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I 

 
Resumen / Abstract 

 

 

Una de las fortalezas de la microscopía de fuerzas atómicas (AFM) radica en su capacidad de 

obtener y evaluar propiedades mecánicas de materiales de forma cuantitativa. Este hecho ha 

abierto las puertas a la implantación de este tipo de instrumentación a campos como la 

biomedicina y los biomateriales, no solo proporcionando imágenes topográficas de alta 

resolución, sino también caracterizando la respuesta mecánica de gran variedad de muestras. 

Esta tesis doctoral ha estado basada en la caracterización de las propiedades mecánicas tanto 

de células como de tejidos biológicos, teniendo como objetivo el dar una mayor precisión y 

consistencia a los análisis basados en medidas realizadas por AFM. El primer capítulo introduce 

de forma general la relación entre la microscopía y la biología a lo largo de la historia. Se centra 

en la configuración del AFM, la calibración del instrumento, su uso como herramienta 

cuantitativa y el experimento denominado como curva de fuerza-distancia. Posteriormente, se 

introduce lo denominado como “espectroscopía de fuerzas clásicas” en mecánica de contacto y 

el concepto de módulo de Young, incluyendo gráficas con las durezas de los materiales más 

emblemáticos. 

En el segundo capítulo se discuten las diferencias que hay entre los modelos infinitos puramente 

elásticos y las muestras biológicas a la que nos enfrentamos (efecto del substrato, corteza celular 

y comportamiento viscoelástico). Se describen los distintos conceptos que abarca la 

viscoelasticidad, introduciendo los modelos mecánicos constitutivos usados más 

frecuentemente. Y se finaliza con una introducción a los distintos procedimientos y técnicas 

experimentales existentes en la actualidad para obtener información viscoelástica de células.  

El conocimiento introducido en los dos primeros capítulos ve su fruto en el tercero. En este 

capítulo se desarrolla una metodología para la determinación de propiedades mecánicas en 

materiales viscoelásticas (células) a partir de experimentos de indentación con AFM. Se estudia 

el comportamiento reológico de fibroblastos para frecuencias en el rango de 0.2 a 4 Hz, y se 

analizan los cambios en las propiedades mecánicas de dichos fibroblastos ante modificaciones 

químicotemporales en el entorno celular. 

Hasta ahora se había analizado la respuesta mecánica de la célula de forma global. En el cuarto 

capítulo se utiliza la teoría elaborada en el capítulo anterior con el fin de desarrollar una 

metodología capaz de obtener mapas tridimensionales de información mecánica, que lleven a 

visualizar y analizar heterogeneidades propias de las células. Esta metodología, que además de 

AFM combina técnicas como fluorescencia y simulaciones por elementos finitos, tendrá como 



 
II 

fin último el detectar contribuciones de estructuras y arquitecturas internas de la célula a partir 

de los mapas de propiedades mecánicas. 

La tesis concluye con dos aplicaciones dentro del mundo de la biomedicina y los biomateriales, 

correspondientes al quinto y sexto capítulo. Primero, se estudiará desde el punto de vista 

mecánico la influencia y posibles ventajas que tienen los implantes basados en espumas 

tridimensionales porosas de óxido de grafeno reducido en la regeneración neural de ratas con 

una hemisección crónica de la médula espinal. Y segundo, se investigará el papel que juega la 

Caveolina-1 y las caveolas en los mecanismos, principalmente mecanobiológicos, relacionados 

con el almacenamiento de grasa. Todo ello conteniendo estudios de la respuesta mecánica, 

tanto a nivel tisular como celular. 
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Capítulo 1  

 

 

Introducción al microscopio de fuerzas atómicas y 

su aplicación en sistemas biológicos 

 

 

1.1. Introducción general a la microscopía relacionado 

con la biología 

La historia y el desarrollo de la biología han estado siempre ligados al potencial de poder 

visualizar y observar seres vivos. Esto ha supeditado el avance en el campo de la biología al 

desarrollo de todo tipo de microscopías. Es más, aventurándonos incluso a decir que los 

avances en microscopía han revolucionado la biología, hasta el punto de ser responsables de la 

aparición de una de sus principales áreas de investigación, como es la histología o estudio de la 

anatomía de tejidos y células tanto animales como vegetales.  

En los albores de la civilización occidental, los primeros dispositivos de magnificación, o lupas, 

fueron ideados en la Grecia de la Edad Antigua1. Habría que esperar hasta bien entrada la Baja 

Edad Media, s. XIII italiano, para que se fabricarán las primeras lentes para uso en gafas2. En el 

s. XVII de la mano de Antoine Van Leeuwenhoek, utilizando un microscopio de una sola lente 

fabricado por el mismo, se establecieron las primeras investigaciones relacionadas con la 

microbiología: observaciones de bacterias, protistas y diversos microorganismos 

(“animálculos” fue la denominación aportada por el propio A. V. Leeuwenhoek a dichas 

observaciones)3,4. Este pionero de la ciencia está considerado el precursor de la microbiología y 

biología celular. Simultáneamente, el físico Robert Hooke en 1665 publicó el libro titulado 

“Micrographia”, en el cual describe un trabajo original de biología usando un microscopio. En 

este trabajo, introdujo por primera vez el término “célula”, observando células vegetales 
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muertas con su típica forma poligonal5. En el s. XIX se inventaron las tinciones por dispersión, 

basándose en los distintos índices de refracción de los materiales (O. Maschke y F. E Wright)6. 

R. A. Zsigmondy y H. Sidentopf en 1903 desarrollaron el “ultramiscroscopio” o microscopio de 

campo oscuro7,8, uno de los primeros intentos de superar el límite de difracción de Abbe 

(1873), que establece el límite de resolución de los sistemas ópticos en aproximadamente 200 

nm. Mención especial merecen los trabajos de nuestro Premio Nobel en medicina (1906), 

Santiago Ramón y Cajal, quien utilizando microscopios ópticos y distintos sistemas de 

contraste llegó a establecer la estructura del sistema nervioso9. Entre 1911-1913, las 

compañías Carl Zeiss y Karl Reichert desarrollaron la microscopía de fluorescencia10. 

Posteriormente, el método de contraste de fases fue inventado por Frists Zernile, siendo una 

técnica microscópica muy útil para células vivas, permitiendo identificar componentes o partes 

de las mismas con distinto índice de refracción11. Esto le valió para obtener el Premio Nobel de 

Física en 1953. En 1957 gracias a la contribución de Malvin Misky, el microscopio confocal vio 

la luz, representado en su utilización junto con la microscopia de fluorescencia, una de las 

principales técnicas de caracterización de sistemas biológicos en la actualidad12. 

 

Figura 1.1. Línea temporal que abarca los mayores hitos de la microscopía que han jugado un papel 
importante en el desarrollo de la biología. Se ha destacado la invención del microscopio óptico en azul, el 
desarrollo del primer microscopio electrónico en verde y la invención del primer microscopio de fuerzas 
atómicas en rojo. Cada una de las tres representa grandes avances tanto en el mundo de la microscopía 
como de la biología. 

Uno de los grandes saltos en el mundo de la microscopia fue dado durante la década de los 

años 30 (siglo XX). Ernst Ruska y M. Knoll desarrollaron el primer microscopio electrónico, 

valiéndole a E. Ruska para obtener el Premio Nobel de Física en 198613. En 1937 M. v. Ardenne 

construyó el primer microscopio electrónico de barrido (SEM; por siglas en inglés: “Scanning 

Electron Microscope”)14. Este microscopio presentó toda una revolución en el campo de la 

biología, principalmente como herramienta en la investigación de componentes sub-celulares 

como proteínas y la estructura del virus. 
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En 1982, con la invención del microscopio de efecto túnel (STM por sus siglas en inglés 

“Scanning Tunneling Microscope”) una nueva rama de la ciencia emergía para convertirse en 

uno de los grandes focos de actividad, creatividad y conocimiento en las décadas venideras. La 

comunidad científica dio la bienvenida al STM de una forma prácticamente inmediata. La 

extraordinaria capacidad que el STM presentaba para la visualización de estructuras a escala 

atómica en superficies metálicas y superconductores15–17, no encontraba rival en aquellos 

momentos. Incluso actualmente, sigue siendo un referente. Años después, en 1986, el 

microscopio de fuerzas atómicas (AFM por sus siglas en inglés “Atomic Force Microscope”) fue 

desarrollado por Binnig y colaboradores18, siendo capaz de conseguir resolución molecular y 

atómica en superficies sólidas. La gran ventaja que el AFM representó respecto al STM, fue su 

operatividad sobre muestras no conductoras, mientras que el STM requería de forma 

imperativa un material electro conductor. 

A pesar del mencionado límite de difracción, en la actualidad existen una serie de técnicas 

englobadas en lo denominado como microscopía de super-resolución capaces de superar 

dicho límite y llegar a resoluciones de 20 a 50 nm. Estas son técnicas basadas en marcadores 

de fluorescencia, y entre las más conocidas están “stimulated emission depletion” (STED), 

“photoactivated localization microscopy” (PALM) y “stochastic optical reconstruction 

microscopy” (STORM). Todas ellas representan un competidor directo del AFM para la 

visualización de estructuras internas de la célula a escala nanométrica19–21.  

En este primer capítulo introduciremos los principios básicos que rigen la física de un 

microscopio de fuerzas atómicas, incluyendo la calibración de los elementos constitutivos del 

mismo. Asimismo, presentaremos el experimento fundamental alrededor del cual orbita esta 

tesis doctoral: la curva de fuerza-distancia; y los principales modelos de mecánica de contacto 

que nos permitirán extraer información intrínseca y cualitativa de los materiales estudiados. 

Para terminar, comentaremos la importancia que han tenido las propiedades mecánicas de los 

materiales, particularmente relacionadas con la rigidez (módulo de Young), a la hora de 

investigar los mecanismos que rigen los comportamientos de los sistemas biológicos. 

1.2. Principios y magnitudes básicas del AFM 

El principio que rige el funcionamiento del instrumento científico conocido como AFM tiene 

cierta similitud con el sentido del tacto. Si una persona se viese privada de la visión, tendería a 

recurrir a utensilios, como una guía o bastón blanco, para poder discernir la forma y 

localización de los objetos que le rodean. Este comportamiento es la base sobre la cual se ha 

desarrollo el AFM, un instrumento que consta de una sonda (figura 1.2.a) que realizará un 

movimiento o barrido sobre una muestra, a la vez que detecta simultáneamente la topografía 

de la misma. Como es de esperar, el AFM es un maquina altamente sofisticada asistida por una 

electrónica puntera que realiza un escaneo con un control exhaustivo y minucioso. Este tipo de 

microscopios está comúnmente formado por una serie de elementos principales, los cuales se 

encuentran representados y enumerados en el esquema expuesto en la figura 1.2.b.  

