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Abreviaturas 

 

DSC Calorimetría de barrido diferencial (Differential Scanning Calorimetry) 

ePTFE Politetrafluoroetileno expandido (expanded Polytetrafluoroethylene) 

ES-NO Fibras electrohiladas no orientadas (Electrospun Non-Oriented fibers) 

ES-O Fibras electrohiladas orientadas (Electrospun Oriented fibers) 

ES-O (0°) Fibras electrohiladas orientadas en la misma dirección de la fuerza 
aplicada 

ES-O (90°) Fibras electrohiladas orientadas perpendicularmente a la dirección de 
la fuerza aplicada 

FTIR Espectroscopía de infrarrojos (Fourier Transform Infrared 
Spectroscopy) 

hiPSCs Células madre humanas pluripotentes inducidas (human induced 
Pluripotent Stem Cells) 

HUVECs Células endoteliales de vena umbilical humana (Human Umbilical Vein 
Endothelial Cells) 

ISO Organización Internacional de Normalización (International 
Organization for Standardization) 

PET Tereftalato de polietileno (Polyethylene Terephthalate) 

PM Membrana porosa (Porous Membrane) 

PVDF Fluoruro de polivinilideno (Poly(vinylidene Fluoride)) 

SF Fibroína de seda (Silk Fibroin) 

TEVG Injerto vascular de ingeniería tisular (Tissue-Engineered Vascular 
Graft) 
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Summary 

Cardiovascular diseases are the leading causes of death worldwide. The stenosis or 

blockage of blood vessels results in a decrease in blood flow and causes tissue damage 

due to inadequate nutrient supply. Conventional surgery is the main surgical option for 

the treatment of these diseases through the use of autologous vascular grafts. 

However, in certain patients, especially the elderly, the use of these grafts is not 

possible. In this situation, tissue-engineered vascular grafts are a promising 

therapeutic option that can replace or restore the biological functions of blood vessels. 

The aim of this PhD thesis is to analyze and validate the physicochemical and 

biological properties of materials that can be used for the development of tissue-

engineered vascular grafts. To this end, this research has been divided into several 

chapters. The first chapter addresses the current state of development of tissue-

engineered vascular grafts, focusing on the methods and procedures used in the 

development of these grafts, as well as the advances and challenges in this field. The 

second chapter focuses on the manufacture and analysis of basic architectures 

designed with silk fibroin and poly(vinylidene fluoride) using various tissue engineering 

techniques. These studies provided information on the physicochemical and biological 

properties of the polymers, the results of which were used to determine they are 

optimal for vascular graft engineering, and select the best manufacturing method. 

In summary, we have validated silk fibroin and poly(vinylidene fluoride) polymers 

for the development of tissue-engineered vascular grafts. Promising results have been 

obtained with electrospinning technology, establishing a new branch of research in the 

field of materials and tissue engineering. 



 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

11 
 

Resumen 

La principal causa de muerte en el mundo se relaciona con patologías del sistema 

cardiovascular. El estrechamiento o la obstrucción de los vasos sanguíneos provocan 

una reducción del flujo sanguíneo y daños en los tejidos debido a un aporte deficiente 

de nutrientes. La cirugía convencional mediante el uso de injertos vasculares autólogos 

es la principal opción quirúrgica para el tratamiento de estas patologías. Sin embargo, 

en determinados pacientes, especialmente en aquellos de avanzada edad, puede no 

ser posible utilizar estos injertos. Por este motivo, los injertos vasculares basados en 

ingeniería tisular resultan prometedores como tratamiento quirúrgico, los cuales 

tienen la capacidad de sustituir o reparar las funciones biológicas de los vasos 

sanguíneos. 

Esta tesis doctoral tiene como objetivo primordial el análisis y validación de las 

propiedades fisicoquímicas y biológicas de materiales destinados al diseño de injertos 

vasculares de ingeniería tisular. Para ello, el presente trabajo se ha divido en dos 

bloques temáticos. El primer bloque se centra en el estado actual del desarrollo de los 

injertos vasculares de ingeniería de tejidos para conocer datos relativos a los 

materiales y metodologías empleados en el desarrollo de estos injertos, así como 

esclarecer los avances y desafíos hallados en este campo. El segundo bloque aborda la 

fabricación y análisis de estructuras básicas diseñadas con fibroína de seda y fluoruro 

de polivinilideno mediante diversas técnicas de ingeniería tisular. Estos estudios 

aportaron información de las características fisicoquímicas y biológicas de los 

polímeros, cuyos resultados sirvieron para comprobar si son óptimos para el diseño de 

injertos vasculares, así como hallar la mejor metodología para su desarrollo. 

En definitiva, la presente tesis doctoral ha permitido la validación de los polímeros 

de fibroína de seda y fluoruro de polivinilideno para su uso en el diseño de injertos 

vasculares de ingeniería tisular. Hemos obtenido unos resultados prometedores con la 

tecnología del electrohilado, estableciendo una línea de investigación en el ámbito de 

materiales e ingeniería tisular. 



 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



Introducción 
 

13 
 

Introducción 

1. Perspectiva histórica: Injertos vasculares de ingeniería tisular 

Las patologías relacionadas con el sistema cardiovascular son la principal causa de 

muerte en el mundo [1]. La reducción del flujo sanguíneo provocado por el 

estrechamiento o bloqueo de los vasos nativos genera daño tisular debido al 

suministro insuficiente o inadecuado de nutrientes. Además, la inactividad física, 

dietas no saludables, el consumo de alcohol y tabaco, entre otros, son factores de 

riesgo conductuales que aumentan la aparición de estas patologías, previéndose una 

tasa de mortalidad mundial superior a 20 millones de personas en el año 2030 [2,3]. 

La intervención farmacéutica y quirúrgica es requerida en la mayoría de las 

ocasiones. Entre los tratamientos, destacan las cirugías endovasculares, como la 

angioplastia, procedimiento que se emplea para paliar estas patologías mediante el 

dilatación de la estenosis [2]. A pesar de ello, la cirugía convencional mediante el uso 

de injertos vasculares autólogos sigue siendo la principal opción para el tratamiento de 

estas patologías, siendo la vena safena, arteria radial o la arteria mamaria interna las 

de elección para reestablecer el flujo sanguíneo [4]. 

Estos injertos vasculares autólogos pueden no estar disponibles en ciertos 

pacientes, especialmente en aquellos de edad avanzada o que presenten alguna 

patología vascular previa. Por esta razón, se introdujeron los primeros injertos 

sintéticos en la década de 1950. Esta circunstancia supuso el origen de nuevos avances 

en farmacología, ciencia de los materiales y metodologías de fabricación [5,6]. 

En términos generales, estas prótesis sintéticas resisten muy bien el 

enroscamiento y las diferentes presiones vasculares [7]. Se han obtenido muy buenos 

resultados clínicos en sustituciones arteriales de gran diámetro [8], como por ejemplo 

en bypass aortoilíacos (Fig. 1). El politetrafluoroetileno expandido (ePTFE) o el 

tereftalato de polietileno (PET), son materiales sintéticos utilizados en el diseño de 

injertos sintéticos comerciales. Sin embargo, se hallaron problemas clínicos al usarse 

estas prótesis comerciales en vasos de pequeño diámetro (<6 mm de diámetro) debido 
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a la disminución de la permeabilidad vascular y aparición de trombos [6]. Ante esta 

situación, surgieron los primeros injertos vasculares de ingeniería de tejidos (TEVGs; 

tissue-engineered vascular grafts) como alternativa, cuyo objetivo es diseñar injertos 

vasculares capaces de sustituir o reparar las funciones biológicas de los vasos 

sanguíneos. 

 
 

Figura 1: Bypass aortoilíaco derecho donde el injerto vascular permite la circulación 
de la sangre desde la aorta abdominal hacia la arteria ilíaca externa derecha. 
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Weinberg y Bell fueron quienes crearon el primer TEVG que imitaba las tres capas 

histológicas de las arterias [9]. Este injerto estaba diseñado a partir de un tubo de 

colágeno, una fina malla de Dacron y cultivo de células, tales como células endoteliales 

aórticas bovinas, células del músculo liso y fibroblastos procedentes de la adventicia. 

Este TEVG no fue implantado en modelos in vivo, ya que el punto de rotura de este 

injerto era de 300 mmHg, siendo bastante inferior con respecto al de los vasos nativos, 

los cuales presentan valores superiores a 1500 mmHg [10,11]. Posteriormente, 

L'Heureux et al. consiguieron desarrollar un TEVG completamente biodegradable, el 

cual estaba formado por colágeno a partir de células del músculo liso y fibroblastos, y 

cultivados con células endoteliales [12]. Este injerto mostró tener una resistencia a la 

rotura similar a la de los vasos nativos, pero la permeabilidad de los TEVGs solo duró 

una semana. 

Estudios posteriores diseñaron injertos vasculares utilizando materiales sintéticos, 

como fue el caso de Hoerstrup et al., donde desarrollaron un TEVG diseñado con 

polímeros sintéticos (ácido poliglicólico/poli-4-hidroxibutirato) y cultivado con 

miofibroblastos y células endoteliales [13]. Surgieron una amplia variedad de injertos 

vasculares fabricados con materiales sintéticos, cuya aplicabilidad estuvo restringida 

debido a la aparición respuestas inmunes por parte del organismo [14]. En 2001, se 

realizó un estudio en humanos [15], donde los autores diseñaron un andamio 

biodegradable compuesto por un copolímero de L-lactida y ε-caprolactona, reforzado 

con ácido poliglicólico, y sembrado con células autólogas de médula ósea. Este injerto 

fue utilizado para reemplazar la arteria pulmonar debido a un defecto cardíaco 

congénito que producía niveles bajos de oxígeno en un paciente pediátrico.  

Actualmente, y después de más de medio siglo de investigaciones, existe un 

amplio abanico de estudios destinados a mejorar el desarrollo y diseño de estos TEVGs 

aprovechándose de las nuevas tecnologías y materiales. 
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2. Principios básicos para el diseño de injertos vasculares de ingeniería 

tisular 

La ingeniería tisular es un campo interdisciplinar que aprovecha la biología celular 

y los principios de la ingeniería para diseñar y desarrollar estructuras que restauren, 

imiten o mejoren las condiciones biológicas de los tejidos y órganos [16]. Por tanto, los 

injertos vasculares diseñados mediante ingeniería tisular tienen como objetivo sustituir 

o reparar las funciones biológicas de los vasos sanguíneos dañados. En términos 

generales, los TEVGs deben ser capaces de remodelarse, crecer, autorrepararse y 

responder al entorno inmediato [7]. Estos injertos deberían diseñarse con una 

conformación similar o idéntica a los vasos sanguíneos nativos, siendo importante 

estudiar su organización histológica antes de proceder a su desarrollo.  

Histológicamente, las paredes arteriales y venosas se dividen en tres túnicas 

diferentes: íntima, media y adventicia (Fig. 2). La íntima, capa concéntrica más interna, 

provee a los vasos de una capa lisa. Esta estructura está formada principalmente por 

células endoteliales, las cuales son claves para prevenir la coagulación y regular el 

intercambio de oxígeno y nutrientes, así como controlar la señalización del 

componente muscular a la capa media [17]. Debemos destacar la existencia de una 

serie de válvulas venosas procedentes de unos repliegues de la capa íntima, cuya 

principal función es evitar el reflujo y estancamiento de la sangre, especialmente en las 

partes inferiores del cuerpo [18]. La túnica intermedia está constituida por una 

población densa de células musculares lisas, dilatándose y contrayéndose de forma 

coordinada cuando reciben señales de las células endoteliales de la capa íntima, de tal 

manera que pueden regular la función contráctil a medida que cambia la presión de los 

vasos sanguíneos [19]. Por último, la túnica adventicia compone la capa más externa, 

formado principalmente por fibras de colágeno y fibroblastos. A diferencia de la capa 

íntima que proporciona elasticidad al vaso sanguíneo, la capa adventicia aporta rigidez 

[19,20].  
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Figura 2: Ilustración histológica de una arteria y una vena con sus respectivas capas y 
componentes principales. 

 

A la hora de diseñar un TEVG, hay que tener en cuenta una serie de características 

propias del injerto, tales como sus propiedades fisicoquímicas (resistencia mecánica, 

elasticidad, grado de cristalinidad del polímero, etc.) y biológicas (biocompatibilidad, 

adhesión y proliferación celular, etc.). Los TEVGs deben, en primera instancia, evitar la 

rotura tras su implantación y ser flexibles para acomodar el flujo sanguíneo, así como 

ser capaces de aguantar una presión pulsátil [6]. Además, los TEVGs tiene que estar 

diseñados con materiales no inmunogénicos y no trombogénicos, evitando la aparición 

respuestas inmunes e inflamación por parte del paciente y la formación de trombos, 

respectivamente [7]. Finalmente, las células utilizadas en la fabricación del TEVG 

(endoteliales, musculares, fibroblastos, etc.), así como las procedentes del organismo, 

deben de ser capaces de adherirse y proliferar en el injerto, de tal manera que exista 

una integración entre las células del huésped y el TEVG, mejorando la 

biocompatibilidad y regeneración del tejido [6]. 
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2.1. Materiales utilizados en el diseño de andamios vasculares 

Un TEVG debería estar formado por un andamio o scaffold, el cual da forma y 

resistencia mecánica al injerto. La arquitectura del andamio puede presentar 

porosidades, las cuales permiten y mejoran la adhesión y proliferación en el propio 

injerto. Idealmente, los andamios deberían ser biodegradables, reemplazándose por el 

nuevo tejido funcional procedente del organismo [7]. Sin embargo, esta degradación 

del andamio debe producir productos no tóxicos y que sean fácilmente liberados por el 

organismo [21]. Por otra parte, los andamios tienen que ser biocompatibles, no 

trombogénicos y presentar unas propiedades mecánicas (resistencia mecánica, 

elasticidad, etc.) aptas para su implantación, capaces de aguantar la presión pulsátil 

del flujo sanguíneo y evitar su rotura [6,22]. Debemos destacar que, aunque se 

recomienda usar andamios, se pueden desarrollar TEVGs sin ellos, por lo que los 

injertos están únicamente formados por células [23,24]. En cuanto a los tipos de 

materiales que pueden ser utilizados en el diseño de andamios vasculares, existe una 

amplia variedad, siendo principalmente naturales y sintéticos (Tabla 1). 

