en los estudios in vitro como el nuestro hallar 

resultados superiores a los extrapolables a estudios in vivo. En este segundo 

supuesto, los fibroblastos no presentan un crecimiento tan elevado o proliferación 

celular, por lo que sus secreciones de colágeno suelen ser menores [68,198]. 

Otros autores hallaron resultados similares en el tiempo, ya que una vez 

que las células se anclan al substrato tienden a disminuir de forma drástica la 

producción de colágeno [27,198]. Estas secreciones son indicativas de que la 

matriz extracelular fibroblástica se encuentra en continua remodelación, 

demostrando un excelente funcionamiento de este tipo de células [111].  

Algunos autores, en lugar de realizar este tipo de estudio con ELISA, se 

decantaron por la realización de PCR donde se recoge información de las 

secreciones producidas en el ARN de las células [108,131,199], lo que hace 

imposible la comparación de sus resultados con los obtenidos en este estudio.  
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7.4. Implicación de los resultados obtenidos.  

Este estudio in vitro nos ha ayudado a aportar información acerca del 

comportamiento de ambas superficies durante las primeras horas de asentamiento 

celular. Hemos podido comprobar cómo ambos materiales demostraron ser 

amigables con el tejido blando que los rodea.  

Estos datos nos ayudan a promover su utilización clínica como pilares 

transepiteliales, ya que además aportan grandes resultados estéticos. En el caso del 

PMMA se ha podido observar cómo la expansión celular producida sobre su 

superficie se ve asociada con unos correctos valores de toxicidad y secreción de 

colágeno. Contar con un material provisional que posea estas excelentes 

características facilitará sin duda la práctica clínica, obteniendo tejidos de mayor 

calidad y con ello una creciente estética. 

Muchos de los autores mencionaron la esterilización en autoclave [195] 

de los pilares transepiteliales, sin embargo, a nivel clínico y dadas las pruebas de 

laboratorio este paso en muchas ocasiones se reduce a una desinfección estricta. 

No parece que afecte a los resultados celulares, por lo que podría utilizarse 

cualquiera de las opciones.  

Se ha podido demostrar un crecimiento celular rápido sobre ambos 

materiales, incluso en el caso del polimetilmetacrilato, hemos podido hallar una 

expansión del citoesqueleto estadísticamente superior a la de los fibroblastos 

cultivados sobre superficie de poliestireno y de disilicato de litio. Esto podría 

indicar una importante aplicación clínica en aquellos casos en lo que se decida 

utilizar pilares transepiteliales personalizados en caso de implantes post extracción. 

Estos casos son cada vez más frecuentes en clínica, habiéndose demostrado las 

ventajas no sólo a nivel de disminución de tiempo de cicatrización si lo 

comparamos a la colocación diferida de los implantes, sino también en el 

mantenimiento de los tejidos duros y blandos, limitando la reabsorción ósea 

natural que siempre tiene lugar tras la exodoncia de un diente. Un rápido 

crecimiento y aposición fibroblástica durante las primeras 24-72 horas tras colocar 

el pilar, puede suponer un mayor sellado de la zona, ya que el crecimiento de los 

queratinocitos depende fundamentalmente de la red de colágeno formada por los 

anteriores. Este hecho podría ser una gran ventaja para los implantes 

postextracción, ya que este sellado impediría el paso de bacterias u otros factores 

externos que puedan afectar a la correcta osteointegración del implante.  

La idea de utilizar el uso de estos pilares transepiteliales provisionales 

durante el tiempo de cicatrización hace que los tejidos blandos puedan mantenerse 

prácticamente intactos en todo momento, obteniendo resultados cada vez más 

estéticos y por tanto naturales. Se ha comprobado que los pacientes hoy día 

reclaman cada vez más este tipo de resultados, siendo reacios en muchas ocasiones 



DISCUSIÓN 

 

a realizarse cirugías más complejas que logren el mismo objetivo a más largo plazo 

[178]. 

Además, la adaptación primaria de estos pilares provisionales hace que 

posteriormente, en la fase de escaneo o impresiones, se pueda reproducir 

perfectamente esta anatomía lograda para el pilar definitivo, consiguiendo mejores 

resultados tanto a nivel funcional como estético en un corto período de tiempo. 