A continuación, se describirá más en detalle estos componentes esenciales del AFM. Para 

empezar, la sonda consiste en una micropalanca o “cantilever” terminada en una punta con 

una geometría determinada, normalmente cónica o esférica. El sistema de detección, en su 

configuración más extendida, está basado en la detección de un haz láser (OBD, por sus siglas 
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inglés: “Optical Beam Deflection”) que ha sido reflejado en la parte trasera de una 

micropalanca. El ángulo con el que se reflecte el haz nos permitirá medir cambios en la 

deflexión del micropalanca22,23. Para registrar estos cambios en la posición del haz se utiliza un 

sistema de fotodiodos. Dicho sistema está dividido en cuatro diferentes secciones o paneles 

pudiendo medir deflexiones tanto flexurales como torsionales del micropalanca. Por su parte, 

el escáner está compuesto por un sistema de transductores piezoeléctricos que permiten un 

posicionamiento espacial altamente preciso de la punta con respecto a la muestra (llegando a 

resolución atómica), tanto en el eje horizontal x-y como el vertical z. Por último, el controlador 

proporcional-integral-derivativo (PID) detecta la señal recogida por el fotodiodo y calcula los 

cambios necesarios para mantener el parámetro de retroalimentación o “feedback” en el valor 

requerido (previamente establecido por el usuario). 

 

Figura 1.2. a) Imagen SEM modificada de una micropalanca típica de AFM con punta piramidal (fuente: 
© Science Photo Library). b) Ilustración esquemática de un AFM con cada uno de sus principales 
componentes marcados: 1. Laser; 2. Fotodiodo; 3. Micropalanca; 4. Escáner; 5. Controlador; y 6. 
Ordenador (PC). c) Representación de las distancias y magnitudes presentes en la configuración de un 
AFM típico.  

Con el fin de procurar análisis cuantitativos de la información adquirida por el microscopio de 

fuerzas atómicas es necesario definir una serie de magnitudes físicas y consideraciones 

geométricas. En la configuración que presentamos en la figura 1.2.c, 𝑆(𝑡) representa la 

distancia punta muestra instantánea, 𝑍0 la posición de la muestra respecto a un sistema de 

referencia determinado, 𝑍(𝑡) la posición de la base de la micropalanca conforme al mismo 

sistema de referencia y 𝛥𝑧 representa la variación en la deflexión de la micropalanca. Tanto 

𝑍(𝑡) como 𝛥𝑧 son magnitudes directamente obtenidas por el microscopio, una gracias a la 

lectura de los piezoeléctricos (𝑍(𝑡)) y la otra mediante la lectura de la deflexión de la 

micropalanca por parte del sistema de detección de fotodiodos (𝛥𝑧). Como es de esperar, para 

obtener valores fiables de estos parámetros será necesaria una apropiada calibración del 

equipo (ver sección 1.3. de este capítulo: Calibración del instrumento). En cambio, 𝑍0 es una 

magnitud que no es aportada directamente por el microscopio, para determinar la posición de 
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la muestra será necesario hacer experimentos complementarios (en general mediante curvas 

de fuerza-distancia, explicado en la sección 1.4). La relación matemática entre estas 

magnitudes viene determinada por la ecuación 1.1. 

 
𝑆(𝑡) = 𝑍(𝑡) + ∆𝑧(𝑡) − 𝑍0 

 
(1.1) 

1.3. Calibración del instrumento 

El AFM es una herramienta analítica capaz de medir propiedades locales de forma precisa a 

escala nanométrica e incluso inferior. Uno de los pasos más importantes y clave para un 

correcto uso de un AFM es la calibración de los distintos parámetros, especialmente, si se 

requiere de una extracción de propiedades cuantitativas a raíz de los observables. En concreto, 

existen tres elementos principales que deben ser calibrados: el escáner piezoeléctrico, la 

sensibilidad del fotodiodo y la constante de fuerza de la micropalanca. 

Escáner piezoeléctrico. Para llevar a cabo movimientos precisos en la escala de los 

nanómetros e inferior, el AFM está equipado con un sistema de piezoeléctricos, el cual permite 

movimientos altamente precisos en las tres direcciones espaciales (x-y-z). La sensibilidad de los 

transductores piezoeléctricos está directamente relacionada con cuanto se ha expandido o 

contraído el piezoeléctrico por voltio aplicado24. Desafortunadamente esta relación es 

exclusivamente lineal para unos rangos muy pequeños de desplazamiento. Como 

consecuencia, es necesaria una calibración rutinaria y cuidadosa. Existen diferentes 

procedimientos para calibrar los piezoeléctricos de un sistema de este tipo, entre los que se 

encuentran métodos basados en interferometría óptica25, en sensores de desplazamiento por 

inductancia24 y, los más comúnmente usados, basados en el escaneo de muestras o 

especímenes de calibración 26,27.  

Sensibilidad del fotodiodo. La calibración de la sensibilidad del fotodiodo nos permite 

correlacionar los cambios en voltaje medidos por el fotodiodo (relacionados con la deflexión 

de la micropalanca) con valores de distancia realizados por los piezo-actuadores. El valor 

obtenido para la sensibilidad será exclusivo y dependerá del tipo de micropalanca que estemos 

utilizando. Además, el camino óptico realizado por el láser del fotodiodo también afectará la 

sensibilidad. Esto implica que la calibración y, por consiguiente, el valor obtenido para la 

sensibilidad, dependerá de la posición en la cual coloquemos el haz del láser sobre la 

micropalanca.  

El método más extendido entre los usuarios de AFM para obtener la sensibilidad del fotodiodo 

consiste en la realización de curvas de fuerza-distancia sobre una muestra hecha de un 

material no deformable, típicamente se usa mica28.  La figura 1.3 muestra un ejemplo de curva 

de fuerza-distancia. Una vez la punta de la micropalanca toca la muestra (considerada 

indeformable), todo el movimiento que hacen los piezos es debido a que el micropalanca se 

está curvando (deflectando). Por tanto, midiendo la pendiente de la curva en la zona de 

contacto es posible determinar la relación entre el desplazamiento del piezo (∆𝑧 

[nanómetros]) y el voltaje medido en el fotodetector (∆𝑉 [voltios]), lo cual nos dará 

información sobre cuanto se ha deflectado la micropalanca para un cierto cambio en voltajes 

del fotodiodo. Los valores que se obtengan para la sensibilidad del fotodiodo vendrán 
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determinados por la configuración experimental utilizada; como por ejemplo el tipo de punta 

que estemos usando, el medio en el cual se trabaja o la posición del haz de laser sobre la 

micropalanca. La sensibilidad viene determinada por la siguiente expresión: 

 

𝑆𝑑 ≡ 𝑆𝑒𝑛𝑠𝑖𝑏𝑖𝑙𝑖𝑑𝑎𝑑 =
∆𝑉

∆𝑧
 (

𝑣𝑜𝑙𝑡𝑖𝑜𝑠

𝑛𝑚
) 

 

(1.2) 

  
Existen métodos más elaborados y no invasivos, pero menos frecuentes, para medir la 

sensibilidad. Estos están basados en las fluctuaciones térmicas de la posición de la 

micropalanca 29–31. 

 

Figura 1.3. Curva de calibración ilustrativa del método. En concreto esta curva fue tomada con una 
punta tipo BL-AC40TS-C2 inmersa en un buffer de fosfato salino (PBS, por sus siglas en inglés: 
“Phosphate Buffered Saline) y sobre una muestra de vidrio. La sensibilidad se obtuvo ajustando por 
regresión lineal la curva experimental en la zona sombreada. En concreto la sensibilidad obtenida para el 
fotodiodo de nuestro JPK Nanowizard 3 fue de aproximadamente 8 nm/V. 

Calibración de la constante de fuerzas del micropalanca. El objetivo de esta última calibración 

es ser capaces de transformar la deflexión de la micropalanca ya obtenida (nanómetros) en 

valores de fuerza ejercida por la punta (comúnmente nanonewtons, para experimentos en 

células y tejidos biológicos). Si consideramos la micropalanca como un elemento acorde a la 

ley de Hooke, con una constante de fuerzas k, y una deflexión ∆𝑧, la fuerza nos viene dada por: 

 
𝐹 =  −𝑘 ∆𝑧 

 
(1.3) 

  
A raíz de esta expresión y a fin de obtener la fuerza ejercida por la micropalanca, necesitamos 

un procedimiento para calcular la constante de fuerza del mismo (𝑘). A continuación, 

introduciremos los dos métodos más populares y extendidos en la comunidad de AFM para 
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determinar el valor de 𝑘 de una micropalanca, que son el denominado método de Sader y el 

método del ruido térmico. 

Método de Sader. Conociendo tanto la geometría de la micropalanca como sus 

propiedades intrínsecas es posible determinar la constante de fuerza de la micropalanca (𝑘). 

Sader et al.32 desarrollaron un método capaz de obtener el valor de la constante de fuerza de 

una micropalanca rectangular, sabiendo la masa de la micropalanca (𝑚) y su frecuencia de 

resonancia en vacío (ωvac), basándose en consideraciones dimensionales y definiendo ciertos 

parámetros invariantes a la longitud de escala. Para una micropalanca rectangular oscilando en 

vacío la solución viene dada por la ecuación 1.4. Dicha expresión está constituida por la 

constante de la micropalanca expresada en función de la densidad de la micropalanca (𝜌𝑐), la 

masa efectiva normalizada 𝑀𝑒 (𝑀𝑒  =  0.2427 si 𝐿/𝑏𝑐  > 5), y sus dimensiones (ℎ𝑐, 𝑏𝑐 y 𝐿: 

grosor, anchura y longitud, respectivamente), 

 
𝑘 = 𝑀𝑒 𝜌𝑐  𝑏𝑐  ℎ 𝐿𝜔𝑣𝑎𝑐

2  
 

(1.4) 

  
Posteriormente, extendieron el problema al caso de la micropalanca rectangular rodeado por 

un fluido, con cierta viscosidad y densidad33,34. Esto permitió su aplicación en el campo de la 

biología, ya que comúnmente, las muestras biológicas se encuentran sumergidas en algún tipo 

de buffer o medio de cultivo. En la ecuación 1.5 podemos observar como en este caso la 

constante de fuerza depende de la frecuencia de resonancia de la micropalanca en el fluido 

(𝜔𝑓), la parte imaginaria de la función hidrodinámica (𝛤𝑖; dependiente de la forma de la 

micropalanca) y el factor de calidad en dicho fluido (𝑄𝑓). 