 

Tabla 1. Resumen de las ventajas e inconvenientes de los materiales que pueden ser utilizados 
en el diseño de los TEVGs. 
 

Materiales Ventajas Inconvenientes 

Naturales 

Biocompatibilidad 

Adhesión y proliferación celular 

Componentes de vasos nativos 

Propiedades mecánicas 

Precio elevado 

Procesado complejo 

Sintéticos 

Propiedades mecánicas 

Económicos 

Rapidez de fabricación 

Reacción inmune 

Hidrofóbicos 

Toxicidad en productos degradados 

 

La principal ventaja de los polímeros naturales es su gran biocompatibilidad [25]. 

Estos materiales pueden obtenerse de una multitud de fuentes, como los tendones o 

la piel. Algunos ejemplos son el colágeno, el cual presenta baja antigenicidad, 

reduciendo la aparición de respuestas inmunitarias, y mejora la adhesión y 

proliferación celular [26,27], o la elastina, la cual previene la hiperplasia de la túnica 
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íntima [28]. No obstante, los andamios vasculares fabricados con estos polímeros 

naturales presentan propiedades mecánicas, tales como la resistencia a la rotura o 

elasticidad, inferiores a los vasos nativos [29,30]. Además, el procesado de estos 

polímeros es complejo, de larga duración y caro [25,28]. 

Por otro lado, los materiales sintéticos, como el ácido poliglicólico, el ácido 

poliláctico y la policaprolactona, destacan por su comportamiento mecánico, los cuales 

son capaces de adaptarse a las diferentes necesidades clínicas en términos de 

elasticidad y flexibilidad [31]. Entre todos ellos, debemos destacar el ácido poliglicólico, 

ya que diferentes estudios demostraron que este polímero puede soportar presiones 

equivalentes a la aórtica e incluso tener una resistencia mecánica superior a la de la 

vena safena [32,33]. Además de las propiedades mecánicas, los materiales sintéticos 

son económicos y fáciles de obtener, consiguiendo tiempos de fabricación cortos. Sin 

embargo, algunos polímeros presentan una baja biocompatibilidad, provocando 

reacciones inmunes, y generalmente presentan un comportamiento hidrofóbico, el 

cual interfiere en la adhesión y proliferación celular [28]. Por otro lado, muchos de 

estos polímeros son degradables, cuyos productos de descomposición pueden ser 

tóxicos para el organismo [25,34]. 

 

2.2. Tipos de células utilizadas en ingeniería de tejidos vasculares 

Las células usadas en ingeniería de tejidos deben ser no inmunogénicas, 

funcionales y fáciles de obtener. La necesidad de utilización de un injerto vascular 

puede ser inmediata, por lo que se requieren tiempos de cultivos y procesado 

celulares cortos, así como un correcto funcionamiento celular y que no estén alteradas 

su comportamiento fisiológico. En la Tabla 2 se resumen las principales técnicas de 

siembra celular aplicadas en los TEVGs [31,35].  
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Tabla 2. Principales tipos de siembra celular aplicadas en los TEVGs. 
 

Siembra Celular Técnica Ventajas Inconvenientes 

Estática 

Suspensión y cultivo celular 
directamente sobre el 
lumen o el exterior del 
andamio. 

Económico 

Procedimiento sencillo 

Evita daño celular 

Mala eficiencia de 
siembra celular 

Distribución no 
homogénea de las 

células 

Dinámica Siembra rotacional, al vacío 
y tensión de fluido. 

Distribución y penetración 
homogénea de las células 

Eficiencia de siembra 
celular 

Técnicas complejas 

Mayor susceptibilidad a 
la contaminación 

Condiciones específicas 
para cada técnica 

Electroestática 
Altera las cargas eléctricas 
del andamio para 
promover adhesión celular. 

Alta eficiencia de siembra 
celular 

Acelera maduración 
celular 

Las células solo se 
adhieren a la superficie 

Existen pocos estudios 
de viabilidad celular 

Magnética 

Uso de perlas magnéticas 
para seleccionar células 
deseadas y aplicación de 
un campo magnético 
externo. 

Cultivo celular completo y 
homogéneo 

Necesidad de evaluar 
posibles efectos 

secundarios 

 

Por otro lado, existe un amplio abanico de fuentes celulares. A continuación, se 

resumen los principales tipos celulares utilizados en la producción de TEVGs. 

 

Células autólogas 

Son aquellas procedentes del propio paciente, por lo que la principal ventaja es la 

ausencia de reacción inmune [36]. Algunos ejemplos son las células endoteliales o las 

células del músculo liso, las cuales son muy importantes para la estructura y función de 

los vasos sanguíneos, como ya se ha explicado. En un estudio clínico realizo por 

Herrmann et al., se fabricaron TEVGs de 3-6 mm de diámetro mediante la obtención 

de injertos de vena safena procedentes de donantes de órganos, se descelularizaron y 

recelularizaron con células endoteliales autólogas. Estos injertos vasculares se 

implantaron en cirugías de bypass coronario de 12 pacientes con una edad media de 
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69 años, los cuales tuvieron una supervivencia de 9 años. Los resultados del final del 

estudio mostraron la presencia de estenosis en el injerto de 7 pacientes, y una 

permeabilidad del 50% [37]. Comentar como limitación de que el hecho de que estas 

células sean autólogas implica la obtención de las mismas mediante biopsia. Por otro 

lado, el uso de TEVG suele ser destinado a personas de avanzada edad, por lo que la 

capacidad proliferativa y regenerativa de estas células autólogas es limitada. Además, 

la realización de la biopsia y cultivo celular son procedimientos largos y costosos [34]. 

 

Células madre embrionarias 

Estas células proceden, como su propio nombre indica, de embriones en la fase de 

blastocisto, por lo que presentan la capacidad de diferenciarse en cualquier célula de 

las capas germinales [38], tales como células endoteliales o células del músculo liso 

[34].  Sundaram et al. consiguieron desarrollar TEVGs de pequeño diámetro utilizando 

estas células. Los resultados in vitro demostraron la capacidad de las células madre 

embrionarias para diferenciarse en células del músculo liso y de ser cultivadas en 

TEVGs de ácido poliglicólico. Histológicamente, los injertos mostraron similitudes con 

respecto a los vasos nativos en términos de celularidad y expresión de marcadores de 

células de músculo liso [39]. Existen pocos estudios con el uso de estas células, ya que 

hay riesgo de rechazo inmunitario y tumorigenicidad, así como problemas éticos 

derivados de su uso en humanos [34,40]. 

 

Células madre mesenquimales 

Las células madre mesenquimales son células madre adultas capaces de 

autorrenovarse y obtener células de linaje mesodérmico [41]. Estas células se obtienen 

en una multitud de fuentes, tales como el cordón umbilical o el tejido adiposo. 

Además, son capaces de secretar factores inmunosupresores, reduciendo las 

respuestas inmunogénicas [42,43], e incluso pueden promover la angiogénesis [44]. 

Zhao et al. fabricaron TEVGs de 2 mm de diámetro diseñados con células madre 

mesenquimales autólogas procedentes de la médula ósea. Los injertos fueron 
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implantados en la arteria carótida de 4 conejos durante 4 semanas, los cuales fueron 

permeables durante todo el estudio, no hallando signos de respuesta inmune, 

estenosis o formación de trombos [45]. Por otro lado, Jiao et al. desarrollaron injertos 

vasculares de 3 mm de diámetro a partir de arterias carótidas porcinas 

descelularizadas, las cuales fueron cultivadas con células madre mesenquimales 

procedentes de médula ósea. Tras un tiempo de cultivo de 7 días, se observaron 

células endoteliales en la capa interna de los TEVGs, así como la existencia de 

marcadores mecanorreceptores y de angiogénesis [46]. Sin embargo, durante el 

procesamiento in vitro de las células madre mesenquimales, éstas pierden 

rápidamente su capacidad de diferenciación, presentando una limitada e insuficiente 

expansión celular [34,42,47]. Además, se han reportado algunos casos en los que el 

tratamiento con estas células puede provocar trombosis debido a un incremento de 

los factores procoagulantes y de la respuesta inflamatoria [48,49]. 

 

Células progenitoras endoteliales 

La sangre o la médula ósea son fuentes en las que se pueden obtener y aislar las 

células progenitoras, las cuales tienen el potencial diferenciarse en células endoteliales 

[34]. Las células procedentes de la sangre del cordón umbilical son más estables que 

las de la sangre periférica, pero su utilización es escasa debido a que no todos los 

pacientes pueden tener acceso a su propio cordón umbilical [50]. Los injertos 

vasculares desarrollados con las células progenitoras muestran potencial para la 

endotelización [51], así como un mantenimiento de la permeabilidad vascular [52]. 

Allen et al. demostraron que las células endoteliales procedentes de células 

progenitoras presentaban un crecimiento, fenotipo y funciones similares a las de los 

vasos nativos [53]. En otro estudio realizado por Muniswami et al., se cultivaron células 

progenitoras endoteliales en TEVGs descelularizados, los cuales se implantaron en la 

aorta abdominal de 3 ratas durante 1 semana. Los resultados mostraron que los 

injertos vasculares expresaban marcadores endoteliales y no se hallaron respuestas 

inmunogénicas [54]. Sin embargo, el uso de estas células está limitado debido a su 

dificultad de aislamiento y existencia de heterogeneidad relacionada con su potencial 
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angiogénico y especificidad tisular, así como desconocimiento de las características y 

mecanismos exactos de diferenciación de las células progenitoras endoteliales [42,54]. 

 

Células madre humanas pluripotentes inducidas 

Las células madre humanas pluripotentes inducidas (hiPSCs; human induced 

pluripotent stem cells) son capaces de generar células específicas para el diseño de 

TEVG. Estos tipos de células pueden llegar a presentar propiedades similares al de las 

células madre embrionarias, ya que se generan a partir de la reprogramación genética 

de las células somáticas mediante factores de transcripción de pluripotencia [55]. Las 

principales características de estas células son su gran capacidad de autorrenovación y 

diferenciación en cualquier célula somática, como por ejemplo las células endoteliales 

y las células musculares lisas. Además, las células somáticas pueden proceder del 

paciente, evitando reacciones inmunogénicas [56,57]. En un estudio reciente realizado 

por Luo et al., se diseñaron TEVGs sembrando hiPSCs en un andamio de ácido 

poliglicólico, las cuales se diferenciaron en células del músculo liso. Los injertos con un 

diámetro de 3 mm se implantaron en la aorta abdominal de 6 ratas durante 60 días, los 

cuales permanecieron permeables durante todo el seguimiento y no se observaron 

reacciones inmunogénicas [58].  A pesar de todas las ventajas de las hiPSCs, existe el 

riesgo de teratogénesis y tumorigénesis debida a la activación no deseada de genes de 

pluripotencia [59-61]. Todavía se requieren más estudios para asegurar su aplicación 

clínica. 

 

2.3. Metodologías aplicadas en el diseño de injertos vasculares 

Como se ha descrito con anterioridad, los diferentes materiales y células 

modifican las propiedades fisicoquímicas y biológicas del injerto. La arquitectura de un 

TEVG es clave para el correcto funcionamiento del injerto, ya que su estructura interna 

modifica el comportamiento del mismo y su función, e influye en la adhesión y 

proliferación celular del huésped en el propio injerto [21,62]. La metodología 

empleada debería dar lugar a estructuras con poros, ya que es importante que las 
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células del huésped proliferen en el injerto vascular para que exista una integración 

entre las células del huésped y el TEVG [6], como se comentó anteriormente. Así pues, 

la metodología empleada en el diseño y desarrollo de los TEVGs influye directamente 

en la arquitectura del injerto, existiendo una amplia variedad de técnicas destinadas a 

la fabricación de injertos vasculares. A continuación, se exponen las principales 

metodologías usadas en la fabricación de TEVGs (Fig. 3). 

 

 

 
 
 

 

Figura 3: Principales metodologías utilizadas en la fabricación de injertos vasculares de 
ingeniería tisular, siendo (a) el uso de moldes, (b) laminación de hojas cultivadas con células, 
(c) obtención de un injerto vascular procedente de fuentes xenogénicas y descelularizarlo,     
(d) bioimpresión 3D, y el (e) electrohilado. Una vez fabricados, se puede llevar a cabo el cultivo 
celular del injerto, implantándose con o sin células. 
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Uso de moldes 

Es una técnica relativamente sencilla en la que se utilizan moldes para fabricar 

estructuras tubulares con una morfología similar a los vasos sanguíneos nativos. En 

términos generales, la solución polimérica, ya sea con materiales naturales o 

sintéticos, se inyecta dentro de un molde cilíndrico. Dicho molde presenta un tubo 

interior, cuyo tamaño coincide con el diámetro interno deseado del injerto, y una 

pared externa, la cual delimita el grosor de la pared del TEVG [6].  