Muchos autores han demostrado además las grandes ventajas que supone 

el uso de del IPS e.max CAD y el Vita CAD Temp, las cuales, combinadas a los 

hallazgos en biocompatibilidad, citomorfometría, humectabilidad, preparación de 

la superficie y secreción de colágeno, nos ayudan a proponer a ambos materiales 

como la combinación ideal para obtener resultados ideales en implantología.  

 

7.5. Limitaciones halladas.  

A pesar de que podemos considerar que nuestro estudio aporta 

información valiosa sobre el comportamiento de estos materiales al contacto con 

fibroblastos, es interesante sintetizar algunos campos que podríamos mejorar para 

lograr datos más precisos. 

En nuestro estudio nos centramos en comparar las características de dos 

materiales, uno provisional y otro definitivo. Sin embargo, en investigaciones 

futuras sería interesante ampliar el número de materiales estudiados, como pueden 

ser el PEEK o PEKK como opciones provisionales o el ZLS como opción 

definitiva. También hemos podido comprobar como muchos de los autores 

comparan sus materiales con el gold standard (titanio), lo que sin duda puede aportar 

una visión más global de los materiales que puedan tener esta misma indicación.  

Hemos podido comprobar como en la literatura científica actual, la 

mayoría de los estudios publicados sobre materiales odontológicos utilizados 

como pilares transepiteliales se centra en comparar materiales provisionales entre 

sí y definitivos por otro lado, relacionando sus resultados con los del titanio. Es 

comprensible, y hemos podido comprobarlo en nuestro estudio, que los resultados 

de un material provisional sean algo menos positivos que los de un definitivo. Sin 

embargo, podría resultar de especial interés la relación entre los materiales 

provisionales ejemplificados anteriormente junto al PMMA, lo que nos llevaría a 

tener una visión más global de su comportamiento celular, además de poder 

comprobar cuál de ellos es más recomendable según qué caso. 

Siguiendo este hilo conductor, en el caso de los materiales definitivos 

como pueden ser el zirconio, el disilicato de litio o el titanio, podría aportar mucha 

información su comparación. En este caso sí que hay publicaciones al respecto, lo 
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que facilitaría poder relacionar unos datos con otros, para así llegar a conclusiones 

más completas. 

Una vez logrados todos estos datos, la comparativa entre ambos tipos de 

materiales sería el paso final, con el fin de comprobar realmente el volumen 

hallable en el grupo provisional con respecto al definitivo en cuanto a su 

comportamiento celular, biocompatibilidad y características de superficies. 

Por todos es sabido que los estudios in vitro obtienen unos resultados que 

no son del todo extrapolables a los in vivo, esto se debe principalmente a que en 

condiciones de vida como las que describe Shim y cols, se hace imposible 

reproducir por completo el estado del medio oral, el cual se ve afectado por la 

saliva, bacterias, el pH, el sistema inmune y otras células entre otras variables [178]. 

Sin embargo, es conveniente recalcar la importancia de este tipo de estudios in vitro 

para la comunidad científica, ya que se trata de un paso previo fundamental antes 

de poder sentar las bases del desarrollo de un proyecto similar en humanos.  

En el presente estudio hemos podido comprobar el comportamiento 

aislado de los fibroblastos, lo que sin duda nos ha aportado gran información al 

respecto. Estas limitaciones de los estudios in vitro, pueden verse menguadas 

incluyendo factores que puedan influenciar el comportamiento celular, como 

pueden ser la inclusión en el medio de bacterias periodontopatógenas capaces de 

formar cálculo en estructuras similares o aquellas asociadas a la peri-implantitis, así 

como saliva que fuera incluida al medio de cultivo. Algunos autores han publicado 

estas condiciones en estudios in vitro [55,179], sin embargo, ninguno de ellos 

aprovechó esta situación para la evaluación de los dos materiales protagonistas de 

este texto.  

Hemos podido aportar información acerca del crecimiento fibroblástico 

temprano, es decir, con seguimiento de hasta 72 horas de la siembra sobre las 

superficies. En futuros proyectos podría facilitar información de interés realizar 

seguimientos a más largo plazo, aunque no debemos olvidar que, en algunos 

aspectos como la formación de colágeno tipo I, este mayor seguimiento no sería 

de especial interés. En estos casos, el colágeno es generado por los fibroblastos 

sobre todo en las primeras horas, para luego estabilizar su producción, ya que una 

vez que las células llegan a confluencia comienzan a inhibir su proliferación por 

contacto, y con ello las secreciones de colágeno [198].   