 

𝑘 = 0.1906 𝜌𝑓 𝑏𝑐
2 𝐿 𝑄𝑓 Γ𝑖(𝜔𝑓) 𝜔𝑓

2 

 

(1.5) 

  

Recientemente, el método ha sido modificado para aceptar una forma arbitraria de la 

micropalanca  (triangular entre ellas), adaptando la función hidrodinámica para las distintas 

geometrías35. Asimismo, el grupo de Sader ha introducido modificaciones en la formulación 

que permiten obviar la función hidrodinámica, usando en su lugar calibraciones de 

micropalancas de referencia con la misma geometría36,37. 

Método del ruido térmico38–40. Una micropalanca vibrando bajo efectos de ruido 

térmico obedece el teorema de equipartición. Este teorema establece que, dado un sistema en 

equilibrio térmico, cada uno de los términos cuadráticos independientes en su energía total 

tiene una contribución media igual a ½ 𝑘𝐵𝑇. Donde 𝑘𝐵 es la constante de Boltzmann y T es la 

temperatura absoluta. Esto implica que cada uno de los modos vibracionales de la 

micropalanca tiene una energía cinética y potencial igual a ½ 𝑘𝐵𝑇, para cada una de ellas.  

Para el caso particular de una micropalanca vibrando, la media de la energía potencial del 

sistema viene determinada por la media de la deflexión al cuadrado 〈𝑧2〉 (en la dirección 

vertical) multiplicada por la constante de fuerza 𝑘. Por tanto, el teorema de equipartición nos 

relaciona la amplitud del ruido térmico con la constante de la micropalanca por medio de la 

siguiente expresión: 
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1

2
𝑘𝐵𝑇 =

1

2
𝑘〈𝑧2〉 

 

(1.6) 

  

El desplazamiento cuadrático medio 〈𝑧2〉 puede ser calculado en el espacio real, o través de su 

equivalente en el espacio de Fourier (frecuencias) por medio de la “power spectral density” 

(por sus siglas en inglés: PSD; también conocido como señal espectral definida en potencia). 

Una vez obtenido la PSD de la micropalanca nos centraremos en el pico de menor frecuencia 

de resonancia, correspondiente al modo fundamental41,42. Sobre él ajustaremos una función 

tipo oscilador armónico. Esto nos permitirá extraer la 〈𝑧2〉 debido al ruido térmico, y por tanto, 

la constante de fuerza k de nuestra micropalanca mediante la ecuación (1.6). 

S. M. Cook et al.42 compararon los dos métodos expuestos para calcular la constante de fuerza 

en una gran variedad de micropalancas, caracterizadas por pertenecer a un amplio rango de 

órdenes de magnitud en 𝑘. Encontraron una buena concordancia entre los valores obtenidos 

por ambos métodos concluyendo que ambos deberían usarse como norma para la calibración 

de la constante de fuerza en el campo del AFM.  

Otras consideraciones.  

Inclinación de la micropalanca. En la configuración de un microscopio de fuerzas 

atómicas, la micropalanca se encuentra inclinada con respecto al eje horizontal 𝛼 grados. Esto 

es un factor que a priori debería tomarse en consideración para la calibración de la constante 

de fuerzas, pero utilizando el ruido térmico medido por el AFM para obtener dicha constante 

nos ahorra este factor43. Al medir la deflexión aparente con el fotodiodo, únicamente 

obtendremos una de las componentes de la verdadera deflexión de la micropalanca. Por tanto, 

mediante el método del ruido térmico (utilizando un fotodiodo) no obtendremos la 𝑘 real, sino 

una aparente o efectiva, 𝑘𝐴𝐹𝑀  (subestimada respecto a la real). Esta última es en realidad la 

válida para las medidas tomadas al trabajar con un AFM. Sin embargo, si queremos comparar 

este constante de fuerza aparente con la real (por ejemplo: calculada por el método de Sader 

o con un interferómetro, el cual mide la deflexión real y exacta de la micropalanca) tendremos 

que aplicar la siguiente corrección44: 

 

𝑘𝐴𝐹𝑀 =
𝑘𝑟𝑒𝑎𝑙

cos2 𝛼
 

 

(1.7) 

  
Función para ajustar en el espectro de ruido térmico de la micropalanca. La función 

más comúnmente usada para ajustar este tipo de espectros es la del oscilador armónico 

amortiguado. Este sistema puede representar de forma aproximada el comportamiento para 

un único modo de vibración, cuando la micropalanca se encuentra inmersa en un medio 

viscoso. Para el caso de aire, con un factor de calidad cercano a 100, este modelo se ajusta de 

forma precisa a los datos experimentales del espectro de ruido térmico. En cambio, para 

micropalancas con constante de fuerza menor (como los usados en muestras biológicos) 

inmersos en un medio acuoso con una Q del orden de 1, existen modelos más acertados para 

describir esta señal. Pirzer and Hugel45 propusieron la utilización de una función Lorentziana en 

vez del oscilador armónico amortiguado. 
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1.4. El AFM como herramienta cuantitativa – La curva de 

fuerza-distancia 

Aunque inicialmente fuese diseñado para ello, el AFM no es exclusivamente una herramienta 

de adquisición de imágenes de topografía a alta resolución. Puede ser igualmente usada para 

extraer información cuantitativa sobre la respuesta mecánica de cualquier muestra. El AFM es 

capaz de medir curvas de fuerza versus distancia, o como es comúnmente denominado, curvas 

de fuerza (FC por sus siglas en inglés “Force Curves”). Estas curvas pueden proporcionar 

información perteneciente a parámetros como elasticidad, viscosidad, adhesión, constante de 

Hamaker46, densidad de carga superficial47,48, entre otros. Esta capacidad es la razón por la cual 

este tipo de técnica experimental se ha convertido en una pieza esencial en campos de 

investigación tan variados como la ciencia de superficies, la biología y la ingeniería de 

materiales49,50. 

 

Figura 1.4. Procedimiento detallado de la aplicación de una curva de fuerza-distancia. Los pasos 1 y 4 
corresponden con periodos de ausencia de contacto entre la punta y la muestra, uno para realizar el 
acercamiento, y otro el alejamiento. Por otro lado, las etapas 2 y 3 corresponden con fases de contacto 
punta-muestra, en las cuales se está indentando dicha muestra, sea para entrar o salir de la misma. Lo 
que se denomina como ida engloba los pasos 1 y 2, y la vuelta los pasos 3 y 4. Todos ellos, en su 
conjunto, forman un ciclo entero de curva fuerza-distancia. 
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La curva de fuerza-distancia es uno de los experimentos más comunes cuando se está 

operando un AFM. El proceso está basado en el uso de una punta de AFM con el fin de aplicar 

una fuerza sobre la muestra, mientras que simultáneamente se mide cómo dicha muestra se 

deforma en respuesta a esta tensión. Como ya pudimos observar con anterioridad, la fuerza 

ejercida sobre la muestra no es uno de los observables directos medidos por el AFM.  Son 

variaciones en ángulos debido a cambios en la deflexión de la micropalanca lo que realmente 

se mide, hecho que otorga un rol fundamental a la calibración para obtener magnitudes físicas 

cuantitativas con el AFM mediante las curvas de fuerza-distancia (ver sección 1.3 sobre 

calibración). Detalles sobre el proceso que envuelve la curva de fuerza-distancia se encuentran 

ilustrados en la figura 1.4. Inicialmente, la punta de AFM se irá acercando paulatinamente al 

material (1). Por consiguiente, al no existir aún contacto entre ambos, la fuerza medida es nula 

y se manifiesta como una línea plana en la curva de fuerzas (“baseline”). En el preciso instante 

en que la punta de AFM empieza a ser afectada por fuerzas repulsivas, se considera que está 

en contacto con la muestra (punto de contacto). Los piezos seguirán moviendo la base de la 

micropalanca en la misma dirección hasta que se alcance un umbral de fuerza o indentación 

(parámetro a elección del usuario) (2). En este segundo tramo, la punta de AFM se encuentra 

penetrando o indentando la muestra. Una vez es alcanzado este umbral predefinido, la 

dirección del movimiento de la punta es revertida, empezando el camino de vuelta (3). La 

fuerza aplicada sobre el material irá disminuyendo hasta perder de nuevo el contacto con la 

muestra. Finalmente, la punta se alejará de la muestra presentando de nuevo una línea plana 

en la curva de fuerza, ya que vuelve a no existir contacto entre ambos elementos (4). 

El procedimiento descrito es comúnmente realizado de forma continuada y cíclica. Cada uno 

de los ciclos se puede dividir en dos etapas bien diferenciadas correspondientes a diferentes 

direcciones de movimiento de la micropalanca, antes y después de alcanzar el umbral de 

fuerzas o indentación. La primera etapa, cuando la punta se mueve en dirección a la muestra y 

antes de alcanzar el valor umbral, se denomina aproximación o ida (en la literatura científica se 

suele hablar de “approach” o “extend”). La segunda parte del ciclo, cuanto la punta se mueve 

en dirección contraria a la muestra, y después de haber alcanzado este valor umbral, se 

denomina alejamiento o vuelta (en la literatura científica se suele hablar de “retraction” o 

“withdraw”).  

Para la extracción de propiedades mecánicas pertenecientes a la muestra, o material 

estudiado (en nuestro caso particular serán sistemas biológicos como células o tejidos), 

tendremos que analizar la zona de la curva de fuerzas correspondiente al contacto entre la 

punta y la muestra mediante una serie de modelos teóricos. Esto nos introduce en el amplio 

mundo de la mecánica de contacto, en posteriores secciones de esta tesis describiremos con 

más detalle la física que envuelve esta clase de fenómenos. 