Otras técnicas, como la lixiviación de sales, pueden utilizarse para crear injertos 

vasculares con porosidad. Sin embargo, las propiedades mecánicas de estos injertos, 

tales como la resistencia mecánica o la elasticidad, suelen ser insuficientes para su 

implantación, por lo que esta metodología puede combinarse con otras para mejorar 

dichas características y proporcionar resistencia adicional al TEVG, como la inserción 

de una malla o el revestimiento con fibras de electrohilado [63]. Un ejemplo de esta 

metodología sería el estudio de Jiao et al., donde diseñaron injertos vasculares con un 

diámetro de 3-6 mm utilizando moldes en los que se introdujo una solución de 

gelatina/alginato cargado de células madre con factores de crecimiento. Estas células 

se diferenciaron en células endoteliales y células de músculo liso para imitar la túnica 

íntima y media, respectivamente, y se añadió una capa externa de ácido poliláctico-

glicólico para mejorar la resistencia mecánica de los injertos vasculares [64]. 

 

Laminación de hojas 

En primer lugar, se diseñan láminas de células y, posteriormente, se enrollan sobre 

una estructura tubular para crear una morfología tridimensional [6]. Tradicionalmente 

se ha utilizado el laminado celular secuencial, el cual consiste en el cultivo de varias 

láminas celulares, dando lugar a un injerto multicapa formado exclusivamente por 

células. Debido a que se trata de un proceso largo, existe la opción de cultivar largas 

láminas con diferentes grupos celulares y, posteriormente, obtener en un solo paso un 

injerto vascular multicapa.  
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Por otro lado, se pueden mejorar las propiedades de los injertos combinándolos 

con otras técnicas, como el moldeo o el electrohilado [63]. Baba et al. diseñaron un 

TEVG con un diámetro de 4 mm utilizando láminas de fibra de vidrio sembradas con 

fibroblastos, células musculares lisas y células endoteliales, imitando las capas 

adventicia, media e íntima, respectivamente. Los resultados in vitro demostraron que 

la maduración de las capas en un biorreactor mejoró significativamente la resistencia 

mecánica del injerto vascular [65]. A pesar de que esta técnica permite la obtención de 

TEVGs diseñados con células autólogas, evitando respuestas inmunes por parte del 

organismo, así como diseñar estructuras biológicas muy similares a los vasos 

sanguíneos nativos, se trata de un proceso complejo y laborioso. Se necesitan biopsias 

para poder conseguir las células del huésped para, posteriormente cultivarlas y realizar 

la técnica de laminación. Además, estas láminas celulares son muy susceptibles a 

dañarse durante el proceso [63]. 

 

Descelularización 

Consiste en la obtención de una matriz extracelular eliminando todas las células 

de un tejido u órgano mediante el uso de agentes físicos, químicos y enzimáticos 

[66,67]. Esta matriz extracelular puede ser obtenida a partir de fuentes alogénicas o 

xenogénicas, ya que en general la composición de la matriz extracelular es similar a la 

del ser humano, o a partir del cultivo de células autólogas en un andamio diseñado con 

materiales naturales o sintéticos y posteriormente descelularizada, donde se 

promueve la proliferación de las células del huésped [68-70]. En un estudio realizado 

por Liu et al., se fabricaron un TEVG de 2 mm mediante la descelularización de una 

membrana amniótica humana, cuya resistencia mecánica fue mejorada añadiendo 

externamente una capa electrohilada de policaprolactona y fibroína de seda. Este 

injerto fue implantado en la aorta abdominal de 10 ratas durante 24 semanas. Los 

resultados mostraron una rápida endotelización y una resistencia mecánica similar a la 

de la aorta nativa [71].  

La descelularización permite al TEVG mantener una composición y arquitectura 

similar a las de los vasos sanguíneos nativos, por lo que presentan una 
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biocompatibilidad, adhesión y proliferación celular similar a ellos [72-74]. Al eliminar 

todo el material celular y antigénico, se disminuye el riesgo de reacciones 

inmunogénicas e inflamatorias [75]. Sin embargo, esta metodología implica un 

procesamiento complejo, donde las técnicas de descelularización pueden dañar la 

matriz extracelular, empeorando las propiedades mecánicas [76].  

 

Impresión 3D y Bioimpresión 

La impresión 3D es una técnica innovadora en el área de ingeniería tisular, ya que 

tiene la capacidad de diseñar y fabricar estructuras complejas con gran 

reproducibilidad [28]. La utilización de esta metodología comprende la obtención de 

imágenes del tejido u órgano diana mediante resonancia magnética o tomografía 

computarizada, diseño de la estructura utilizando un software informático, elección de 

una tinta imprimible y el desarrollo de un objeto 3D por medio de una impresora 3D 

[77]. Sin embargo, su aplicación en el campo de injertos vasculares ha sido poco 

estudiada debido a la generación de estructuras duras y rígidas [28], restringiendo su 

empleo en la planificación y enseñanza de procedimientos vasculares [78,79]. Por este 

motivo, la impresión 3D se utiliza en mayor medida en la fabricación de tejidos duros, 

tales como el hueso o el cartílago [67,80]. 

Un derivado de la impresión 3D es la bioimpresión, en la cual se utiliza una 

biotinta, es decir, la combinación de un polímero (colágeno, fibrina, alginato, etc.) y 

células (células del músculo liso, endoteliales, fibroblastos, etc.), obteniendo 

estructuras en 3D con células [81].  Existen una amplia variedad de estudios en los que 

se han diseñado y desarrollado injertos vasculares mediante bioimpresión. Algunos 

ejemplos son la fabricación de TEVGs combinando gelatina y fibroblastos [82], o el uso 

de una biotinta de metacrilato de gelatina cargado con células de músculo liso y 

posteriormente el cultivo de células endoteliales en la superficie interna de la 

estructura tubular [83]. La bioimpresión permite el diseño y fabricación de TEVGs con 

una adecuada densidad y distribución celular. Sin embargo, la resistencia y fuerza 
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mecánica son inferiores con respecto a los vasos nativos, estando limitado su 

implantación [28,77,84].  

 

Electrohilado 

El electrohilado o electrospinning es una técnica versátil utilizada para producir 

nanofibras de polímero, ya sea natural o sintético, mediante la aplicación de una 

corriente eléctrica [63,85]. En términos generales, el electrohilado se realiza mediante 

una jeringa en el que se encuentra la solución del polímero, una bomba para impulsar 

el émbolo de la jeringa, una cánula con punta roma por la que sale el polímero, un 

colector metálico donde se acumulan las fibras resultantes, y fuentes de alimentación 

de alto voltaje para generar un campo eléctrico (Fig. 4). En el caso del electrohilado 

destinado a TEVG, el colector tiene forma cilíndrica, cuyo grosor coindice con el 

diámetro interno del injerto vascular. 

 

 
 
 

Figura 4: Representación de la configuración básica del electrohilado. 
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El factor clave de esta técnica es el empleo de un campo eléctrico entre la punta 

de la aguja y el colector metálico. Resumidamente, el electrohilado se puede dividir en 

las siguientes fases [85,86]: 

1) Al principio, la solución del polímero se mantiene en la aguja por tensión 

superficial. Al aumentar el voltaje, las cargas electrostáticas se acumulan en la 

punta de la aguja, haciendo que la solución se reorganice formando un cono 

conocido como “cono de Taylor” [87].  

2) Cuando la fuerza generada por el campo eléctrico logra superar la tensión 

superficial, se genera un chorro o jet del cono, en el que la solución fluye 

estable y uniformemente en línea recta desde la jeringa hacia un colector 

metálico cargado en sentido opuesto. 

3) A medida que el chorro avanza se generan una serie de complejas 

inestabilidades en el chorro, provocando movimientos de flexión [88]. 

4) La evaporación del disolvente se produce durante el desplazamiento de la 

solución desde la jeringa al colector, lugar donde se forman las fibras de 

polímero. 

El electrohilado es una metodología que permite realizar estructuras formadas por 

fibras de polímero, creando andamios con porosidades. Esas estructuras son capaces 

de replicar la arquitectura y propiedades mecánicas de los vasos sanguíneos nativos 

[89]. Además, diferentes estudios han demostrado que esta técnica mejora la adhesión 

y proliferación celular [90,91]. Por otro lado, existen una serie de parámetros, ya sean 

de la solución, del propio proceso de electrohilado o ambientales, que modifican la 

morfología de las fibras de polímero. En la Tabla 3 se resumen los efectos de estos 

factores [63]. 
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Tabla 3. Parámetros que afectan a la morfología de las fibras del polímero electrohiladas. 
 

Parámetros Efecto en la Morfología de la Fibra Referencias 

Solución 

Viscosidad 

Con un aumento en la viscosidad se obtienen 

fibras continuas, y con una disminución se 

forman partículas en lugar de fibras. 

Shenoy et al. [92] 

Concentración 

del polímero 

A mayor concentración, mayor diámetro de 

fibras. 
Gu et al. [93] 

Tensión 

superficial 

Cuando aumenta la tensión superficial de la 

solución, se necesitan valores más altos de 

voltaje. 

Lee et al. [94] 

Intrínsecos del 

electrohilado 

Velocidad de 

flujo 

Se puede incrementar el diámetro de las 

fibras con un aumento de la velocidad de 

flujo. Cuanto mayor sea la velocidad de flujo, 

mayor es la probabilidad de que se creen 

defectos en las fibras por una evaporación 

insuficiente del disolvente. 

Zarghman et al. 

[95] 

Voltaje A mayor voltaje, menor diámetro de fibra. Deitzel et al. [96] 

Distancia 

aguja-colector 

Cuanto menor es la distancia aguja-colector, 

menor es la evaporación del disolvente, 

generando defectos y modificaciones en el 

diámetro de las fibras. 

Gaumer et al. [97] 

Ambientales 

Humedad 

Cuanta más baja sea la humedad, se obtienen 

superficies más lisas. Cuanto mayor sean los 

valores de humedad, mayor cantidad de 

poros se generan en la superficie de las fibras. 

Casper et al. [98] 

De Vrieze et al. [99] 

Temperatura 
Afecta a la velocidad de evaporación del 

disolvente y a la viscosidad de la solución. 
De Vrieze et al. [99] 
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3. Cirugía en injertos vasculares 

El injerto vascular diseñado debe poseer unas propiedades fisicoquímicas y 

biológicas aptas para su implantación. Además, su diámetro y longitud tienen que ser 

similares al lugar anatómico donde se vaya a realizar la sustitución vascular. Una vez 

desarrollado el TEVG, es importante llevar a cabo correctamente la cirugía 

reconstructiva mediante la realización de una anastomosis vascular (Fig. 5 y 6), cuyo 

objetivo es la unión del injerto con el vaso nativo, consiguiendo sellar ambos extremos, 

sin hemorragia y usando el menor número posible de suturas.  

 

 

Figura 5: Implantación de un injerto vascular mediante anastomosis término-terminal.              
a) colocación de clamps hemostáticos, los cuales se sitúan lo más proximal y distal posible del 
vaso disecado; b) sección de la arteria o vena diana; c) sutura del injerto vascular empezando 
por un extremo de la anastomosis dejando puntos guía para facilitar la manipulación del vaso 
sanguíneo y del injerto; d) suturada toda la circunferencia en un lado, se realizan los mismos 
procedimientos en el extremo contrario; e) completada la anastomosis, se procederá a la 
retirada de los clamps vasculares y comprobación de si existen fugas de sangre tras la 
eliminación de los clamps, las cuales se tratan con suturas adicionales. 
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Aunque Alexis Carrel describió por primera vez la triangulación para realizar de 

forma segura una anastomosis, actualmente existe una amplia variedad de técnicas 

que se pueden llevar a cabo en dicho procedimiento quirúrgico [100,101]. En términos 

generales, se recomienda dejar 2 o 3 puntos guíaS con cabos largos para facilitar la 

manipulación del vaso y del injerto durante la cirugía [102]. La única diferencia entre 

ambas técnicas es la separación entre los puntos guía, siendo de 180° o 125°, 

respectivamente. Por otro lado, las suturas pueden realizarse de manera interrumpida 

o continua. A pesar de que la aplicación de sutura continua es más rápida y muestran 

resultados de permeabilidad similares que el patrón de puntos sueltos, se han hallado 

problemas asociados a estenosis vasculares. Por esta razón, la sutura interrumpida se 

aplica a anastomosis de pequeño calibre (menor de 6 mm), mientras que la continua a 

injertos de mediano-gran tamaño (mayor de 6 mm) [103,104]. 

 
 

Figura 6: Implantación de un injerto vascular mediante anastomosis término-lateral, donde a) 
colocación de clamps hemostáticos y realización de una arteriotomía o venotomía en la 

superficie del vaso diana; b-c) sutura de un extremo del injerto vascular con respecto a el 
defecto creado previamente; d) se llevan a cabo los mismos procedimientos en el extremo 
contrario del injerto y el vaso diana, retirada de los clamps vasculares, y consecución de la 

revascularización de una arteria o vena mediante un bypass. 
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3.1. Fisiopatología vascular 

Durante la cirugía vascular hay una serie de factores que se deben de tener en 

cuenta para asegurar el resultado clínico tras la realización de la anastomosis. 