En este estudio nos hemos centrado en el comportamiento de los 

fibroblastos, pero no podemos olvidar que el sellado epitelial forma parte de la 

función de los queratinocitos. Estas células, tal y como hemos podido ver, 

aprovechan la red de colágeno que producen los fibroblastos para migrar hasta la 

zona donde tenga lugar el proceso de cicatrización.   
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Un seguimiento a más largo plazo unido a la utilización de los distintos 

grupos celulares encargados de generar el sellado peri-implantario, ayudaría a 

extrapolar de una forma más fidedigna los resultados obtenidos in vitro al 

comportamiento que pueda alcanzarse in vivo. Como se ha podido comprobar, 

tanto los materiales en los que se centra esta investigación como algunos que se 

han nombrado, ya son hoy día comercializados y utilizados en estudios clínicos 

con esta misma indicación. La combinación de resultaos celulares unida a estudios 

histomorfométricos junto a análisis clínico como pueden ser análisis de las 

dimensiones de tejido blando mediante la combinación de imágenes obtenidas 

mediante CBCT y fotografía o valores obtenidos del sondaje peri-implantario 

entre otros ejemplos, podrían aportar grandes avances. 

 Además, en este caso en particular, hemos centrado el uso de estos 

materiales sin alteración de su superficie, ya que los diferentes tratamientos de 

superficie en el mundo de la implantología están en continuo cambio sin llegar a 

un consenso. Podrían analizarse algunos de estos tratamientos para quizá obtener 

unos resultados que ayuden a la comunidad científica a decantarse por alguna de 

estas opciones [159].  

 

7.6. Líneas futuras de investigación y repercusión clínica de los 

resultados obtenidos.  

Aunque podemos considerar que los resultados obtenidos en nuestro 

estudio son prometedores para ambos materiales, es cierto que abren un nuevo 

futuro para próximas investigaciones de igual o similar índole. Algunas propuestas 

para perspectivas futuras tanto de estudios in vitro como in vivo se recogen a 

continuación: 

• Nuestro estudio aporta información acerca de las superficies de 

ambos materiales. Se ha podido comprobar que uno de los 

parámetros que afecta al comportamiento celular es la rigidez del 

substrato, por lo que el análisis del mismo y su comparación sobre 

los diferentes materiales de estudio y el control, podría ayudar a 

identificar la rigidez ideal sobre la cual el crecimiento fibroblástico 

se desarrolla de la manera más natural. Podrían compararse estas 

superficies de materiales sintéticos a la del cemento y esmalte del 

diente natural, ya que es sobre estas zonas donde los fibroblastos 

estimulan la secreción de fibras para crear los tejidos que rodean 

al diente. No se debe olvidar, sin embargo, las diferencias 

existentes entre fibroblastos del ligamento periodontal, y aquellos 

fibroblastos gingivales, los cuales son los hallados en los tejidos 

peri-implantarios.  
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• Plantear el uso de microscopía de fuerza atómica (AFM) para 

obtener resultados aún más fidedignos de la topografía de los 

materiales. Utilizando este instrumento podrían estudiarse mejor 

posibles restos en las superficies de los materiales a un nivel micro 

y nanotopográfico.  

 

• Analizar si existen componentes específicos que se activen ante 

la adhesión celular dependientes de cada tipo de material. Este 

conocimiento sería de gran valor para poder comparar unos 

materiales con otros.  

 

• Ya ha sido demostrado que un mal sellado a nivel de los pilares 

transepiteliales implantarios puede dar lugar a un desplazamiento 

apical del epitelio de unión, lo que se traduce en una vía directa 

para la colonización bacteriana en el propio implante y los tejidos 

que lo rodean. Se ha demostrado asociación entre esto y 

fenómenos que son hoy día el quebradero de cabeza de muchos 

clínicos como la pérdida ósea marginal, la peri-implantitis o 

incluso el fracaso del implante. Siendo conscientes de esta 

asociación, podría estudiarse la relación de los materiales con la 

pérdida ósea marginal que en ocasiones se genera alrededor de la 

zona más coronal de los implantes dentales. 