 1.4.1. Determinación del punto de contacto 

Determinar con exactitud la posición del punto de contacto (definido en la sección 1.2 como 

Z0) es uno de los pasos claves previos a la aplicación de modelos mecánicos para la extracción 

de información cualitativa de la muestra. Este es un parámetro que no es obtenido 

directamente de las medidas de AFM, pero puedo ser calculado con una inspección adecuada 

de las curvas de fuerza-distancia. Para el caso de muestra duras no deformables, la 

identificación del punto de contacto es prácticamente inmediata. El problema aparece cuando 

nos encontramos ante muestras blandas deformables. Al medir muestras blandas nos vemos 
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forzados a usar micropalancas con menor constante de fuerza, lo cual implica un aumento del 

nivel de ruido en la señal adquirida, siendo esta relación señal-ruido especialmente baja en la 

zona de inicio del contacto punta-muestra. Además, existe otro factor añadido que dificulta 

aún más la obtención de este punto de contacto. A no ser que nos encontremos ante el caso 

de un indentador con geometría cilíndrica (plano), la relación entre la fuerza y la indentación 

deja de ser lineal. Convirtiéndose en una función u otra dependiendo de la geometría de la 

punta51,52. Todo esto hace altamente complicado la identificación de este punto de contacto de 

forma precisa, incluso habiéndose descontado efectos experimentales desfavorables como la 

presencia de adhesiones, efectos eléctricos inherentes, etc.  

Una mala o inexacta determinación del punto de contacto puede llevar a grandes errores en 

los valores obtenidos para los parámetros mecánicos52,53. Mediante simulaciones por efectos 

finitos, Yin et al. demostraron que, para materiales puramente elásticos y módulos de Young 

del orden de decenas de kPa (esta es una magnitud que será introducida en la sección 1.5 

sobre mecánica de contacto), indeterminaciones de decenas de nanómetros en el punto de 

contacto pueden acarrear errores hasta de un orden de magnitud en el módulo de Young 

obtenido para los primeros 200 nm de indentación. A partir de estos 200 nm y conforme 

incrementamos la indentación, el valor obtenido para el módulo de Young tiende 

asintóticamente al valor esperado. 

Resumiendo, a lo largo de los años se han ido proponiendo diferentes metodologías o 

procedimientos para calcular de forma precisa el punto de contacto54. Estas pueden ser 

divididas en cuatro grandes grupos: 

Detección visual: esta es la forma más simple e inmediata de obtener el punto de 

contacto. Consiste básicamente en la inspección visual de la curva para detectar la zona de no 

contacto de forma manual53,55,56. Este método tiene dos grandes inconvenientes al representar 

un alto coste temporal (imposibilidad de automatización) y al estar sujeto a la subjetividad del 

usuario. 

Estudio de las derivadas de la deflexión: existen otros procedimientos que analizan 

directamente la deflexión de la curva de fuerzas mediante sus derivadas. En este sentido 

existen distintos criterios para determinar el punto de contacto57,58. El más común, consiste en 

escoger el contacto inicial como el punto con la máxima variación de la deflexión con respecto 

a la posición de los piezos. El principal problema al que se enfrentan este tipo de 

procedimientos es el alto nivel del ruido que tienen las derivadas de la deflexión, sobre todo 

en muestras blandas (como la mayoría de sistemas biológicos). 

Ajuste de funciones por tramos: este método consiste en ajustar algún tipo de función 

a la curva de fuerzas, de manera que el punto de contacto se incluya como parámetro libre. Y, 

por tanto, la convergencia nos determine la posición del punto de contacto. El 

comportamiento para ajustar a la curva de fuerzas va desde simples funciones lineales y 

cuadráticas para, respectivamente, la zona de no contacto y la zona de indentacion59. Hasta 

funciones más elaboradas como los modelos de Hertz o Sneddon (introducidos en la sección 

1.5 de este capítulo de la tesis)53,56,60,61. El principal inconveniente de este tipo de métodos es 

la suposición de un comportamiento para el material restringido al marco de una física 

determinada. Lo cual conlleva que, para cualquier discrepancia o diferencia entre la realidad 

observada y la teoría asumida, se introducirá un error directamente en la colocación del punto 

de contacto. 
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Ratio de variaciones: este último procedimiento está basado en el estudio estadístico 

por intervalos del comportamiento de la curva de fuerza-distancia. Básicamente, dividiremos la 

curva de fuerzas en pequeñas ventanas en función del desplazamiento del piezo. Una vez 

dividida, estudiaremos la variación en la señal de la deflexión (de forma puramente 

estadística62 o realizando regresiones locales por tramos63). De esta manera para la zona de no 

contacto no deberíamos medir cambios en la señal de deflexión, más allá de los debidos al 

ruido instrumental. Y para la zona de contacto, una vez la punta ha empezado la indentación, 

deberíamos observar un incremento en la deflexión. Y, por tanto, obteniendo una variación en 

la deflexión mayor en esta segunda región que en la zona de no contacto.  

Uno de los puntos clave de este método es que dentro de una misma zona (contacto o no 

contacto), las variaciones medidas en dos distintos intervalos deberían ser equivalentes. Esto 

nos permite comparar de forma inequívoca ventanas pertenecientes a las dos regiones, y 

obtener claras diferencias. Una vez dividida la curva en intervalos, el tamaño de los mismos 

determinará la precisión con la cual obtendremos el punto de contacto.  

Para concluir esta sección, caben destacar enfoques más recientes como el de Gavara62. El cual 

propone la combinación de diferentes tipos de metodologías para de forma comparativa e 

iterativa, obtener un valor más fiable del punto de contacto en nuestras curvas de fuerza-

distancia. 

1.5. Modelos de mecánica de contacto  

Hasta ahora hemos dado las claves para poder medir con un AFM tanto la deformación como 

la fuerza aplicada sobre un material de forma precisa. Por tanto, es el momento de incluir 

algunas teorías capaces de transformar estos observables en propiedades mecánicas 

características del material. El comportamiento de cualquier material ante un conjunto de 

fuerzas que lo deforman puede ser expresado mediante una ecuación constitutiva. Esta 

ecuación proporciona información intrínseca del material y, por tanto, depende únicamente 

de la naturaleza del mismo y no del tamaño o forma del objeto medido.  En concreto, para el 

caso más sencillo, la respuesta de un material puramente elástico puede expresarse mediante 

una ecuación constitutiva del tipo: 

 
𝜎 = 𝐸 휀 

 
(1.8) 

  
Que relaciona la tensión aplicada (σ; “stress”) con la deformación producida (ε; “strain”) en el 

material, a través de una constante E (indicador de dureza y resistencia a la deformación). A 

continuación, introduciremos la solución particular de un experimento de carácter 

tridimensional, estando basada en la mecánica de contacto y correspondiente al tipo de 

estímulo o deformación que aplicaremos con nuestras puntas de AFM sobre los distintos 

sistemas biológicos.  

La mecánica de contacto es la disciplina que estudia la deformación de solidos que se 

encuentran en contacto entre ellos por uno o más puntos. Uno de los problemas 

fundamentales de esta área de la ingeniería mecánica es él de un semiespacio infinito 

(representado por un material isotrópico puramente elástico) indentado por un cuerpo rígido. 
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Este problema clásico fue tratado por Hertz (1881)64 y Boussinesq (1885)65 en primera 

instancia, resultando en expresiones explicitas para la fuerza y el área de contacto en función 

de la indentación. Más recientemente, numerosos autores han contribuido al desarrollo de 

este marco teórico, el cual es actualmente aplicado en infinidad de problemas de indentación 

para todas las longitudes de escala. Landau66 re-analizó y resumió todo el enfoque Hertziano, 

derivando otra vez sus resultados y obteniendo expresiones para los campos de 

desplazamiento y tensiones. Sneddon67,68 continuo el enfoque abierto por Boussinesq y 

desarrolló una metodología basada en transformaciones integrales. Finalmente derivando 

soluciones para indentadores con diferente simetría axial. Asimismo, se han obtenido 

soluciones aproximadas para casos con geometrías más complejas como la piramidal69,70.  

Las soluciones al problema de indentación de un semiespacio infinito por un indentador 

axisimétrico están recogidas en la ecuación 1.9,  permitiéndonos representar de forma 

compacta muchas de las soluciones para la indentación de materiales elásticos con respuesta 

lineal49,55.  

 

𝐹 = 𝜆 𝛿𝛽 
 

(1.9) 

  
En la ecuación 1.9 𝐹 es la fuerza aplicada por el indentador y δ la indentación realizada en el 

material.  𝜆 y 𝛽 son dos coeficientes que dependen de la geometría del problema y del 

coeficiente de Poisson del material (𝜈). Este coeficiente es una constante elástica y parámetro 

característico de cada material que indica la relación entre las deformaciones transversales a la 

dirección de carga, o fuerza externa aplicada sobre el material, y las longitudinales. Para 

materiales blandos, como geles, polímeros y células, 𝜈 suele asumir un valor de 0.5 

(incomprensible; dada una compresión en una determinada dirección acabará originando la 

mitad de extensión en la dirección ortogonal)55,57,71,72. Para la mayoría de metales se encuentra 

entre 0.25 y 0.35; para cemento y cerámicas alrededor de 0.10; y para corcho, 𝜈 ≈ 0. 

Modelo - Geometría 𝝀 𝜷 Radio de Contacto 

Cilindro plano 
(“Punch”) 

2𝑎 𝐸∗ 1 
𝑎 = 𝑟𝑎𝑑𝑖𝑜 𝑑𝑒𝑙 

𝑐𝑖𝑙𝑖𝑛𝑑𝑟𝑜 (constante) 

Hertz -Paraboloide 
4

3
𝐸∗√𝑅 3/2 𝑎 = √𝛿𝑅 

Sneddon - Cónico 
tan(𝛼)

𝜋
𝐸∗ 2 𝑎 =

tan(𝛼)

𝜋
𝛿 

Piramidal 
(cuatro caras) 

tan(𝛼)

√2
𝐸∗ 2 𝑎 =

tan(𝛼)

√2
𝛿 

Tabla 1.1. Soluciones para el problema de indentación de un semiespacio infinito isótropo y elástico por 

medio de indentadores axisimétricos. Están recogidos los cuatro casos más comunes de geometrías 

axisimétricas utilizadas como sonda de AFM. Se han incluido tanto los valores del coeficiente λ, del 

exponente 𝛽 (ecuación 1.9) así como del radio de contacto para estas cuatro geometrías más comunes. 

Dichas configuraciones geométricas están descritas en la figura 1.5 con todo detalle. 𝐸∗ =
𝐸

1−𝜈2
67,69,70. 
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En la tabla 1.1 podemos observar distintos valores adoptados por el término 𝜆 y el exponente 

𝛽 de la ecuación 1.9, en función de la configuración del problema a resolver. Empezaremos 

analizando el exponente 𝛽, dependiente de la geometría del problema (indentador). 