Concretamente, el espasmo vascular y la formación de trombos son los principales 

problemas que pueden aparecer durante y tras la cirugía. Existe una multitud de 

causas que pueden provocar ambos procesos, tales como maniobras bruscas, 

sequedad de los tejidos, tensión o desgarros en la línea de sutura, etc. Todos estos 

factores provocan la disminución del calibre del vaso debido contracción de las fibras 

musculares lisas, en el caso del espasmo vascular [105], y la activación de las vías de 

coagulación y mecanismos trombogénicos, provocando la agregación de plaquetas y 

aparición de trombos [106]. 

No obstante, el espasmo vascular y la trombosis se pueden prevenir. Algunas de 

las estrategias son: 

- Minimizar el daño quirúrgico [105,107], ya sea con el uso de clamps 

atraumáticos, uso correcto del material quirúrgico, evitar tensión en la línea de 

sutura, etc. 

- Mantener la capa íntima, ya que está formado por células endoteliales, las 

cuales son clave para prevenir la coagulación y controlar la señalización del 

componente muscular a la capa media [17,108].  

- Utilización de sustancias anticoagulantes como la heparina, la cual regula la 

actividad plaquetaria y evita la formación posterior de coágulos o trombos 

[102,109]. 

- Utilización de diferentes fármacos para prevenir los espasmos, como la 

lidocaína [110]. Este fármaco se puede utilizar antes de realizar la anastomosis 

debido a su efecto vasodilatador. 

- Uso de suero atemperado localmente para prevenir que los tejidos se enfríen y 

se sequen. Además, se puede diluir junto a sustancias anticoagulantes para 

prevenir la formación de coágulos en el lumen vascular. Según se cree el 

defecto y antes de finalizar el último punto de la anastomosis, también se 
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puede lavar con suero salino heparinizado y atemperado para eliminar los 

restos de sangre [102,110]. 

 

3.2. Pruebas diagnósticas de permeabilidad vascular 

Tras la finalización de la cirugía, es importante el seguimiento posoperatorio del 

paciente para comprobar la evolución, así como la permeabilidad del injerto. Existen 

varios métodos para analizar y diagnosticar la evolución del injerto vascular, 

destacando la ecografía y angiografía. 

 

Ecografía 

Se trata de un método no invasivo en el que se registra el flujo de la sangre gracias 

a la emisión y recepción de ultrasonidos. Se puede diagnosticar la presencia de 

coágulos, estenosis, flujometría, oclusiones vasculares, existencia de permeabilidad 

vascular, etc. [111,112]. Para la realización de este método diagnóstico, se debe 

colocar gel entre la sonda o transductor y la piel para permitir una adecuada 

trasmisión de los ultrasonidos. El funcionamiento consiste, en términos generales, en 

la emisión de ultrasonidos mediante la sonda, los cuales se trasmiten por los diferentes 

tejidos. Parte de estas ondas atraviesan el tejido, mientras que otras se reflejan y 

vuelven al transductor, obteniendo una imagen en escala de grises [113], que es lo que 

se conoce como Modo B. Los tejidos que no dejan pasar los ultrasonidos (hiperecoico), 

se verán de color blanco. Por otro lado, las zonas donde los ultrasonidos atraviesan los 

tejidos (anecoico), corresponden con las partes de color negro. 

Existen varios modos durante la ecografía, los cuales permiten detectar e 

interpretar las zonas en las que existe movimiento. Para el diagnóstico de la 

permeabilidad vascular, se pueden diferenciar [113]: 

- Modo Doppler espectral: representación gráfica de la variación de velocidad del 

flujo sanguíneo con respecto al ciclo cardíaco. 
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- Modo Doppler Color: representa la velocidad media y dirección flujo sanguíneo. 

En función de la dirección del flujo, se representa en una escala de colores. 

Puede ser de color rojo, si el flujo se acerca al transductor, y de color azul, si se 

aleja de la sonda. 

- Modo Power-Color: permite valorar la intensidad o potencia del flujo 

sanguíneo. A diferencia de los anteriores, no cuantifica la velocidad ni dirección 

del flujo. Sin embargo, tiene una mayor sensibilidad a la existencia de 

permeabilidad vascular. Se representa la existencia movimiento con una escala 

de rojos. 

 

Angiografía 

Representa un método diagnóstico mínimamente invasivo que consiste en un 

examen de diagnóstico de los vasos sanguíneos mediante la utilización de rayos X y 

medios de contraste. Con este método se pueden identificar aneurismas, estenosis, 

malformaciones vasculares, trombos, etc. [114,115].  

Generalmente, para el acceso vascular se emplea la técnica de Seldinger [116]. 

Esta técnica consiste en la punción percutánea con una aguja hasta localizar el vaso 

sanguíneo, dentro de la cual se avanza una guía. Una vez que la guía se encuentre 

dentro de la arteria, se retira la aguja y se introduce un catéter o introductor sobre la 

guía hasta estar en la localización deseada. Finalmente, se extrae la guía. La arteria 

femoral sigue siendo el acceso arterial más habitual y común, aunque actualmente 

existen otras alternativas como la arteria braquial, axilar o poplítea [117]. Por otro 

lado, se tiene que elegir adecuadamente el tipo de catéter en función de la anatomía 

específica del vaso diana. Algunos de los parámetros que se deben tener en cuenta 

para la elección del catéter son la longitud, diámetro del vaso, o la presencia de ramas, 

entre otros. Algunos ejemplos son la utilización del catéter Judkins para la 

cateterización de vasos coronarios [118,119], o el catéter Headhunter para vasos 

cerebrales o arteria carótida [120,121]. 
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Justificación Unitaria de la Tesis 

La mayor causa de muerte en el mundo son patologías relacionadas con el sistema 

cardiovascular. Un aporte deficiente de nutrientes debido a la estenosis u obstrucción 

de los vasos sanguíneos puede provocar daños irreparables en el tejido afectado. Se 

prevé un aumento progresivo de la mortalidad por patologías cardiovasculares durante 

los próximos años debido a los nuevos estilos de vida sedentarios, dieta poco 

saludable, la inactividad, el consumo de tabaco y alcohol, entre otros. La cirugía 

convencional mediante el uso de trasplantes autólogos es la principal opción 

terapéutica. No obstante, puede no existir la posibilidad de dicho tratamiento en 

ciertos pacientes, especialmente en aquellos de edad avanzada o que presenten algún 

tipo de patología vascular previa. Por esta razón, la ingeniería tisular es una tecnología 

prometedora como tratamiento clínico, ya que permite diseñar injertos vasculares de 

diferentes tamaños capaces de sustituir o reparar las funciones biológicas de los vasos 

sanguíneos.  

Los injertos vasculares de ingeniería de tejidos deberían estar fabricados con un 

material capaz de tener una alta resistencia mecánica para evitar su rotura y facilitar su 

manipulación, así como un diseño que pueda sustituir o reparar el tejido del huésped y 

un tamaño de injerto adecuado para su uso clínico. Actualmente existen una amplia 

variedad de materiales que son utilizados en el diseño y desarrollo de injertos 

vasculares de ingeniería de tejidos, los cuales pueden ser categorizados como 

naturales o sintéticos. En primer lugar, los materiales naturales presentan baja 

antigenicidad y adecuada biocompatibilidad. Sin embargo, sus características 

mecánicas, tales como la resistencia mecánica o elasticidad, son inferiores a los 

materiales sintéticos. Por otro lado, los polímeros sintéticos presentan cualidades 

biológicas (biocompatibilidad, adhesión y proliferación celular, etc.) inferiores a los 

naturales. Todas estas características deben ser tenidas en cuenta, ya que son 

esenciales en el diseño de injertos vasculares de ingeniería tisular. Por esta razón, 

nuestra hipótesis de la presente tesis doctoral se fundamenta en que la evaluación de 

las propiedades fisicoquímicas y biológicas de los polímeros permitiría seleccionar el 

material más eficaz para el diseño de injertos vasculares basados en ingeniería tisular. 
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La ejecución de los distintos trabajos de investigación desarrollados para tal fin se 

ha realizado entre varias instituciones. Por un lado, el Centro de Cirugía de Mínima 

Invasión Jesús Usón (CCMIJU) es una institución dedicada a la investigación y 

formación quirúrgica. Dicho centro es uno de los Grupos de Investigación incluidos en 

el Centro de Investigación Biomédica en Red de Enfermedades Cardiovasculares 

(CIBERCV), dependiente del Instituto de Salud Carlos III, cuyo propósito es contribuir a 

reducir el impacto de las enfermedades cardiovasculares en nuestro entorno, 

liderando la investigación, la innovación y la formación en esta disciplina dentro del 

marco nacional e internacional. Además, el CCMIJU participa en una Red Cooperativa 

Orientada a conseguir resultados en Salud, concretamente en el área de Terapias 

Avanzadas (RICORS-TERAV). Esta red pretende promover investigaciones de utilidad 

para el conjunto de la ciudadanía, coordinando el tejido investigador del Sistema 

Nacional de Salud, y orientando su actividad investigadora hacia objetivos comunes 

con resultados transferibles a la población. 

Por otro lado, parte de la investigación de la presente tesis se ha llevado a cabo en 

la “Universidade do Minho”, concretamente en el “Centro de Física das Universidades 

do Minho e do Porto (CF-UM-UP)” y en el “Institute of Science And Innovation for Bio-

Sustainability (IB-S)”. Una de las líneas de investigación de estas instituciones es el 

desarrollo de materiales inteligentes y funcionales para aplicaciones biomédicas. 

Durante la estancia internacional hemos estado involucrados en la elección de los 

polímeros y en el desarrollo de estructuras desarrollados por ingeniería tisular, así 

como en el análisis de los resultados obtenidos que quedan recogidos en la presente 

tesis doctoral. 
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Objetivos 

Una vez introducidos los conceptos generales sobre los que se desarrolla este 

trabajo, la presente tesis doctoral tiene como objetivo general el análisis y validación 

de las propiedades fisicoquímicas y biológicas de materiales destinados al diseño de 

injertos vasculares de ingeniería tisular. A continuación se enumeran los objetivos 

específicos perseguidos para conseguir este hito. 

1. Estudio de los materiales y metodologías mayormente empleados en el diseño 

de injertos vasculares de ingeniería tisular. 

2. Análisis de los desafíos hallados en la implantación de los injertos vasculares de 

ingeniería tisular. 

3. Determinar las propiedades fisicoquímicas y biológicas de un polímero natural y 

otro sintético seleccionados en el presente trabajo. 

4. Evaluar la alteración de las características fisicoquímicas y biológicas de los 

polímeros utilizados en función de la metodología de ingeniería tisular 

empleada. 

5. Selección de la metodología más eficaz para el diseño de injertos vasculares de 

ingeniería tisular fundamentada en los resultados obtenidos tras el análisis de 

los polímeros. 
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Publicaciones científicas 

Los resultados científicos de la presente tesis doctoral están estructurados en dos 

partes. A continuación, se exponen los distintos artículos científicos que desarrollan 

cada uno de estos bloques temáticos. 

Bloque I) Estado actual de los injertos vasculares de ingeniería 

tisular. 

- Systematic review of tissue-engineered vascular graft 

Durán-Rey D, Crisóstomo V, Sánchez-Margallo JA, Sánchez-Margallo FM. 

Front Bioeng Biotechnol. 2021; 9: 771400. 

DOI: 10.3389/fbioe.2021.771400. PMID: 34805124. 

[Published] 

 

Frontiers applies the Creative Commons License Attribution (CC BY) license 
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Bloque II) Análisis fisicoquímicos y biológicos de materiales 

destinados al desarrollo de injertos vasculares de ingeniería 

tisular. 

 

- Development of silk fibroin scaffolds for vascular repair 

Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Ribeiro S, Sánchez-Margallo JA, 

Crisóstomo V, Irastorza I, Silván U, Lanceros-Méndez S, Sánchez-Margallo FM. 

Biomacromolecules. 2023; 24(3): 1121-1130. 

DOI: 10.1021/acs.biomac.2c01124. PMID: 36754364. 

[Published] 

 

 

 
 

 

 



Publicaciones Científicas – Bloque II 
 

56 
 

 

Reprinted with permission from “Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Ribeiro S, Sánchez-

Margallo JA, Crisóstomo V, Irastorza I, Silván U, Lanceros-Méndez S, Sánchez-Margallo FM. 

(2023). Development of Silk Fibroin Scaffolds for Vascular Repair. Biomacromolecules; 24(3): 

1121-1130. DOI: 10.1021/acs.biomac.2c01124”. Copyright 2023 American Chemical Society. 
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- Development and evaluation of different electroactive poly(vinylidene 

fluoride) architectures for endothelial cell culture 

Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Ribeiro S, Sánchez-Margallo JA, 

Crisóstomo V, Irastorza I, Silván U, Lanceros-Méndez S, Sánchez-Margallo FM. 

Front Bioeng Biotechnol. 2022; 10:1044667. 

DOI: 10.3389/fbioe.2022.1044667. PMID: 36338140. 

[Published] 
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Resultados y Discusión  

Bloque I) Estado actual de los injertos vasculares de ingeniería 

tisular. 

A continuación, se presentan los principales resultados hallados en el análisis del 

momento actual de los injertos vasculares de ingeniería de tejidos obtenidos de la 

revisión sistemática recogida en la publicación Systematic review of tissue-engineered 

vascular grafts (Durán-Rey et al., 2021) y que aparecen en esta tesis doctoral en el 

Bloque I. 