 

• En futuros estudios podría evaluarse la producción de un modelo 

organotípico en el que se comprobara la relación tanto de 

fibroblastos como de queratinocitos en contacto con la superficie 

del material. Aunque es sabido que son los fibroblastos los que 

entran en íntimo contacto con la superficie de los pilares 

transepiteliales, es cierto que los queratinocitos también juegan 

un papel crucial en el mantenimiento de estos tejidos blandos y 

la protección del implante. Este tipo de estudio podría aportar 

una la visión in vitro más cercana a la situación que se genera in 

vivo.  

 

 

• Por último, a pesar de que los estudios in vitro como el nuestro 

son capaces de aportar una gran cantidad de información al 

clínico, en ocasiones resulta complicado extrapolar todos los 

resultados obtenidos para que sean aplicados sobre pacientes. Es 

por eso que continuar esta misma línea de estudios en un formato 

in vivo donde se puedan realizar biopsias de los tejidos y su 

posterior análisis histomorfométrico, podría aportar mucha 

información.  
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8.  CONCLUSIONES 

 Una vez finalizado el presente estudio, y, teniendo siempre presentes las 
limitaciones del mismo, podemos concluir lo siguiente: 
 

• Conclusión nº1:  
 
 
 

 
 
 
d 

• Conclusión nº2: 
 
 
 
 
 
 
 

 
 

• Conclusión nº3:  
 
 
 
 
 
d 
• Conclusión nº4:  

 
 
 

 
 

 
 

 

 
 

• Conclusión nº5:  
 
 
 
 
 
 

 

• Conclusión nº6: 
 
 
 
 

Se han obtenido Valores superiores de rugosidad media en 
el Vita CAD Temp en relación a los del IPS e.max CAD al 
ser analizada su perfilometría con ayuda del Microscopio 
Electrónico de Barrido.  
Conclusión referida al objetivo específico “a”.   

Ambos materiales presentan una composición distinta en el 
análisis EDS, dado que tienen una naturaleza diferente, 
hallándose también una morfología de superficie distinta; 
siendo en e caso del disilicato de litio más irregular que en el 
PMMA, donde pudieron observarse surcos circulares 
concéntricos.   
Conclusión referida al objetivo específico “b”.   

 

Se encontró una humectabilidad estadísticamente superior 
en el disilicato de litio en relación al PMMA. Por tanto, 
podemos decir que el disilicato de litio es un material más 
hidrofílico.   
Conclusión referida al objetivo específico “c”.   
 

Los valores citomorfométricos no presentaron diferencias 
estadísticamente significativas en todos los parámetros 
analizados a excepción del eje mayor del citoesqueleto 
(mayor en el PMMA) y la redondez celular (superior en el 
PMMA).    
Conclusión referida al objetivo específico “d”.   
 

Nuestros datos arrojan diferencias estadísticamente 
significativas en los niveles de citotoxicidad de ambos 
materiales a las 24 y 48 horas, siendo estas diferencias no 
significativas a las 72 horas. Se halló una mayor tasa de 
viabilidad en el disilicato de litio. 
Conclusión referida al objetivo específico “e”.   
 

Se encontraron diferencias estadísticamente significativas en 
la producción de colágeno tipo I a las 72 horas. Se halló una 
mayor tasa de viabilidad en el disilicato de litio. 
Conclusión referida al objetivo específico “f”.   
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• Conclusión nº7: 
 
 
 
 
 
  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tras evaluar los resultados anteriormente especificados, 
podemos concluir que la hipótesis nula de nuestro estudio 
debe ser rechazada, ya que se obtuvieron diferencias 
estadísticamente significativas a nivel de crecimiento y 
secreción de colágeno tipo I por parte de los HGFs, así como 
niveles distintos de citotoxicidad de los materiales al contacto 
con los fibroblastos.  
Conclusión referida al objetivo general 
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ANEXO I 

Artículo publicado en la revista científica internacional Polymers en abril de 

2019 bajo el título “In vitro Comparative Study of Fibroblastic Behaviour on Polymethacrylate 

(PMMA) and Lithium Disilicate Polymer Surfaces”: 
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ANEXO II 

Artículo publicado en la revista científica internacional Polymers en 

septiembre de 2019 bajo el título “Biocompatibility of Polymer and Ceramic CAD/CAM 

Materials with Human Gingival Fibroblasts (HGFs)”: 
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ANEXO III 

Premio al mejor póster de investigación en el Congreso de la Asociación 

Andaluza de Cirugía Bucal (AACIB) celebrado en 2019: 

 