Trataremos las distintas formas posibles para el indentador, asumiendo siempre 

deformaciones sobre un material elástico semi-infinito. Las indentaciones realizadas mediante 

un cilindro plano se caracterizan por un área de contacto constante en función de cuanto 

penetremos el material, dando lugar a la obtención de un exponente 𝛽 igual a 1 para la 

modelización teórica. En contraposición, para el caso de un indentador esférico (tratado en la 

teoría original de Hertz) el exponente adquiere un valor de 3/2, lo cual lo hace claramente 

diferenciable de los casos piramidal y cónico (Sneedon), en los cuales el exponente es de 2. 

Esto es debido a que el área de contacto evoluciona de una forma completamente distinta en 

función de la indentación para las distintas geometrías de indentador. 

Por otro lado, no solo 𝛽 está afectado por consideraciones geométricas del problema. Sino que 

existen también aspectos geométricos que afectan al valor de 𝜆. Como podemos observar en 

la tabla 1.1 (con ayuda de la figura 1.5), para cada uno de los distintos casos, 𝜆 tiene una 

dependencia o bien con radio del cilindro (caso del “punch”), con el radio de la esfera 

(indentador esférico o paraboloide), con el semiángulo del cono (indentador cónico) o con el 

semiángulo de la pirámide definido desde una de las aristas al centro (caso de indentador 

piramidal con cuatro caras). 

 

Figura 1.5. Principales geometrías con las que se suelan modelizar las puntas de AFM. Para cada uno de 

los casos incluimos la expresión para la respuesta del material a una fuerza determinada según 

describimos en la ecuación (1.9). En azul se ha destacado el principal factor geométrico que influye la 

respuesta mecánica para cada configuración. 

El área de contacto entre el material y el indentador ha sido resuelta matemática y 

analíticamente para todas estas configuraciones axisimétricas expuestas en la tabla 1.1. Siendo 

el radio de contacto la magnitud apropiada para indicarnos cómo evoluciona esta área de 

contacto conforme se va penetrando el material. Como es de esperar, para el caso del 

indentador cilíndrico el radio de contacto se mantiene constante al igual que el área. Por otro 

lado, para los casos cónico, piramidal y paraboloidal, el radio de contacto se comporta de una 

forma concreta en función de la indentación. 
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Las diferencias en el término 𝜆 no son puramente geométricas, sino que dependen de dos 

parámetros intrínsecos del material, como son el coeficiente de Poisson 𝜈 y el módulo de 

Young 𝐸 (módulo de elasticidad). 𝐸 es una propiedad mecánica de los materiales sólidos 

elásticos lineales y un indicador de la rigidez del mismo. En un problema unidimensional, se 

define como el ratio entre la tensión y la deformación para un comportamiento perfectamente 

elástico (ecuación 1.8)73.  El módulo de Young puede ser calculado para un caso muy concreto 

y controlado (barra uniforme), resultando bastante académico y explicativo, y permitiéndonos 

definirlo de forma intuitiva. El experimento de compresión longitudinal de una barra uniforme 

y las magnitudes físicas que lo engloban se encuentra recogido en la siguiente expresión: 

 

𝐸 ≡
𝜎 (휀)

휀
=  

𝐹/𝐴

Δ𝐿/𝐿0
=

𝐹 𝐿0

𝐴 Δ𝐿
 

 

(1.10) 

  
donde 𝐹 es la fuerza ejercida sobre el objeto, 𝐴 es el área de la sección transversal 

(perpendicular a la fuerza aplicada), 𝛥𝐿 es la longitud que el material se ha comprimido o 

estirado y 𝐿0 la longitud inicial del objeto. Un esquema ilustrativo para este tipo de 

experimento de obtención del módulo de Young se encuentra expuesto en la figura 1.6.a). 

 

Figura 1.6. Esquemas de experimentos típicos para la obtención de los tres distintos módulos de 

elasticidad. a) Módulo de Young, experimento de compresión longitudinal en una única dirección. b) 

Módulo de cortadura, respuesta a esfuerzos transversales (como el realizado por unas tijeras romas). c) 

Módulo de compresibilidad, experimento de aplicación de una presión homogénea (P) sobre todas las 

caras del objeto74. 

Si empezamos a incluir direccionalidades en este problema mecánico, tenemos que empezar a 

tomar en consideración tres módulos distintos para describir un material (recogidos en la 

figura 1.6). Las definiciones que haremos a continuación presuponen un material elástico lineal 

e isótropo: 

Módulo de Young (𝐸, comúnmente denominado como módulo de elasticidad, debido 

a su extensa utilización en comparación con los otros dos casos): definido para el caso de 

tensiones y deformaciones longitudinales. 

Módulo de cizalla o cortadura (𝐺, módulo de rigidez transversal o segunda constante 

de Lamé): constante elástica que nos da información sobre los cambios experimentados 
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debido a esfuerzos cortantes. Definido como la relación entre la fuerza tangencial por unidad 

de área y la deformación angular del cuerpo. 

 

𝐺 ≡
𝜏𝑚

Θ
=

𝐹/𝐴

Δ𝑥/𝐿
=

𝐹 𝐿

𝐴Δ𝑥
 

 

(1.11) 

  
Donde 𝜏𝑚 es la tensión cortante, Θ es la deformación angular, 𝐹 y 𝐴 son la fuerza y el área 

sobre la que actúa, respectivamente, 𝐿 es la longitud inicial y 𝛥𝑥 es el desplazamiento 

transversal. Conceptualmente, la forma más sencilla de entender este módulo es considerando 

la configuración de la figura 1.6.b, donde tenemos un cubo sometido a una fuerza cortante. 

Módulo de compresibilidad (𝐵): constante elástica de un material que mide su 

resistencia a una compresión uniforme. Indica el aumento de presión necesaria para aplicar 

una disminución unitaria de volumen sobre un objeto. 

 

𝐵 = −𝑉
𝑑𝑃

𝑑𝑉
= −

𝑃

Δ𝑉/𝑉0
 

 

(1.12) 

  
Donde 𝑃 es la presión homogénea ejercida sobre todas las caras, 𝑉 es el volumen, 𝛥𝑉 es la 

variación del volumen, 𝑉0 es el volumen inicial y 𝑑𝑃/𝑑𝑉 es la derivada de la presión respecto al 

volumen. Una ilustración de la compresión uniforme puede observarse en la figura 1.6.c. 

Las propiedades elásticas de los materiales lineales isótropos ante pequeñas deformaciones 

vienen determinadas únicamente por dos constantes. Estos pueden ser, por ejemplo, los 

denominados parámetros de Lamé: 𝜆𝐿 y 𝐺. 𝜆𝐿, conocido como primer parámetro de Lamé, no 

tiene una interpretación física directa o simple; o cualquier pareja de los ya introducidos: 

coeficiente de Poisson, módulos de elasticidad, módulo de cizalla y módulo de 

compresibilidad. Al estar todos relacionados entre sí, es posible calcular a partir de dos de 

ellos, todos los demás. A continuación, se introducirán las fórmulas de conversión que 

relacionan los tres módulos descritos con anterioridad. 

 

𝐸 = 2𝐺 (1 + 𝜈) = 3𝐾 (1 − 2𝜈) =
9𝐾𝐺

3𝐾 + 𝐺
  

 

(1.13) 

  
En un experimento típico de AFM, la punta ejerce una fuerza penetrando y ocasionando 

deformaciones en el material en las tres distintas direcciones del espacio. Por tanto, 

exponiéndonos a un completo problema tridimensional. Este problema fue resuelto por Hertz, 

como ya expusimos al principio de esta sección, para un tipo reducido de materiales 

(puramente elásticos e isótropos) bajo una configuración concreta (asumiendo que la muestra 

representa un espacio semi-infinito). De esta manera existe la posibilidad de que, mediante un 

experimento de curva de fuerza-distancia, seamos capaces de obtener información sobre 

magnitudes como el módulo de elasticidad y el coeficiente de Poisson (expresiones derivadas 

de la ecuación 1.9 con ayuda de la tabla 1.1). A partir de la ecuación 1.13, seremos capaces de 

extraer información también concerniente al resto de módulos de elasticidad. 
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1.6. El Modulo de Young (elasticidad) de muestras 

biológicas 

Uniendo todos los elementos que se han ido introduciendo a lo largo de este capítulo da pie a 

considerar el AFM como una potente herramienta para extraer propiedades elásticas de todo 

tipo de materiales, entre los que se encuentran las muestras biológicas. Aplicando una 

correcta calibración, utilizando la metodología experimental adecuada y empleando un marco 

teórico apropiado, nos permitirá extraer información cuantitativa del módulo de Young de un 

material de forma intuitiva, sencilla y fiable. 

Previamente, se ha demostrado que existen parámetros mecánicos conectados a propiedades 

biológicas. Una gran variedad de trabajos avala este hecho. Análisis de propiedades mecánicas 

han sido partícipes en estudios relacionados con artritis75, diabetes76, asma77, malaria78–81, 

cáncer82–84 y anemia85, entre otros86–88. En la comunidad científica relacionada con el 

microscopio de fuerzas atómicas, el módulo de Young ha sido ampliamente utilizado para 

caracterizar una gran variedad de procesos, afecciones y muestras biológicas. El caso más 

sonado, es el de la distinción entre células cancerosas (malignas) y no cancerosas (benignas). 

En lo que atañe a este tema en particular, podemos encontrar una amplia literatura, existiendo 

estudios sobre cáncer de vejiga, próstata, mama, útero, pulmón, páncreas, riñón, tiroides, 

ovarios, esófago, condrocitos89–91… En general, casi todas las células cancerosas tienen en 

común una disminución de rigidez (módulo de Young) respecto a su equivalente sana. 

Dependiendo de dónde esté localizado el cáncer, el cociente entre el módulo de Young para 

células malignas y benignas adquirirá un valor determinado. También se ha demostrado que 𝐸 

puede ser utilizado para estudios relacionados con el potencial migratorio de las células 

cancerígenas (metástasis)92. Por otra parte, la elasticidad de las células viene afectada por la 

edad de las mismas, con diversos estudios apoyándolo93. Y, por último, cabe destacar la 

utilización del módulo de Young para la evaluación de los efectos de ciertas drogas sobre las 

células, como por ejemplo citocalasina D, citocalasina B, latrunculina, paclitaxel, flucitosina, 

colchicina, sustancias antifúngicas, etcétera91,94–98. 