Como se ha comentado con anterioridad, el tratamiento de las patologías 

vasculares es la cirugía convencional mediante el uso de injertos autólogos. Sin 

embargo, pueden no estar disponibles estos injertos en ciertos pacientes. Por otro 

lado, existen prótesis comerciales diseñadas a partir de materiales sintéticos como el 

politetrafluoroetileno expandido (ePTFE), los cuales exhiben resultados satisfactorios 

en anastomosis arteriales de diámetros superiores a 6 mm [8,122]. No obstante, las 

prótesis comerciales de pequeño diámetro (inferior a 6 mm) están asociadas a la 

obstrucción del vaso sanguíneo tras un breve periodo de implantación debido a los 

bajos índices de permeabilidad y posterior formación de trombos [123]. Por 

consiguiente, los TEVGs representan un área innovadora de investigación que tiene 

como objetivo ofrecer una disponibilidad continua y tratamiento inmediato para 

patologías vasculares. Los TEVGs son un campo multidisciplinar que combina ingeniería 

biomédica, ciencia de los materiales y medicina regenerativa. Por esta razón, este 

estudio analiza los resultados publicados recientemente en el campo del desarrollo de 

TEVG, así como la influencia del diámetro del injerto y el uso de heparina en la 

aparición de trombos y la permeabilidad del injerto. Se utilizaron una serie de criterios 

de inclusión y exclusión predeterminados, seleccionando finalmente un total de 92 

artículos para su análisis. 
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Modelos experimentales 

Se hallaron investigaciones realizados en seis modelos animales diferentes, siendo 

de mayor a menor frecuencia de uso el roedor, ovino, porcino, conejo, perro y 

primate. Para poder obtener resultados traslacionales, el modelo experimental 

seleccionado para estos estudios debería presentar una anatomía y una fisiología 

cardiovascular muy similar a las del ser humano. Sin embargo, cada uno presenta una 

serie de peculiaridades, no existiendo un modelo ideal. Aunque los roedores son los 

más empleados, se debe en gran medida a su bajo coste y por la facilidad de obtener 

un gran tamaño muestral [8]. Por esta razón, de todos los modelos experimentales y 

de acuerdo con los resultados hallados, cabe destacar el ovino como un modelo 

adecuado para el estudio de los TEVGs. Estos animales presentan una endotelización, 

mecanismos de trombogenicidad y sistema de fibrinólisis muy similares al de los 

humanos [8,124]. Además, la anatomía de los ovinos les confiere un cuello alargado, 

facilitando la implantación de los TEVGs [125]. Sin embargo, la principal desventaja de 

esta especie es que tienen una alta tendencia a la hipercoagulabilidad [8]. 

 

Tipos de materiales 

Idealmente, del análisis se desprende que los TEVGs deberían parecerse lo más 

posible a los vasos sanguíneos nativos. En otras palabras, deben tener capacidad de 

remodelarse, crecer, autorrepararse y responder al entorno inmediato [7]. Se han 

hallado una amplia variedad de materiales utilizados en el diseño de TEVGs en los 

artículos analizados, pudiéndolos dividir en materiales naturales y sintéticos. En 

términos generales, los materiales naturales presentan baja antigenicidad y buena 

biocompatibilidad, mientras los materiales sintéticos tienen propiedades mecánicas 

superiores a los naturales, siendo capaces de soportar diferentes presiones, torsiones 

y estiramientos [25,28,34]. Analizando los artículos seleccionados, hallamos que el 

colágeno (natural) y el ácido poliglicólico (sintético) son los materiales más 

ampliamente utilizados, ya que mejoran la adhesión y proliferación celular, y por su 

alto nivel de flexibilidad y ausencia de respuesta inflamatoria, respectivamente [27,58]. 

Sin embargo, hay una propensión en el uso de polímeros sintéticos debido a sus 
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propiedades mecánicas y al crecimiento exponencial de investigaciones destinadas a 

comprobar la biocompatibilidad de estos materiales, siendo más seguro su uso clínico. 

Ambas características, mecánicas y biológicas, son esenciales en el diseño de un TEVG. 

En vista de que cada material, ya sea natural o sintético, tiene una serie de cualidades 

propias, surgió la posibilidad de crear un injerto híbrido. Este tipo de TEVG está 

compuesto por la hibridación de materiales sintéticos y biológicos, consiguiendo un 

injerto vascular con las ventajas de ambos materiales, es decir, presentan unas 

condiciones biológicas y mecánicas mejoradas [126]. 

Por otro lado, apreciamos que existe una tendencia en el uso de materiales 

biodegradables. Cuando se utiliza un TEVG, lo ideal sería que al principio el material 

otorgue al injerto la suficiente resistencia para poder ser utilizado, pero 

progresivamente éste se iría degradando y reemplazando al mismo tiempo por el 

nuevo tejido procedente el propio organismo [7]. Sin embargo, el tiempo de 

degradación de los materiales puede variar en función de diferentes factores del 

material, tales como el peso molecular, cristalinidad, entre otros factores [31,127]. 

Además, hay que tener en cuenta que el tiempo de degradación de los TEVGs es difícil 

de predecir en los estudios in vivo, ya que varía en función de la arquitectura del 

injerto, lugar de implantación, y el tipo y concentración de enzimas [128]. 

 

Metodologías y técnicas  

Actualmente existe un amplio abanico de metodologías y técnicas para desarrollar 

un TEVG, tales como la descelularización de un vaso nativo en la que se obtiene la 

matriz extracelular y se conserva las propiedades biológicas [67], o la biompresión 3D 

que proporciona una alta densidad y distribución adecuada [28], entre muchos otros. 

Sin embargo, la técnica más empleada y con la que mejores resultados se ha obtenido 

es el electrospinning o electrohilado. Esta metodología tiene la capacidad de producir 

estructuras con nano o microfibras, las cuales pueden tener una orientación o no 

controlada [129], proporcionando de tal manera porosidad [130]. El electrohilado 

puede diseñar TEVGs con una topografía muy similar al de la matriz extracelular de los 

vasos sanguíneos nativos, demostrando tener un gran impacto positivo en el 
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comportamiento celular y en las propiedades transferencia de nutrientes y residuos 

[131]. Por todos estos motivos, el electrohilado es una técnica ideal para el desarrollo 

de estructuras destinadas a aplicaciones biomédicas, incluyendo los TEVGs. 

Durante el diseño de los TEVGs, éstos también pueden ser sembrados con células. 

Las células madre mesenquimales las hiPSCs, son algunas de las células que pueden ser 

utilizadas en el sembrado celular debido a su capacidad, entre muchas otras, de 

reducir el rechazo inmunitario [8,31]. Debemos destacar que las células endoteliales 

son el grupo celular más utilizado entre los autores. Estas células son un componente 

clave en los vasos sanguíneos, ya que la capa endotelial de los vasos sanguíneos 

desempeña un papel fundamental en el mantenimiento de la permeabilidad [108]. 

Cualquier daño o falta de éstas son factores de riesgo que pueden provocar la 

aparición de trombos [8]. Por esta razón, el cultivo de células endoteliales en TEVGs 

proporciona efectos anticoagulantes [108] y mejoran la endotelización [35]. No 

obstante, actualmente existe controversia en el sembrado celular de los TEVGs, ya que 

se desconoce el número óptimo de células, puede existir falta de unión entre ellas, se 

puede producir muerte celular durante el procesamiento del injerto, etc. [132]. 

Además, el uso de estas células conlleva la toma de biopsias a los pacientes y largos 

tiempos de cultivo celular, no ofreciendo la opción de un tratamiento inmediato. Por 

otro lado, los artículos analizados mostraron resultados bastante similares entre los 

TEVGs con y sin sembrado celular, demostrando que ambos tipos de diseño de injerto 

vascular presentan buena permeabilidad, ausencia de inmunogenicidad y una 

regeneración tisular funcional. 

 

Desafíos y avances en los TEVGs 

Actualmente, los TEVGs diseñados tienen una durabilidad y permeabilidad 

limitadas. Esto se debe en gran medida a que el enfoque de la ingeniería de tejidos en 

el ámbito cardiovascular es el desarrollo de injertos vasculares de un diámetro menor 

a 6 mm, ya que existen prótesis comerciales con resultados óptimos en anastomosis 

vasculares de un diámetro mayor. Estos TEVGs de pequeño diámetro son 

especialmente propensos a la aparición de trombos, reducción de la permeabilidad y, 



Resultados y Discusión 
 

82 
 

por tanto, la posterior obstrucción vascular [8,31,133]. El uso de sustancias 

anticoagulantes intraoperatorias, como la heparina, puede ser de utilidad para 

prevenir la aparición de trombos y evitar una estenosis vascular [102]. Por 

consiguiente, en el artículo correspondiente a este bloque temático [134], se analizó la 

influencia del diámetro de los diferentes TEVGs diseñados con respecto a la aparición 

de trombos y la permeabilidad vascular, así como el uso de heparina durante la cirugía. 

Los resultados mostraron en general que la tasa de aparición de trombos y la falta de 

permeabilidad era mayor cuanto más pequeño era el diámetro del injerto vascular 

desarrollado. Además, parece que existe una correlación positiva entre el uso de 

heparina, la mejora de permeabilidad y la ausencia de trombos. En esencia, los TEVGs 

son dispositivos médicos que están en contacto con la sangre del paciente. Por ello, 

hay una serie de factores de riesgo a tener en cuenta que deben evitarse para prevenir 

la aparición de trombos y mejorar la permeabilidad del injerto vascular, especialmente 

en aquellos que presenten un diámetro pequeño. Estos puntos críticos pueden estar 

asociados principalmente con la técnica quirúrgica, tales como falta de experiencia y 

habilidad quirúrgica, tensión en la línea de sutura, daños del propio injerto durante la 

cirugía, factores hemodinámicos por diferencias en el diámetro del injerto con 

respecto al vaso nativo que provoquen un desajuste en el flujo sanguíneo, etc. [8], o 

por problemas del propio TEVG, como la falta de porosidad del injerto que provoque 

una endotelización insuficiente, propiedades mecánicas inadecuadas, reacción 

inmunitaria por una mala elección del material, mala topografía interna del injerto que 

provoque adhesión plaquetaria, entre otros [31,35,135].  

Como se ha comentado con anterioridad, el uso de anticoagulantes durante la 

cirugía es necesario para evitar la aparición de trombos y mejorar la permeabilidad 

vascular. Además, la terapia anticoagulante a largo plazo es requerida cuando se 

implantan prótesis comerciales [136]. Por otro lado, una de las metas del campo de 

investigación de los TEVGs es prescindir de dicho tratamiento [137]. No obstante, 

actualmente sigue siendo relevante el uso de estas terapias para prevenir la aparición 

de trombos, debido a que aún no existe un diseño ideal de TEVG que presente las 

condiciones fisicoquímicas y biológicas aptas para estudios clínicos. 
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Por último, es preciso destacar también los tres estudios en humanos analizados 

en este bloque temático [37,138,139]. La utilización de estos injertos vasculares en 

pacientes humanos sigue siendo muy restringida debido a la aparición de patologías 

asociadas a la implantación, tales como presencia de estenosis, trombos, o escasa 

permeabilidad, entre otras, además del uso de terapias anticoagulantes durante el 

período posoperatorio. Ante estos resultados, está claro que más estudios son 

necesarios plazo para corregir todos los efectos no deseados. No obstante, la 

existencia de estudios clínicos en humanos es indicativa de los avances logrados en el 

campo de TEVG. 

 

Bloque II) Análisis fisicoquímicos y biológicos de materiales 

naturales y sintéticos destinados a ingeniería tisular. 

Una vez analizados de forma objetiva y sistemática los diferentes materiales, 

metodologías, avances y retos hallados en el desarrollo de los TEVGs, abordamos el 

segundo bloque temático de la presente tesis doctoral. Comparando los resultados del 

primer bloque, seleccionamos un material natural, fibroína de seda (SF; silk fibroin), y 

un material sintético, fluoruro de polivinilideno (PVDF; poly(vinylidene fluoride)). 

Ambos materiales fueron utilizados para diseñar estructuras básicas, como son las 

membranas, a partir de diferentes metodologías de ingeniería tisular para analizar sus 

condiciones fisicoquímicas y biológicas. Los objetivos de estos estudios fueron 

comprobar si ambos materiales presentan unas condiciones válidad para ser utilizados 

en la ingeniería de tejidos, y se seleccionó la mejor metodología para el diseño de 

TEVGs.  

A continuación, se muestran los resultados conjuntos del artículo publicado en 

Biomacromolecules (Durán-Rey et al., “Development of silk fibroin scaffolds for 

vascular repair”), y de otro publicado en Frontiers in Bioengineering and Biotechnology 

(Durán-Rey et al., “Development and evaluation of different electroactive 

poly(vinylidene fluoride) architectures for endothelial cell culture”). Dichos artículos 

científicos forman parte del Bloque II. 
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Un material natural citado en el bloque temático I es la SF. Esta proteína es 

biocompatible y no inmunogénica [140]. Además, gracias a sus propiedades 

piezoeléctricas, promueve la angiogénesis [141]. Este proceso fisiológico está 

modulado por señales eléctricas que promueven la migración, crecimiento y 

diferenciación de células endoteliales, las cuales pueden ser moduladas mediante 

campos eléctricos [142,143]. Debido a este fenómeno, la SF puede promover el 

crecimiento de células endoteliales, induciendo la regeneración tisular y ayudando a la 

prevención del desarrollo de trombos durante la implantación de un injerto vascular 

[141]. 

Por otra parte, el PVDF (-CH2-CF2-) es un polímero sintético ampliamente utilizado 

en aplicaciones biomédicas, tales como implantes de hueso [144], músculo [145], 

nervio [146], entre otros. Su resistencia química, propiedades mecánicas y eléctricas, 

así como su biocompatibilidad [147], hacen que este material termoplástico sea ideal 

para aplicaciones de TEVGs. Además, se ha comprobado que las características 

eléctricas de este material ayudan a la regeneración tisular [146]. 