La gran versatilidad que representan las medidas de AFM nos permite caracterizar la respuesta 

mecánica de, desde tejidos biológicos con tamaños de milímetros, hasta filamentos 

pertenecientes al citoesqueleto de una célula, con tamaños que rondan la decena de 

nanómetros. Dándonos la oportunidad de estudiar todo tipo de elementos y materiales 

biológicos distintos99,100. Esta reciente irrupción del AFM en campos del conocimiento como la 

biomecánica puede llevarlo a ser una pieza fundamental a la hora de mejorar el entendimiento 

de las fisiopatologías de una gran variedad de enfermedades. En la figura 1.7 exponemos de 

forma resumida el módulo de Young de diferentes materiales representativos con el fin de dar 

una idea de su rigidez, hecho que ayudará al lector en su periplo a lo largo de esta tesis 

doctoral. Para finalizar, en la siguiente subsección haremos especial hincapié en el módulo de 

Young de tejidos biológicos ya que parte de la investigación que discutiremos se realizará en 

este tipo de materiales. 
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Figura 1.7. Diagrama de Módulos de Young en escala logarítmica de una amplia variedad de materiales. 

El espectro barre valores desde 100 GPa (materiales muy duros) hasta 100 Pa (materiales 

extremadamente blandos y fáciles de deformar)99,101–106.  
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 1.6.1. Tejidos biológicos del cuerpo humano 

En la figura 1.8 introducimos una gráfica que contiene los módulos de Young para una serie de 

tejidos representativos, presentes en el cuerpo humano. La posibilidad de medir propiedades 

mecánicas de cada uno de estos tejidos representa una de las fortalezas del AFM a la hora de 

afrontar su aplicabilidad al mundo de la biomedicina.  

 

Figura 1.8. Representación de las propiedades biomecánicas de una selección de tejidos biológicos en 
términos del módulo de Young. Indicador de la cantidad de fuerza requerida para deformar una 
sustancia, es decir, su rigidez. Cada tejido presenta un E diferente relacionado con sus propiedades 
físicas intrínsecas y la función específica que tiene que desempeñar, siendo las diferencias entre ellos de 
varios órdenes de magnitud107–112. 
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Los tejidos más rígidos del cuerpo son los dientes y los huesos, con un 𝐸 superior a los 109 

Pa113,114. En un segundo plano, y sin llegar al umbral de los GPa, se encuentra el tejido de los 

cartílagos articulares114,115. Con una rigidez intermedia alrededor de los 106 Pa tenemos tejidos 

como la piel o el estroma corneal, hasta llegar a los músculos116–118. En un nivel intermedio 

bajo se encuentran los tejidos pulmonar, mamario y hepático, con valores de módulo de Young 

superiores a los 103 Pa119–123. Finalmente, entre los tejidos más blandos tenemos el tejido 

adiposo, cerebral, de médula espinal y la mucosa estomacal (<103 Pa)124–127. Los datos relativos 

a la médula espinal y el tejido adiposo en la figura 1.8 han sido incluidos gracias a los trabajos 

desarrollados en los capítulos 5 y 6 de la presente tesis doctoral.  

Excepcionalmente, el AFM ha tenido una gran repercusión en temas relacionados con la 

diagnosis del cáncer, aumentando el conocimiento de este tipo de enfermedades desde un 

punto de vista mecánico, facilitando un diagnóstico precoz y demostrando la existencia de una 

marca mecánica única en los tumores para cada uno de los diferentes estados de progresión 

del cáncer121,125,128,129.    
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Capítulo 2  

 

 

Viscoelasticidad y diferencias respecto al modelo 

infinito - hertziano 

 

 

2.0. Introducción 

El modelo puramente elástico introducido en el capítulo 1 representa una primera 

aproximación para caracterizar la rigidez de los sistemas biológicos, y en concreto de las 

células. Uno de los objetivos del trabajo elaborado durante esta tesis, consiste en elaborar 

alternativas a este modelo puramente elástico e infinito, de manera que sea posible aportar 

una descripción más fiable, y acorde con la realidad, de la respuesta mecánica de este tipo de 

sistemas. Para ello intentaremos extender las conexiones existentes entre el mundo biológico 

y el mundo mecanofísico relacionando ciertos comportamientos observados en las células con 

distintos parámetros mecánicos. 

A continuación, se intentarán introducir y abordar dos problemas distintos que se nos 

presentan al caracterizar las células con un modelo exclusivamente hertziano. El primero se 

centra en el grosor finito de las células. Como pudimos apreciar en la sección 1.5, una de las 

suposiciones durante el desarrollo del modelo de Hertz radica en el carácter ilimitado de la 

anchura de la muestra objeto de estudio. Asumir que la célula se extiende hasta el infinito 

representa una aproximación no realista, la cual puede ser evitada mediante una serie de 

inteligentes correcciones y extensiones de la teoría existente para la mecánica de contacto. El 

segundo punto a considerar está relacionado con el carácter heterogéneo de la célula. 

Inicialmente el modelo de Hertz asume las hipótesis de un material perfectamente 

homogéneo e isótropo. Esto difiere con la estructura de una célula, la cual está constituida por 

una gran variedad de elementos diversos que forman un material altamente heterogéneo. En 
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la investigación expuesta sobre este segundo punto, trataremos la influencia que tiene un 

elemento en particular de la célula (la corteza celular) sobre los valores de dureza que 

obtenemos mediante las medidas de AFM. Esta corteza celular, también llamada corteza de 

actina (“actin cortex”) o corteza de actomiosina, consiste en una región interna de la célula con 

una alta densidad de filamentos de actina conformando una capa justo debajo de la 

membrana plasmática. Esta es una estructura muy común en células eucariotas, se encuentra 

adherida a la membrana celular y juega un papel muy importante en el control de la forma y 

morfología que adquiere la misma. En la mayoría de los casos, el grosor de esta corteza de 

actina se encuentra entre los cientos de nanómetros y la  micra1–6. 

 

Figura 2.1. Esquema de una célula típica cultivada in vitro destacando el substrato y la corteza de actina. 
La contribución de estos dos elementos a la respuesta mecánica de la célula ante un experimento de 
AFM será estudiada en este capítulo. 

Aunque hayamos corregido parcialmente algunos de los principales problemas que nos 

encontramos al extraer la respuesta elástica de nuestro sistema experimental, sigue siendo 

muy optimista modelizar el alto grado de heterogeneidad que corresponde con una célula 

exclusivamente mediante una respuesta de carácter elástico. En el interior de la célula 

coexisten componentes como fibras pertenecientes al citoesqueleto, el núcleo, los nucléolos, 

diferentes orgánulos, ribosomas, el citosol, etc… Esto da cabida a una modelización 

viscoelástica de la respuesta mecánica de células, permitiendo estudiar y tener en cuenta la 

contribución de cada uno de los componentes subcelulares a la respuesta global.  

El primer paso para llevar a cabo una modelización viscoelástica de las células es introducir las 

nociones básicas sobre esta materia. En la sección 2.2 de este capítulo incluiremos los 

principales conceptos físicos relacionados con la viscoelasticidad para un problema 

estrictamente unidimensional. Además, se incluirán los modelos mecánicos constitutivos más 

emblemáticos, y que, por ende, pueden sernos de más utilidad cuando nos enfrentemos al 

estudio del comportamiento de las células.  

Para finalizar este segundo capítulo discutiremos diversas metodologías experimentales, tanto 

basadas en la microscopía de fuerzas atómicas como ajenas a dicha técnica, que nos permiten 

extraer información viscoelástica de células biológicas. Primero, centrándonos en el AFM, se 

introducirán dos clases de metodologías experimentales, una basada en métodos de fuerza 

oscilatoria y otra en estudios de la respuesta temporal (sección 2.3). En cuanto a técnicas 

ajenas al AFM, se discutirán métodos basados en conceptos físicos diversos como la óptica, el 

magnetismo o la microfluídica (sección 2.4). Algunos ejemplos destacados son: el estiramiento 

por medios ópticos, la reometría por planos paralelos, la microreología por seguimiento de 

partículas o torsión magnética, la citometría por microfluídica, entre otros. 
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2.1. Limitaciones de los modelos hertzianos para la 

extracción de propiedades mecánicas de células con AFM 

Como ya hemos adelantado, a continuación, trataremos dos de los principales desafíos que 

nos encontramos al abordar la adquisición de un valor fiable para la rigidez o dureza de las 

células. Estos son: (1) los efectos debidos a la rigidez del substrato de cultivo, sobre el cual 

yace la célula; y (2) la contribución de la corteza celular sobre los datos obtenidos a partir de 

curvas de fuerza-distancia mediante un AFM. 

 2.1.1. Corrección debido a los efectos del substrato 

Los modelos mecánicos de contacto semi-infinitos desprecian la influencia de la dureza del 

substrato, usado para cultivar las células, sobre las medidas de propiedades elásticas. El 

problema mecánico de la indentación de capas gruesas fue planteado en campos de la 

ingeniería7 mucho antes de la aplicación del AFM para extraer propiedades nano mecánicas de 

células. Más recientemente, Gavara & Chadwick8 demostraron que la influencia del substrato 

introduce un error en las medidas de módulo de Young en células. En este tipo de 

experimentos de AFM, la tensión ejercida por la punta se propaga a través de la célula hasta 

alcanzar al substrato. Una vez alcanzado, el efecto de la tensión se ve reflejado de vuelta hacia 

la superficie celular en contacto con la punta, modificando de esta forma la deflexión 

registrada por el AFM. 

Las células de mamíferos cultivadas sobre soportes rígidos (usualmente una placa Petri) tienen 

un grosor finito de 2-20 µm, mientras que los experimentos de curvas de fuerzas por AFM 

penetran una profundidad de 0.2-3 µm9,10, lo cual corresponde con un ~10-20 % del grosor 

total de la célula. Por otro lado, el módulo de Young de una célula viva se encuentra en el 

orden de los kPa (ver sección 1.6 sobre módulo de Young en el capítulo 1), mientras que el 

soporte adquiere valores de decenas de GPa, representando una diferencia de alrededor de 6-

7 órdenes de magnitud entre ambos materiales. Tanto el alto porcentaje de indentación como 

la gran diferencia en valores de rigidez célula-soporte hacen que el efecto del substrato deba 

ser tenido en cuenta y evaluado con precisión, de forma que se puedan aportar propiedades 

mecánicas fiables de las células que son objeto de medida.   