Es preciso remarcar que la SF y el PVDF presentan una cualidad común, y es que 

exhiben propiedades piezoeléctricas [148,149]. Ante una estimulación, ya sea por 

deformación mecánica o estrés físico, los materiales piezoeléctricos tienen la 

capacidad de imitar el microambiente electroactivo de las células. Por dicho motivo, 

este tipo de materiales podrían ser muy útiles para emplearse en diferentes 

aplicaciones biomédicas de regeneración de tejidos y combinarse con otras 

particularidades (rigidez, tamaño de poros, grado de porosidad, topografía, etc.) 

propias de tejidos como la piel, el hueso y el tendón, así como en el ámbito de los 

injertos vasculares.  

Por otro lado, como se indicó en el bloque temático I [134], existe una amplia 

variedad de metodologías utilizadas en la creación de injertos vasculares, siendo el 

electrohilado la técnica mayormente empleada y con mejores resultados obtenidos. 

Por esta razón, quisimos investigar dicha técnica y compararla con otras metodologías 

utilizadas en ingeniería de tejidos, tales como solvent-casting y lixiviación de sales, 

obteniendo estructuras básicas, como son las membranas electrohiladas, films o 
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películas, y membranas porosas (PM; porous membrane), respectivamente. De esta 

manera, pudimos caracterizar las peculiaridades fisicoquímicas y biológicas de la SF o 

el PVDF cuando se diseñan morfologías a priori similares. 

Para analizar dichas propiedades, las diferentes estructuras de SF y PVDF fueron 

sometidas a estudios de microscopia electrónica de barrido, humectabilidad 

(capacidad de un líquido para extenderse sobre una superficie), mecánicos, químicos y 

biológicos. 

 

Estructura microscópica 

Una vez diseñadas las estructuras de SF y PVDF, las diferentes morfologías se 

analizaron mediante un microscopio electrónico de barrido. Las películas presentaban 

una estructura lisa y sin huecos, las PM resultaron en estructuras porosas, y las 

membranas electrohiladas estaban compuestas por una superficie lisa compuesta por 

fibras cilíndricas. La morfología microscópica de estas estructuras es de gran 

importancia en las aplicaciones biomédicas, ya que estas arquitecturas deberían ser 

diferentes en función de las condiciones biofísicas del tejido diana. Las películas son 

morfologías compactas, por lo que su implantación en tejidos que necesiten porosidad 

se ve dificultada. Por su parte, se puede controlar el tamaño y cantidad de los poros de 

las PM variando el tamaño y número de las partículas de sal. Sin embargo, dichas 

partículas se distribuyen aleatoriamente y dificultan la obtención de estructuras con 

una red de poros regulares no interconectados, resultando en morfologías irregulares 

y no reproducibles [150,151]. En cuanto a la técnica del electrohilado, las fibras 

pueden ser diseñadas para que estén orientadas (ES-O; electrospun oriented fibers) o 

aleatorias (ES-NO; electrospun non-oriented fibers), proporcionando una porosidad 

variable. Esta técnica puede modular las propiedades biofísicas de los tejidos, ya que la 

porosidad, la morfología, dirección, e incluso el diámetro de las fibras pueden ajustarse 

en función de los parámetros de procesamiento específicos del electrohilado 

[150,152,153]. 
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Humectabilidad 

Por otro lado, también se determinó la humectabilidad o wettability de SF y PVDF, 

la cual es un parámetro clave para la adhesión y la proliferación celular [154,155]. Para 

ello, se calculó el ángulo que forma la superficie de una gota de agua al entrar en 

contacto con las diferentes estructuras (ángulo de contacto). Un material se considera 

que presenta superficies hidrófobas cuando muestran valores superiores a 90°, 

mientras que los inferiores a 90° corresponden a superficies hidrófilas [156]. Todas las 

morfologías analizadas en nuestros estudios [157,158] mostraron un ángulo de 

contacto superior a 90°, por lo que presentan un comportamiento hidrofóbico. La 

compacidad, composición, cristalinidad, y rugosidad de superficie son factores que 

afectan en la humectabilidad del material.  

 

Características mecánicas 

Las propiedades mecánicas de un material son esenciales para obtener 

morfologías seguras y duraderas para su aplicación biomédica, ya que dichas 

características vienen determinadas principalmente por su estructura interna. Por 

consiguiente, se hallaron las mediciones de tensión-deformación, las cuales son claves 

para entender el comportamiento de las estructuras diseñadas, tanto de SF como de 

PVDF. Para una mayor comprensión, cuando a un material se le aplica una fuerza de 

tensión, éste presenta un primer régimen elástico lineal, en el que la estructura 

recupera su forma original al cesar la tensión, seguido de un régimen plástico, en el 

que el material no recupera su forma original, sufriendo una deformación permanente. 

Si la fuerza continúa, se alcanza el punto de ruptura. Por tanto, dependiendo del 

comportamiento del mismo, podemos dividirlos en materiales dúctiles, que presentan 

una zona elástica y plástica típica perfectamente diferenciada, y frágiles, que suelen 

presentar poca o ninguna deformación plástica. Además, también se calculó el módulo 

de elasticidad o de Young, el cual caracteriza el comportamiento de un material 

elástico, aumentando su valor cuando mayor es la rigidez del material [159].  
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Las películas, tanto de SF como de PVDF, presentaban el valor más alto del módulo 

de Young. Esta estructura presenta una morfología compacta y densa, siendo por 

consiguiente más rígido [151]. Por otra parte, las PM de ambos materiales presentaban 

valores del módulo de elasticidad y de tensión-deformación más bajos que las 

películas. La rigidez de las PM viene determinada por la deformación de la estructura 

porosa. Además, estos valores presentan una mayor variabilidad debido a la 

distribución aleatoria de los poros [151]. 

Es preciso remarcar que los valores del módulo de Young y de tensión-

deformación de la SF también vienen determinados por las características intrínsecas 

del material. La SF está formada principalmente por regiones amorfas no ordenadas 

(random coils) y una red de enlaces de hidrógeno de cristalitos con estructura β (β-

sheets). Las primeras estructuras son las encargadas de proporcionar flexibilidad y 

elasticidad, mientras que las segundas generan la resistencia y rigidez del material 

[160]. Durante el procesado y preparación de las muestras de las películas y PM de SF, 

se realizó una evaporación lenta del disolvente para evitar inestabilidades de 

Marangoni, tales como la aparición de superficies más rugosas [161,162]. Esta 

evaporación lenta da lugar a estructuras con una buena organización en su cadena 

polimérica y altamente cristalizada [163], con un contenido mayor en β-sheets y menor 

en random coils [161]. Esto puede verse reflejado en los altos valores del módulo 

Young en las películas y PM, presentando una gran rigidez estas dos estructuras de SF. 

Las películas y PM de SF muestran curvas de tensión-deformación típicas de los 

materiales frágiles, en la que presentan poca o ninguna deformación plástica, 

respectivamente. Esto es debido al alto contenido en β-sheets y bajo en random coils, 

previamente explicado, mostrando una elongación máxima del 4% con respecto al 

tamaño original de las muestras, valor que corresponde al punto de rotura de las 

curvas de tensión-deformación. En cuanto a las películas y PM de PVDF presentaban 

curvas de tensión-deformación típicas de los materiales dúctiles, es decir, tienen una 

zona elástica y plástica. Esto es indicativo de que el comportamiento mecánico de 

dichas muestras es intrínseco de la arquitectura de las estructuras, y que no se ven 
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influenciadas por el tipo de procesamiento llevado a cabo, llegando a elongaciones 

máximas cercanas al 20%. 

En cuanto a las membranas electrohiladas de SF y PVDF, el módulo de Young es 

mayor en ES-O orientada en la misma dirección de la fuerza ejercida (ES-O (0°)), 

mientras que ES-NO y ES-O orientada perpendicularmente a la dirección de la fuerza 

aplicada (ES-O (90°)) presentan valores menores. El módulo de elasticidad varía en 

función de la orientación relativa de las fibras y la dirección de estiramiento, 

disminuyendo dicho valor cuando aumenta el ángulo entre la dirección de 

deformación y la orientación de las fibras [129,164,165]. Cuando se aplica una tensión 

mecánica en una membrana diseñada por electrohilado, se produce una reorientación 

de las fibras y un colapso de los poros a medida que las éstas se contraen en la 

dirección de la fuerza aplicada [164]. 

Todas las membranas diseñadas con electrohilado, independientemente de que 

hayan sido desarrolladas con SF o PVDF, mostraron curvas de tensión-deformación de 

materiales dúctiles. La tensión y límite elástico son mayores en ES-O (0°) que en ES-NO 

y ES-O (90°). Cuando se ejerce fuerza en el caso de ES-O (0°), la tensión se aplica a lo 

largo de las fibras. Sin embargo, el efecto inicial en la tensión ejercida en ES-NO y ES-O 

(90°) produce la reorientación de las fibras a en la dirección de estiramiento [129]. De 

hecho, ambos materiales presentan puntos de rotura superiores al 20%. En el caso de 

SF, sus propiedades mecánicas son superiores a las de otros materiales naturales, 

como la elastina, la resilina o la lana, entre otros [166]. Por su parte, las membranas 

electrohiladas de PVDF pueden llegar a una elongación del 142%, indicando su gran 

comportamiento dúctil [167]. En definitiva, las propiedades mecánicas de los 

materiales de SF y PVDF diseñadas con electrohilado, pueden modificarse en función 

de la orientación de las fibras, ajustándose en función de la aplicación biomédica. 

Finalmente, es preciso destacar que la tecnología de electrohilado provoca que la 

SF se comporte como un material dúctil, aumentando su régimen plástico. Esto es 

debido a la rápida evaporación del disolvente durante el proceso de electrohilado, 

provocando un aumento de los random coils y una disminución en la formación de β-

sheets [161]. 
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Características químicas 

Para analizar las características químicas de las diferentes membranas se utilizó la 

espectroscopía de infrarrojos (FTIR; Fourier transform infrared spectroscopy), la cual 

utiliza la interferometría (método de medición que utiliza el fenómeno de interferencia 

de ondas) para codificar información sobre una muestra colocada en el haz de 

infrarrojos, de tal manera que se obtienen datos relativos a la estructura de los 

materiales. Se hallaron diferencias tanto en SF como en PVDF, indicando que el 

método de procesado induce ciertos cambios químicos. Por una parte, se encontraron 

un aumento en las proporciones de random coils respecto a las β-sheets en las 

membranas electrohiladas de SF. La conformación β-sheets es la que se encuentra en 

más proporción en todas las morfologías, siendo más del 60% en las películas y PM, y 

del 35% en las membranas electrohiladas [158]. Además, la presencia de sal en el caso 

de las PM conlleva un aumento en el contenido β-sheet [168], mostrando solamente 

un 9% de random coils, hallazgo que explica la ausencia de zona plástica en los 

estudios mecánicos anteriores. Como se comentó anteriormente, estas variaciones en 

la estructura se deben a la metodología empleada, donde una evaporación lenta del 

disolvente provoca una mejor organización de la cadena polimérica y, por tanto, la 

creación de una estructura altamente cristalizada [161,169], como es en el caso de las 

películas y PM. Por su parte, la fase cristalina del PVDF también se ve afectada por la 

metodología empleada. El PVDF presenta varias formas dependiendo de la 

conformación de la cadena molecular [170], destacando la fase α, la cual tiene la 

energía potencial más baja, y la fase β, responsable de gran parte de la actividad 

piezoeléctrica del material [171]. La temperatura de procesado es un factor clave que 

determina la fase cristalina del polímero [147], presentando un mayor contenido en la 

fase α de las películas por su diseño a altas temperaturas. En el caso del resto de 

estructuras de PVDF, al ser procesadas a temperatura ambiente, se caracterizan por 

tener un mayor contenido de fase β electroactiva. Concretamente, aquellas 

morfologías de PVDF desarrolladas a temperatura ambiente presentaban un contenido 

de fase β electroactiva superior al 88%, mientras que para las películas obtenidas tras 

el procesado a alta temperatura se reduce por debajo del 7% [157]. 
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Otra característica química importante es la estabilidad térmica de los materiales, 

la cual se calcula mediante la calorimetría de barrido diferencial (DSC; differential 

scanning calorimetry). Esta técnica permite determinar el punto de fusión de una 

muestra, el cual resulta evidenciado por un pico endotérmico. Los termogramas de SF 

se caracterizaron por tener un pico endotérmico similar, aproximadamente 280°C, 

demostrando que la estructura física no afecta sustancialmente a las propiedades 

térmicas del material [172]. Sin embargo, las PM de SF mostraron un pico endotérmico 

ligeramente superior en torno a los 300°C, probablemente debido a una mayor 

formación de conformaciones β-sheets durante el proceso de difusión de las partículas 

de sal en agua ultrapura. Por su parte, en las estructuras de PVDF se encontraron 

pequeñas variaciones en el punto de fusión entre las películas (135.7 ± 3.5°C) y el resto 

de las membranas (138.8 ± 4.0°C), las cuales se atribuyen a las condiciones de 

cristalización, previamente explicadas. Además, también se halló el grado de 

cristalinidad en las estructuras de PVDF, el cual fue calculado mediante la entalpía o 

calor de fusión obtenida a partir del área bajo el pico de fusión de cada termograma. 