Inicialmente, la influencia del substrato sobre medidas mecánicas de células fue tratado por 

Dimitriadis et al11, resolviendo el problema para una geometría esférica del indentador. 

Posteriormente, Garcia & Garcia12 generalizaron la solución para una gran variedad de 

geometrías, a la vez que validaban el método por medio de simulaciones numéricas. Este 

último trabajo presenta una teoría válida para cualquier tipo de indentador con simetría axial, 

exponiendo en concreto los casos esférico, cónico, indentador plano, nano-hilo y aguja. 

La tabla 2.1 recoge las expresiones para un material puramente elástico corregidas por su 

grosor finito (asumiendo un coeficiente de Poisson de 0.5 y, por tanto, incompresibilidad) para 

cuatro tipos de escenarios geométricos posibles. En cada una de esas ecuaciones se expresa la 

fuerza real 𝐹 en función de la fuerza (𝐹0) que correspondería al modelo hertziano (caso 

infinito) multiplicada por una corrección (Cor). 𝐹0(𝛿, 𝑃𝐺𝑒𝑜) depende de la indentación 𝛿 y de 

un parámetro geométrico relevante 𝑃𝐺𝑒𝑜, el cual viene determinado por el caso que se esté 

estudiando. Para el indentador plano 𝑃𝐺𝑒𝑜 ≡ 𝑎, correspondiendo con el radio del cilindro. Para 
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la punta cónica 𝑃𝐺𝑒𝑜 ≡ 𝜃, correspondiendo con el semiángulo del cono. Para el caso 

esférico 𝑃𝐺𝑒𝑜 ≡ 𝑅, correspondiendo con el radio de la esfera. Lo que aquí denominamos caso 

esférico está referido  al caso de un indentador de tipo paraboloide, aplicado dentro de la 

condición 𝛿 ≤ 𝑅. En la tabla 2.1, hemos incluido también dos geometrías adicionales, las 

cuales pueden ser interesantes para la extracción o el mapeo de propiedades nanomecánicas 

con el AFM. Por un lado, tenemos la geometría de aguja (“needle”) que corresponde con un 

indentador plano cubierto o finalizado por un cono. Y, por otra parte, lo que denominamos 

como nanohilo corresponde a un indentador plano taponado por una esfera. Dadas estas 

descripciones es esperable que las expresiones para ambos sean algún tipo de combinación de 

las tres básicas (indentador plano, esfera y cono), con las apropiadas condiciones de contorno. 

La teoría expuesta anteriormente ha sido validada mediante simulaciones FEM (método de 

elementos finitos, por sus siglas en inglés: “Finite Element Method”). Garcia & Garcia12 

simularon una curva de fuerzas distancia sobre un material con una rigidez de 4 kPa y un 

grosor de 5 µm. Posteriormente ajustaron, por un lado, modelos hertzianos y, por otro lado, 

modelos que incluyen la influencia del substrato sobre las medidas de propiedades mecánicas. 

Los resultados que obtuvieron están recogidos en la figura 2.2. Esta figura nos muestra que el 

error que se cometería al no asumir este tipo de comportamiento no debe ser despreciado. La 

no aplicación de esta corrección implicaría una cuantificación errónea de las propiedades 

mecánicas de la célula aportando un valor sobreestimado del módulo de Young. En la figura 

2.2 también se observa como este es un artefacto que afecta todas las posibles geometrías del 

indentador. 

 

Figura 2.2. Resultados de la determinación del módulo de Young comparando modelos hertzianos con la 
teoría que considera efectos del substrato. a) Cilindro con a = 2.5 µm. b) Cono de 𝜃 = 76 °. c) Paraboloide 
con R = 5 µm. El grosor del material simulado por FEM es de 5 µm con un módulo de Young de 4kPa. Se 
ajustaron las curvas de fuerza simuladas, por un lado, a los modelos de mecánica de contacto expuestos 
en el capítulo 1 de esta tesis; y, por otro lado, a las ecuaciones expuestas en la tabla 2.1. Adaptada del 
trabajo de Garcia & Garcial12. 

Para concluir esta subsección cabe destacar que la corrección debida al efecto del substrato 

aumenta conforme se va incrementando el área de contacto entre la punta y la muestra. En el 

caso cilíndrico, al ser el área de contacto constante la corrección se mantiene constante, ver 

figura 2.2.a). Esto implica que para una misma indentación, el caso cónico siente en menor 

grado la presencia del substrato en comparación con el caso esférico (mayor área de 

contacto), viéndose reducido el artefacto añadido a las medidas.  
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 2.1.2. Efecto del “actin cortex” en los valores extraídos de Modulo 

de Young 

Mediante técnicas de caracterización bioquímica se demostró que el principal componente de 

la corteza celular es la actina. La actina es una familia de proteínas globulares que tienen como 

función principal su polimerización en diferentes tipos de fibras. Se encuentran 

fundamentalmente en las células eucariotas en forma de monómeros libres (G-actin) o como 

parte de polímeros lineales denominados microfilamentos (F-actin). Los microfilamentos son 

uno de los tres componentes primordiales del citoesqueleto (compuesto por: microfilamentos, 

filamentos intermedios y microtúbulos) jugando un rol esencial en la movilidad celular, 

durante la división celular y en la integridad estructural de la célula. Una gran variedad de 

cofactores celulares ensambla la F-actin en configuraciones de distinta morfología, 

conformando la arquitectura y estableciendo la respuesta tanto mecánica como dinámica de 

las células eucariotas.  

El grosor de la corteza celular ubicada justo debajo de la membrana plasmática ha sido 

determinado por diferentes técnicas de microscopía. Estudios de microscopía electrónica de 

transmisión (TEM, por sus siglas en inglés: “Transmission Electron Microscopy”) sugieren 

valores en torno a los 100 nm en células de tipo Dictyostelium13,14 y células de melanoma 

humano15. Estudios basados en microscopía de fluorescencia estiman valores mayores de 100 

nm en HeLa Cells 2,16. Estudios de microscopia electrónica de barrido han aportado valores de 

30-150 nm en células redondeadas17,18. 

Una de las maneras más accesibles para observar la acción de la corteza celular en la respuesta 

mecánica de la célula es a través de cambios en la geometría de la punta AFM. Diferencias en 

las medidas del módulo de elasticidad de células, entre geometrías caracterizas por ser, o 

afiladas, o romas, es una fenomenología previamente observada y bien conocida en la 

comunidad de espectroscopia de fuerzas en células. Existe una gran variedad de estudios que 

han observado un substancial incremento en los valores obtenidos para el módulo de Young 

en puntas afiladas (cónicas, piramidales…) con respecto a los obtenidos con puntas romas 

(esféricas, paraboloides…)19–27. En nuestro caso particular, decidimos comprobar el alcance de 

este tipo de comportamiento en una de las líneas celulares comerciales de las cuales 

disponíamos: NIH 3T3 fibroblastos, realizando diversas secuencias de curvas de fuerza-

distancia. No se llegó a realizar un estudio sistemático en cada una de las líneas celulares, pero 

sí que se observó, cualitativamente, este tipo de tendencia en cada una de ellas. Para más 

información sobre los experimentos mencionados consultar el Apéndice A.1.1. 

Tanto los resultados expuestos en la bibliografía como los resultados del apéndice A.1.1. son 

prueba de la influencia de la corteza celular en la respuesta mecánica de células medidas por 

AFM.  No obstante, existe aún bastante controversia sobre el posible origen de este fenómeno 

de obtención de distinto módulo de Young dependiendo de la geometría del indentador. 

Diversos estudios justifican que este comportamiento pueda ser atribuido a artefactos: en el 

proceso de medida como endurecimiento por deformación (relacionado con plasticidad)20,28,29, 

en el proceso de estimación del área de contacto19, en la determinación del punto de 

contacto11 o en las interacciones con el substrato28–30.  

Como argumento a favor de nuestra hipótesis, tenemos simulaciones por elementos finitos 

que demuestran como este comportamiento experimental es compatible con la presencia de 
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la corteza celular16,23. Boccaccio et al.16 han mostrado cómo afectan distintos grosores de la 

corteza celular a las medidas de curva de fuerzas (manteniendo invariante la geometría de la 

punta). Es posible observar en este trabajo cómo para la misma indentación, el módulo de 

Young equivalente, obtenido al ajustar el comportamiento mediante un modelo hertziano, 

sería mayor cuanto más gruesa sea la corteza celular. A su vez, Vargas-Pinto et al23 observan 

como un aumento de la rigidez de la corteza celular conlleva un incremento del módulo de 

Young equivalente de todo el sistema. Este efecto se ve amplificado al utilizar puntas afiladas, 

ya que con este tipo de puntas las medidas están más fuertemente afectadas por la corteza 

celular (figura 2.3). 

 

Figura 2.3. Resultados de simulaciones FEM (𝜈=0.49) para el módulo de Young aparente del sistema 
(Esistema, normalizado por la dureza del citoesqueleto, siendo simulado como todo el material que se 
encuentra bajo la corteza celular) en función de la dureza del “actin cortex” (Ecorteza celular, normalizado de 
igual manera que Esistema) que se le ha asignado. Se realizaron las simulaciones con tres distintas 
geometrías de indentador. Los triángulos representan la solución para indentaciones con una punta 
afilada. En cambio, los círculos, tanto solidos como sin rellenar, representan los resultados para puntas 
esféricas con diámetro de 4.5 µm y 10 µm, respectivamente. El grosor de la corteza celular simulada es 
de: a) 200 nm, y b) 400 nm. Figura adaptada de Vargas-Pinto et al 23. 