Todas las morfologías de PVDF presentaron grados de cristalinidad similares (40-55%), 

por lo que la disminución de la fase β de las películas no provoca cambios significativos 

en dicho valor [147]. Por consiguiente, las variaciones en los resultados mecánicos de 

las estructuras de PVDF, previamente explicados, no se ven afectadas por el grado de 

cristalinidad del material, sino por diferencias en las características morfológicas [159]. 

 

Degradación del material 

Un dato relevante para tener en cuenta con respecto a SF y PVDF es la 

degradación del material. Como se comentó en el bloque temático I, los materiales 

pueden ser o no biodegradables. Sin embargo, lo ideal en el diseño de un TEVG es que 

sea biodegradable para que se vaya degradando y reemplazando al mismo tiempo por 

el nuevo tejido procedente el propio organismo [7]. Una de las propiedades de SF es 

que es un material biodegradable [173], mientras que el PVDF presenta estabilidad 

química [174]. La mayor o menor pérdida de peso de las muestras se ve afectada por 

su superficie y arquitectura de la muestra, la cual está a su vez relacionada con la 
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metodología empleada, ya que varía su morfología y microestructura. Como se explicó 

en el bloque I, la degradación es difícil de predecir, ya que hay muchos factores que 

pueden intervenir, tales como la propia arquitectura, cristalinidad, tipo y 

concentración de enzimas, lugar de implantación, etc. [128]. Esto puede verse 

reflejado en nuestro estudio [158], donde obtuvimos una tasa de degradación in vitro 

de aproximadamente el 5% a las 4 semanas en todas las membranas de SF, pero un 

estudio in vivo realizado en ratas con scaffolds de SF demostraron una degradación 

completa de los mismos en un año posimplantación [175]. 

 

Características biológicas y cultivo celular 

Biológicamente, un factor esencial para asegurar el uso seguro de estos materiales 

en un paciente es conocer cómo afecta el material a la viabilidad celular. De acuerdo 

con la norma ISO 10993-5, si los valores de viabilidad celular son superiores al 70%, se 

considera que el material no es citotóxico. Todas las morfologías de SF y PVDF, 

independientemente de su arquitectura, mediante un ensayo de contacto indirecto, 

mostraron una viabilidad cercana al 100%, demostrando que ambos materiales no son 

citotóxicos [128,176]. Conociendo estos datos, se procedió al cultivo de células 

endoteliales de vena umbilical humana (HUVECs; Human Umbilical Vein Endothelial 

Cells). Como se comentó en el bloque temático I, las células endoteliales forman parte 

de uno de los principales componentes de los vasos sanguíneos, y cualquier daño o 

falta de las mismas puede desencadenar la aparición de trombos [8]. Por esta razón, se 

llevó a cabo el cultivo de las HUVECs en todas las morfologías de SF y PVDF para 

comprobar la adhesión y proliferación celular de las mismas [157,158]. En general, las 

HUVECs crecieron en todas las estructuras, obteniendo una mayor tasa de 

proliferación en las películas y en menor medida en las PM. Dado que todas las 

estructuras presentan una humectabilidad similar, esta diferencia puede atribuirse a la 

topografía de la superficie, ya que las estructuras de PM presentan morfologías 

irregulares [150, 151], dificultando la adhesión y, por tanto, posterior crecimiento 

celular. En cuanto a las membranas electrohiladas, las ES-NO presentan una mayor 

tasa de proliferación celular. Estudios anteriores demostraron que, efectivamente, el 
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electrohilado puede mejorar sustancialmente la proliferación de células endoteliales, 

especialmente cuando la distribución de las fibras es aleatoria [177]. Nuestros 

resultados mostraron una tasa de proliferación en SF de las ES-NO muy similares a las 

de las películas [157]. Debemos destacar que las ES-NO de SF mostraron un 

crecimiento de las HUVECs de aproximadamente 150% a los 4 días, frente al 70% de las 

ES-NO de PVDF. En resumen, estos hallazgos demuestran que las células endoteliales 

son capaces de proliferar en todas las muestras diseñadas con SF y PVDF. 



 

93 
 

Conclusiones 

1. El electrohilado y los polímeros sintéticos son la metodología y materiales más 

prometedores y ampliamente utilizados en el diseño de injertos vasculares de 

ingeniería tisular. 

2. La principal complicación derivada del uso de los injertos vasculares de 

ingeniería tisular es la aparición de trombos y la falta de permeabilidad, 

agravándose en injertos de pequeño diámetro y limitando su implantación en 

aplicaciones clínicas. 

3. Existe una mayor tasa de proliferación de células endoteliales en morfologías 

diseñadas con fibroína de seda, mientras que las arquitecturas de fluoruro de 

polivinilideno destacan por sus características mecánicas y comportamiento 

dúctil. 

4. Las propiedades fisicoquímicas y biológicas de la fibroína de seda y el fluoruro 

de polivinilideno se ven afectadas en función de la metodología de 

procesamiento. 

5. Las estructuras de fibroína de seda y de fluoruro de polivinilideno desarrollados 

con la técnica del electrohilado muestran propiedades fisicoquímicas y 

biológicas válidas para el diseño de injertos vasculares de ingeniería de tejidos. 
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Conclusions 

1. Electrospinning and synthetic polymers are the most promising and widely 

used methodology and materials in the design of tissue-engineered vascular 

grafts. 

2. The main complication of using tissue-engineered vascular grafts is the 

occurrence of thrombosis and lack of patency, which are exacerbated by the 

use of small-diameter grafts and limit their use in clinical applications. 

3. The proliferation rate of endothelial cells is higher in morphologies with silk 

fibroin, whereas poly(vinylidene fluoride) architectures are characterized by 

their mechanical properties and ductile behaviour. 

4. Silk fibroin and poly(vinylidene fluoride) have different physicochemical and 

biological properties depending on processing method. 

5. Silk fibroin and poly(vinylidene fluoride) structures developed by 

electrospinning technology exhibit physicochemical and biological properties 

suitable for tissue engineering vascular design. 
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Perspectivas Futuras 

Como se ha podido comprobar, el campo de investigación de los TEVGs es muy 

amplio y crece a un ritmo exponencial, existiendo una gran variedad de materiales y 

metodologías que se pueden aplicar. Esta tesis doctoral sirve como base para nuevos 

estudios, especialmente en la aplicabilidad de SF y PVDF en el ámbito vascular. Se ha 

demostrado que ambos materiales son válidos para el diseño de TEVGs cuando se 

utiliza la técnica del electrohilado, ya que se obtienen buenas propiedades 

fisicoquímicas y biológicas. Además, esta metodología tiene la capacidad de crear 

estructuras formadas por fibras de polímero, las cuales pueden replicar la arquitectura 

y propiedades mecánicas de los vasos sanguíneos nativos [89,91].  

Los siguientes pasos en la investigación de SF y PVDF sería el desarrollo de injertos 

vasculares mediante la técnica del electrohilado para comprobar que las condiciones 

halladas se mantienen o cambian. Actualmente, nuestro equipo de investigación ha 

diseñado y desarrollado prototipos de injertos vasculares de SF y PVDF. Para ello, 

durante el electrohilado se utilizó un colector cilíndrico con un diámetro de 6 mm, 

obteniendo TEVGs. Los resultados preliminares hallados en el injerto de SF es que sus 

cualidades se vieron modificadas, resultando ser muy heterogéneos y relativamente 

frágiles, los cuales se fracturaban con bastante facilidad, incluso con el paso de la aguja 

de sutura. Estos hallazgos pueden ser debidos a un alto contenido en β-sheets y bajo 

en random coils en la estructura de SF. Por otro lado, el prototipo de PVDF mantuvo las 

características fisicoquímicas y biológicas halladas en la presente tesis doctoral, 

procediendo a la evaluación preclínica. Este injerto es el primer prototipo de TEVG 

fabricado e implantado con PVDF y la tecnología de electrohilado.  

El protocolo experimental fue aprobado por el Comité Ético de Investigación 

Animal del Centro de Cirugía de Mínima Invasión Jesús Usón (Referencia: 004/22) y 

cumplió íntegramente con la Directiva 2010/63/UE del Parlamento Europeo relativa a 

la protección de los animales utilizados para fines científicos. El estudio preclínico 

estuvo constituido por un total de 12 ovejas merinas hembras asignadas 

aleatoriamente al grupo de PVDF (n=6) y al grupo control (n=6), en el cual se utilizaron 
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injertos comerciales de ePTFE con un diámetro interno de 6 mm. Ambos tipos de 

injertos vasculares se implantaron en la arteria carótida común derecha del modelo 

ovino. Como se comentó en el bloque I, un modelo experimental ideal es aquel que 

presente una anatomía y fisiología cardiovascular similar o igual a la del humano. De 

todos ellos, el modelo ovino puede ser apropiado para llevar a cabo las investigaciones 

de los TEVGs debido a presentan mecanismos de endotelización y trombogenicidad 

parecidos al ser humano [8,124]. Además, la anatomía de los ovinos les confiere un 

gran cuello, facilitando la cirugía de implantación de los injertos [125]. Sin embargo, 

estos animales tienen una alta tendencia a la hipercoagulabilidad [8]. Para reducir la 

aparición de trombosis, se administró diariamente por vía oral una inhibición 

plaquetaria dual postoperatoria hasta el final del periodo de investigación del estudio. 

Tras la cirugía, se llevó a cabo un seguimiento de los animales a las 2, 4 y 6 semanas 

mediante ecografía. Se obtuvieron imágenes en Modo B y Power-Color de los injertos 

vasculares para evaluar la existencia de trombos y estenosis, y la permeabilidad 

vascular, respectivamente. Después de la realización del último estudio con 

ultrasonidos, se llevaron a cabo angiografías del cuello para determinar la 

permeabilidad vascular de ambas arterias carótidas y comparar el estado del injerto 

vascular y el vaso contralateral sano. Tras finalizar el estudio, se extrajeron los injertos 

y la arteria contralateral, se fijaron en formol al 4% y se reservaron para estudios 

histológicos. Actualmente los resultados, tanto in vitro como in vivo, están siendo 

analizados y, tras su interpretación, serán publicados. 

Otra posibilidad de investigación futura es la hibridación de varios materiales, 

consiguiendo un TEVG con las ventajas de los polímeros utilizados [126]. Un ejemplo 

sería la hibridación de PVDF y SF, obteniendo las propiedades fisicoquímicas del 

primero, y las biológicas del segundo. Además, cabe la posibilidad de añadir algún 

fármaco al propio injerto vascular, como puede ser la heparina. El principal hallazgo 

encontrado en los TEVGs de es la aparición de trombos. El uso de heparina puede 

prevenir dicho fenómeno, por lo que el material utilizado puede ser heparinizado 

mediante adsorción física o conjugación química, y aumentar la permeabilidad vascular 

[109].  
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Por otro lado, los estudios analizados en este campo se han llevado a cabo en 

modelos experimentales jóvenes y sanos. Las patologías cardiovasculares suelen 

acontecer en pacientes adultos y con comorbilidades. Por esta razón, una vez 

conseguido resultados óptimos en los modelos experimentales sanos, los TEVGs 

deberían ser implantados en modelos adultos y que presentaran condiciones similares 

a las de los pacientes humanos. También sería recomendable realizar estudios a largo 

plazo, en los cuales se puedan estudiar todos los efectos secundarios de los injertos 

vasculares. Estos análisis de temporalidad son muy importantes, ya que de esta 

manera se podrá comprobar el uso satisfactorio y seguro de los TEVGs y, en el futuro, 

poder implantarlos en el ser humano.  

Las futuras investigaciones deberían centrarse en obtener un injerto vascular con 

características similares a las de los vasos sanguíneos nativos, y especialmente a la 

zona que se desea realizar la implantación. El uso de diferentes tecnologías o técnicas, 

como la tomografía computarizada, la resonancia magnética o la angiografía, pueden 

ayudar a proporcionar datos relativos a las dimensiones del vaso afectado que se 

quiere sustituir, pudiendo fabricar un TEVG con un tamaño acorde al sitio anatómico. 

En el futuro, estos injertos podrían superar todas las limitaciones mencionadas, ya que 

existen una amplia variedad de posibilidades de diseño, probando y combinando las 

nuevas tecnologías y materiales emergentes. Todas estas cuestiones deben de ser 

abordadas para desarrollar TEVGs seguros para su aplicación clínica.  
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Anexo I: Iconografía 

 

 

Figura 7. Formato comercial de PVDF 10/10 en polvo. 

 

 

Figura 8. Diferentes perspectivas del instrumental Doctor Blade para diseñar películas con un 
grosor de 200, 450, 700 o 950 mm mediante solvent-casting. 
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Figura 9. Procesado de SF, donde: a) se obtienen huevos de Bombyx mori comerciales;             
b) extracción de la crisálida y eliminación de las impurezas macroscópicas; c) troceado del 
huevo en tamaños de aproximadamente 1 cm2; d) separación de la sericina de SF mediante 
una disolución de carbonato de calcio o el uso de agua destilada en autoclave; e) lavado con 
agua destilada y secado de la muestra a 30°C en un horno; f) disolución de la muestra con 
ácido fórmico y cloruro cálcico, y centrifugación para separar SF de las impurezas; g) el 
sobrenadante proveniente del centrifugado se vierte en placas de Petri y se dejan secar a 
temperatura ambiente bajo una mampara; h) eliminación de sales e igualar el pH a valores 
neutros o cercanos a 7 mediante lavados en agua destilada; i) secado de las muestras en un 
horno a 30°C y obtención de SF lista para usarse. 
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Figura 10. Proceso de tamizado de la sal para obtener membranas porosas, donde: a) 
utilización de un mortero para disminuir el tamaño de las partículas de sal; b) tamizador con 
tamaños de poros de 2 mm; c) partículas de sal con un tamaño aproximado de 2 mm listas 
para ser usadas en el diseño de membranas porosas. 

 

 

Figura 11. De izquierda a derecha, películas, membranas porosas, membranas electrohiladas 
aleatorias, y membranas electrohiladas orientadas, siendo el material: a) PVDF; y b) SF. 
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Figura 12. a-c) TEVGs de SF diseñados con la técnica de electrohilado. 

 

 

Figura 13. TEVGs diseñados con PVDF mediante la técnica de electrohilado. a-c) Diferentes 
desarrollos de injertos vasculares variando las configuraciones del electrohilado; d) prototipo 
final de injerto vascular de PVDF. 
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Anexo II: Contribuciones Científicas 

 

Artículos originales publicados en revistas científicas indexadas en JCR 

• Histological and Immunohistochemical Study of Wounds in Sheep Skin in 

Maggot Therapy by Using Protophormia terraenovae (Diptera: Calliphoridae)  

Durán-Rey D, Galapero J, Frontera E, Bravo-Barriga D, Blanco J, Gómez L. 

Larvae J Med Entomol. 2020; 57(2): 369-376. DOI: 10.1093/jme/tjz185. 

 

• Comparative Study of the Influence of Three-Dimensional Versus Two-

Dimensional Urological Laparoscopy on Surgeons' Surgical Performance and 

Ergonomics: A Systematic Review and Meta-Analysis 

Sánchez-Margallo FM, Durán-Rey D, Pascual AS, Martínez JAM, Sánchez-

Margallo JA. 

J Endourol. 2021; 35(2): 123-137. DOI: 10.1089/end.2020.0284. 

 

Libros o Capítulos de libro 

• Wearable technology for assessment and surgical assitance in minimally 

invasive surgery. En: Sanna A. Advances in Minimally Invasive Surgery 

Sánchez-Margallo JA, Rabazo JC, de Miguel CP, Gloor P, Durán-Rey D, González-

Portillo MR, et al. 

IntechOpen. 2021. DOI: 10.5772/intechopen.100617. 

 

• Educational models for training in minimally invasive colorectal surgery. En: 

Państwo i Społeczeństwo: State and Society 

Sánchez-Margallo FM, Durán-Rey D, González-Portillo MR, López-Agudelo I, 

Sánchez-Margallo JA. 

CEJSH. 2021; 1: 115-140. DOI: 10.48269/2451-0858-pis-2021-1-010. 



Anexo II: Contribuciones Científicas 
 

125 
 

• Cirugía de cráneo y columna en pequeños animales 

Sánchez-Margallo FM, Usón-Gargallo J, Vérez-Fraguela JL,, Latorre-Reviriego R, 

Köstlin R, Climent-Peris S, et al.  

SERVET. 2022. ISBN: 9788418339462. 

 

Abstracts publicados en revistas científicas indexadas en JCR 

• Evaluation of the effect of 3D imaging in the European Training in Basic 

Laparoscopic Urological Skills (E-BLUS) program  

Sánchez-Margallo JA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM. 

28th International Congress of the European Association for Endoscopic 

Surgery (EAES) Virtual Congress 23-26 June 2020. Surg Endosc. 2020. DOI: 

10.1007/s00464-020-07834-8. 

 

• Evaluation of a robotic emulator laparoscopic instrument  

Sánchez-Margallo JA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM.  

28th International Congress of the European Association for Endoscopic 

Surgery (EAES) Virtual Congress 23-26 June 2020. Surg Endosc. 2020. DOI: 

10.1007/s00464-020-07834-8. 

 

• O-061 - Revisión del estado actual de la ingeniería tisular cardiovascular 

Sánchez-Margallo FM, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V. 

Cir Esp. 2020; 98(Espec Congr 1): 17. 

 

• O-162 - Análisis de la curva de aprendizaje de un nuevo diseño de 

instrumento laparoscópico articulado 

Sánchez-Margallo FM, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA. 

 Cir Esp. 2020; 98(Espec Congr 1): 454. 
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• O-179 - Uso de dispositivos inteligentes para la predicción de la  carga de 

trabajo durante la práctica laparoscópica 

Sánchez-Margallo FM, Gloor PA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA 

Cir Esp. 2020; 98(Espec Congr 1): 471.  

 

• Dispositivo laparoscópico mecánico articulado: Análisis de la curva de 

aprendizaje 

Sánchez-Margallo JA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM. 

XXXVIII Congreso Anual de la Sociedad Española de Ingeniería Biomédica 

CASEIB. 25-27 Nov. 2020; pp. 129-132. ISBN: 978-84-09-25491-0. 

 

• Relationship between surgeon's physiological and kinematic parameters and 

the quality of surgical performance and workload in laparoscopic training 

Sánchez Margallo JA, Rabazo JC, Durán-rey D, López-Agudelo I, González-

Portillo MR, Gloor PA, et al. 

Br J Surg. 2021; 108 (Supplement 3). DOI: 10.1093/bjs/znab160.042. 

 

• Design and study of different silk fibroin structures 

Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V, 

Lanceros-Méndez S, et al. 

Br J Surg. 2023; 110 (Supplement 1). DOI: 10.1093/bjs/znac443.014. 

 

• Design and study of different PVDF structures 

Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V, 

Lanceros-Méndez S, et al. 

Br J Surg. 2023; 110 (Supplement 1). DOI: 10.1093/bjs/znac443.013. 
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Comunicaciones científicas en Congresos y Jornadas 

• Terapia larvaria con Protophormia terraenovae en ovinos: Estudio Histológico 

e Inmunohistoquímico 

Durán-Rey D. 

VI Jornadas Veterinarias de Estudiantes y V Jornadas de Ciencias de la Salud, 

celebradas en Cáceres durante los días 28, 29 y 30 de marzo de 2019. 

 

• Evaluación objetiva del instrumento laparoscópico FlexDexâ: ergonomía y 

desempeño quirúrgico 

Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA, Sánchez-Margallo FM. 

7º Simposio Nacional de Actualización en Formación de Cirugía Laparoscópica y 

Robótica en el ámbito multidisciplinario, celebrado en Cáceres el 4 de 

diciembre de 2019. 

 

• Predicting the surgical workload during laparoscopy using body sensors of 

smartwatches 

Sánchez-Margallo JA, Gloor PA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM.  

European Association for Endoscopic Surgery and other Interventional 

Techniques, celebrado en formato online del 23 al 26 de junio de 2020. 

 

• Estado actual de los injertos vasculares de ingeniería tisular: Revisión 

Sistemática 

Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V, Sánchez-Margallo FM. 

XVIII Congreso Nacional de la Sociedad Española de Cirugía Laparoscópica y 

Robótica, celebrado en formato online del 15 al 17 de octubre de 2020. 
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• Predicción de la carga de trabajo quirúrgico durante la práctica laparoscópica 

mediante el uso de tecnología wearable 

Sánchez-Margallo JA, Gloor PA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM. 

XVIII Congreso Nacional de la Sociedad Española de Cirugía Laparoscópica y 

Robótica, celebrado en formato online del 15 al 17 de octubre de 2020. 

 

• Nuevo diseño de instrumentos laparoscópicos articulados: Análisis de la curva 

de aprendizaje 

Sánchez-Margallo JA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM.  

XVIII Congreso Nacional de la Sociedad Española de Cirugía Laparoscópica y 

Robótica, celebrado en formato online del 15 al 17 de octubre de 2020. 

 

• Injertos vasculares de ingeniería tisular 

Durán-Rey D. 

IV Semana de la Ciencia y la Tecnología en Extremadura, celebrado en formato 

online del 26 de octubre al 9 de noviembre de 2020. 

 

• Revisión del estado actual de la ingeniería tisular cardiovascular 

Sánchez-Margallo FM, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V. 

33 Congreso Nacional de Cirugía, celebrado en formato online del 11 al 14 de 

noviembre de 2020. 

 

• Análisis de la curva de aprendizaje de un nuevo diseño de instrumento 

laparoscópico articulado 

Sánchez-Margallo JA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM. 

33 Congreso Nacional de Cirugía, celebrado en formato online del 11 al 14 de 

noviembre de 2020. 
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• Uso de dispositivos inteligentes para la predicción de la carga de trabajo 

durante la práctica laparoscópica 

Sánchez-Margallo JA, Gloor PA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM. 

33 Congreso Nacional de Cirugía, celebrado en formato online del 11 al 14 de 

noviembre de 2020. 

 

• Injertos vasculares de ingeniería tisular 

Durán-Rey D. 

IV Jornadas Doctorales de la Universidad de Extremadura, celebrado en 

formato online el 27 de noviembre de 2020. 

 

• Systematic review of vascular grafts by tissue engineering composition and 

production technologies 

Durán-Rey D, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V, Sánchez-Margallo FM. 

32nd Annual SMIT Congress, celebrado en formato online los días 3, 4 5, 9 y 10 

de diciembre de 2020. 

 

• Surgical workload prediction during laparoscopic practice using wearable 

technology 

Sánchez-Margallo JA, Gloor PA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM.  

32nd Annual SMIT Congress, celebrado en formato online los días 3, 4 5, 9 y 10 

de diciembre de 2020. 

 

• Robotic emulator laparoscopic instruments: A learning curve analysis 

Sánchez-Margallo JA, Durán-Rey D, Sánchez-Margallo FM.  

32nd Annual SMIT Congress, celebrado en formato online los días 3, 4 5, 9 y 10 

de diciembre de 2020. 
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• Relación entre los parámetros cinemáticos y fisiológicos de los cirujanos y el 

desempeño quirúrgico y la carga de trabajo en el entrenamiento en cirugía 

laparoscópica 

Sánchez-Margallo JA, Castillo-Rabazo J, Durán-Rey D, López-Agudelo I, 

González-Portillo MR, Gloor PA, et al.  

1er Congreso Virtual de la Sociedad Española de Investigaciones Quirúrgicas, 

celebrado en formato online del 11 al 12 de marzo de 2021. 

 

• Injertos vasculares de ingeniería tisular 

Durán-Rey D. 

IV Jornadas de Divulgación Científica G-9 y IX Jornadas Doctorales G-9, 

celebradas en Bilbao del 18 al 20 de mayo de 2022. 

 

• Diseño y estudio de diferentes estructuras de fibroína de seda 

Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V, 

Lanceros-Méndez S, et al.  

26 Congreso de la Sociedad Española de Investigaciones Quirúrgicas, celebrado 

en Gijón del 29 al 30 de septiembre de 2022. 

 

• Diseño y estudio de diferentes estructuras de PVDF 

Durán-Rey D, Brito-Pereira R, Ribeiro C, Sánchez-Margallo JA, Crisóstomo V, 

Lanceros-Méndez S, et al.  

26 Congreso de la Sociedad Española de Investigaciones Quirúrgicas, celebrado 

en Gijón del 29 al 30 de septiembre de 2022. 
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• Desarrollo de injertos vasculares de ingeniería tisular 

Durán-Rey D. 

VI Jornadas Doctorales de la Universidad de Extremadura, celebrado en Cáceres 

el 4 de noviembre de 2022. 

 

Experiencia docente y formadora 

• Tutor de Trabajo Fin de Máster en el Máster Oficial Universitario en 

Endoscopia y Cirugía de Mínima Invasión en Pequeños Animales 

2020-2021, Universidad de Extremadura. 

 

• Profesor en el Curso de Especialista Universitario en Técnicas Endoscópicas y 

de Endocirugía en Pequeños Animales 

2021-2022, Universidad de Extremadura. 

 

• Profesor y organizador de Cursos de Laparoscopia 

2019-2023, Centro de Cirugía de Mínima Invasión Jesús Usón (Cáceres, España).
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Anexo III: Informes de los Directores 

Dr. D. Francisco Miguel Sánchez Margallo y Dra. Dña. Verónica Crisóstomo Ayala como 

directores de la tesis doctoral titulada “ANÁLISIS Y VALIDACIÓN DE MATERIALES 

DESTINADOS AL DISEÑO DE INJERTOS VASCULARES DE INGENIERÍA TISULAR”, 

certificamos el factor de impacto y la categorización de las siguientes publicaciones 

incluidas en la tesis doctoral. Del mismo modo, se especifica cuál ha sido la 

participación del doctorando. 

 

Durán-Rey D, Crisóstomo V, Sánchez-Margallo JA, Sánchez-Margallo FM. (2021). 

Systematic review of tissue-engineered vascular graft. Front Bioeng Biotechnol; 

9:771400. DOI: 10.3389/fbioe.2021.771400. PMID: 34805124. 

IF (JCR): 6.064 

Categoría: Multidisciplinary sciences 

Revista dentro del 25%: Sí 

Contribución del doctorando: Desarrollo experimental, análisis y discusión de los 

resultados, elaboración y escritura del manuscrito. 
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Irastorza I, Silván U, Lanceros-Méndez S, Sánchez-Margallo FM. (2022). Development 

and evaluation of different electroactive poly(vinylidene fluoride) architectures for 

endothelial cell culture. Front Bioeng Biotechnol; 10:1044667. DOI: 
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IF (JCR): 6.064 

Categoría: Multidisciplinary sciences 

Revista dentro del 25%: Sí 

Contribución del doctorando: Desarrollo experimental, análisis y discusión de los 

resultados, elaboración y escritura del manuscrito. 
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