Como conclusión de este apartado se puede afirmar que se ha aportado información 

complementaria al hecho de que las medidas de AFM en células están afectadas por la corteza 

celular, observando un aumento del módulo de Young efectivo medido con las puntas afiladas 

con respecto a las puntas esféricas o romas. Las puntas afiladas activan o sienten 

principalmente zonas de la corteza celular mientras que las medidas con puntas esféricas están 

influenciadas por una combinación de la corteza celular y el citoesqueleto que yace justo bajo 

ella. Nuestros resultados y la bibliografía expuesta sugieren que, al realizar medidas de 

cuantificación del módulo de Young en células mediante AFM, se deben considerar efectos 

debido a la corteza celular. 
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2.2. Viscoelasticidad 

La viscoelasticidad es el estudio de las propiedades de los materiales que exhiben 

comportamientos tanto viscosos como elásticos ante una deformación dada. Un material 

puramente elástico posee una ecuación constitutiva independiente del tiempo. Por ejemplo, 

no hay diferencia alguna al aplicar una tensión durante un segundo o un día, o al hacerlo 

rápida o lentamente, la deformación resultante será exactamente la misma. Esto da lugar a 

que un material elástico se deforme instantáneamente ante una tensión aplicada, a la vez que 

recuerda su configuración inicial. Y, por tanto, una vez se elimine dicha tensión volverá 

también instantáneamente a su estado original. En este tipo de materiales, la energía debida a 

la deformación es almacenada y recuperada completamente una vez dejen de actuar las 

fuerzas externas sobre el material (no existe disipación). El metal y la fibra de cuarzo, son 

algunos de los materiales que más se asemejan al perfecto material elástico 

Por otro lado, la respuesta de un material viscoso sí que depende de la velocidad con la cual se 

ha aplicado la tensión, sin ser capaz de recuperar la configuración inicial una vez es eliminada 

la tensión aplicada y dando lugar a que se mantenga el estado deformado. En un material 

puramente viscoso, toda la energía requerida para producir la deformación es disipada como 

energía no recuperable (por ejemplo: calor). Entre los ejemplos más conocidos de materiales 

viscosos tenemos la brea o la miel. 

La combinación de componentes tanto elásticos como viscosos en un mismo material da lugar 

a hablar de la viscoelasticidad, implicando una dependencia temporal en la respuesta 

suministrada al observador y una cierta pérdida de energía en el proceso de deformación. La 

relación dada por la ecuación constitutiva entre la tensión y la deformación no puede ser 

expresada como una constante, como hicimos en el capítulo anterior para el caso elástico 

(ecuación 1.8). En el caso más general posible la tensión se convierte en un funcional de la 

deformación y, por tanto, dependiente del historial de la deformación o, en otras palabras, 

cómo ha sido aplicada la deformación a lo largo del tiempo. Podemos expresar esta idea con la 

siguiente expresión31: 

 

𝜎(𝑡) =
𝑡
𝔼

−∞
[𝜖(𝑢)] 

 

(2.1) 

  
En la ecuación 2.1 denotamos 𝑡 como el tiempo en el que estamos midiendo y 𝑢 como todos 

los tiempos pasados, desde el inicio del experimento hasta el momento actual. 𝜎 y 𝜖 

representan componentes de los tensores de tensiones y deformaciones, respectivamente. 

Dependiendo de las direcciones en las que estén actuando dichas tensiones y deformaciones, 

entrarán en juego una u otra componente del tensor. Por ejemplo, podrían hacer referencia a 

un experimento de compresión o de “shear”. Manteniendo una nomenclatura genérica para 

las componentes de ambos tensores hará que las expresiones que introduzcamos en este 

apartado hagan referencia a un problema exclusivamente unidimensional. 

Asumir un comportamiento viscoelástico lineal (aproximación precisa para deformaciones 

infinitesimales) implica que los funcionales deben satisfacer dos condiciones. Primero, un 

incremento en el estímulo por un factor arbitrario 𝛼 debe incrementar la respuesta de igual 

medida (ecuación 2.2.1). Segundo, una suma arbitraria de estímulos provoca una respuesta 



 
33 Viscoelasticidad y diferencias respecto al modelo infinito - hertziano 

que es equivalente a la suma de las diferentes respuestas obtenidas, si cada estímulo hubiera 

actuado independientemente (ecuación 2.2.2). 

 
𝑡
𝔼

−∞
[𝛼 𝜖(𝑢)] = 𝛼 

𝑡
𝔼

−∞
[𝜖(𝑢)] =  𝛼 𝜎(𝑡) 

 

(2.2.1) 

𝑡
𝔼

−∞
∑[ 𝜖(𝑢𝑛)] =

∞

𝑛=1

 ∑
𝑡
𝔼

−∞

∞

𝑛=1

[𝜖(𝑢𝑛)] (2.2.2) 

  

Análogamente, en ambas expresiones podríamos intercambiar la deformación por la tensión, 

teniéndose que cumplir también esta condición de linealidad. 

Si el comportamiento mecánico del material objeto de estudio se ajusta a las condiciones de 

linealidad, podemos expresar la respuesta a un estímulo dado en forma de integral de 

convolución, aplicando el principio de superposición de Boltzmann32. Esto da pie a que la 

ecuación 2.1 pueda expresarse mediante las expresiones contenidas en 2.3.1 y 2.3.2. De esta 

forma, describimos la tensión, como la respuesta a una superposición lineal de las 

deformaciones presentes y pasadas. 

 

𝜎(𝑡) = ∫ 𝑄(𝑢) 𝜖(𝑡 − 𝑢) 𝑑𝑢
𝑡

𝑜

 

 

(2.3.1) 

𝜖(𝑡) = ∫ 𝑈(𝑢)𝜎(𝑡 − 𝑢) 𝑑𝑢
𝑡

𝑜

 (2.3.2) 

  

De la ecuación 2.3.1 podemos interpretar que la tensión 𝜎 en el tiempo presente 𝑡, afectada 

por un historial de deformaciones 휀 arbitrario, es una superposición lineal de todas las 

deformaciones aplicadas en momentos anteriores, multiplicado por unos valores que vienen 

determinados por una función de ponderación (“weighting function”), 𝑄(𝑡). La ecuación 2.3.2 

es interpretada de forma análoga, simplemente intercambiando tensiones por deformaciones, 

y aplicando la correcta función de ponderación, 𝑈(𝑡). Más en detalle, 𝑄(𝑡), es conocida como 

“relaxance”, representando la respuesta del material a un pulso (función delta) de 

deformación. Por otro lado, 𝑈(𝑡), es conocida como “retardance”, representa la respuesta a 

un pulso de tensión. 

Experimentalmente, aplicar una excitación sobre un material en forma de pulso (o delta de 

Dirac) resulta complejo y acarrea ciertas complicaciones. Por esta razón, se suelen aplicar otros 

tipos de excitaciones para extraer las propiedades mecánicas de materiales. Normalmente 

están caracterizadas por una imposición espontánea (o bien en forma de deformación o en 

forma de tensión), la cual se mantendrá constante en el tiempo indefinidamente. Si la 

excitación escogida es una deformación constante, estaremos ante un experimento de “load 

relaxation”, y la respuesta del material vendrá determinada por la función de relajación 

(“relaxation function”, 𝐾(𝑡)). Sin embargo, si aplicamos una tensión constante sobre el 

material, estaremos ante un experimento de “creep compliance”, y la respuesta del material 
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vendrá dada por la función de “creep”, 𝐽(𝑡). Ambas funciones, independientemente, aportan 

información completa sobre la respuesta del material. Pudiéndose usar ambos métodos de 

forma indistinta, y dando lugar a un estudio equivalente. 

Aplicando el adecuado procedimiento matemático, es posible expresar las ecuaciones 2.3.1 y 

2.3.2, en función de 𝐾(𝑡) y 𝐽(𝑡), de manera que la respuesta del material venga determinada 

por la función de relajación o de “creep” (ecuación 2.4.1 o 2.4.2). 

 

𝜎(𝑡) = ∫ 𝐾(𝑡 − 𝑢) 
𝑑𝜖(𝑢)

𝑑𝑢
 𝑑𝑢

𝑡

𝑜

 

 

(2.4.1) 

𝜖(𝑡) = ∫ 𝐽(𝑡 − 𝑢)
𝑑𝜎(𝑢)

𝑑𝑢
 𝑑𝑢

𝑡

𝑜

 (2.4.2) 

  

Históricamente, estas dos funciones han sido los medios más comunes de expresar la distinta 

respuesta viscoelástica de los materiales. Dependiendo del modelo constitutivo atribuido al 

material les corresponderán unas funciones de relajación y de “creep” específicas, 

permitiéndonos determinar el comportamiento del material relativo a tensiones y 

deformaciones, y caracterizarlo con los apropiados parámetros mecánicos. A continuación, 

introduciremos los modelos mecánicos más comunes y el tipo de respuesta que representan. 

 2.2.1. Modelos mecánicos constitutivos 

En esta sección se introducirá la representación del comportamiento viscoelástico mediante 

modelos mecánicos unidimensionales, también conocidos como reológicos. Cada uno de estos 

modelos predice la repuesta del material ante diversas condiciones de excitación. El 

comportamiento viscoelástico tiene componentes elásticas y viscosas, las cuales se pueden 

modelar como combinaciones de distintos elementos mecánicos (muelles para elasticidad y 

amortiguadores para viscosidad). Cada modelo tiene una configuración característica de estos 

elementos, que puede ser equivalentemente representado por medio de circuitos eléctricos 

análogos. En el circuito eléctrico equivalente, la tensión representa el voltaje, y la velocidad de 

deformación la intensidad. A su vez, el módulo de elasticidad del muelle es análogo a la 

capacitancia (almacena energía) y la viscosidad del amortiguador a la resistencia eléctrica 

(disipa energía). 

Como ya se ha mencionado con anterioridad las componentes elásticas se pueden modelizar 

como muelles (lineales, “Hookean springs”), teniendo tanto una masa como una energía 

disipada despreciables. Este comportamiento viene representado por la ecuación 1.8, que ya 

introdujimos en el capítulo anterior, y en el cual únicamente tratábamos el caso puramente 

elástico. Por otro lado, las componentes puramente viscosas están modelizadas por 

amortiguadores (lineales, “Newtonian dashpot”) con una masa despreciable. En este segundo 

caso, la relación entre la tensión y la deformación vendrá dada por la siguiente ecuación 

constitutiva, 

 

𝜎 = 𝜂
𝑑𝜖

𝑑𝑡
 

(2.5) 
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donde 𝜂 es la viscosidad del material y 𝑑𝜖/𝑑𝑡 es la primera derivada de la deformación. A 

mayor rapidez en la deformación, mayor será la tensión aplicada. 

Distintas combinaciones de muelles y amortiguadores dan lugar a diferentes modelos 

reológicos. A continuación, discutiremos algunos de los más representativos, entre los que se 

encuentran: el modelo Maxwell, el modelo Kelvin-Voigt, el SLS (por sus siglas en inglés: 

“Standard Linear Solid”) y los modelos tipo “Power Law”31,32. 

Maxwell: este modelo mecánico está caracterizado por un muelle y un amortiguador 

en serie (ver Tabla 2.2, representación del modelo Maxwell). En esta configuración, la tensión 

que sienten ambas partes del sistema es equivalente 𝜎𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 = 𝜎𝑑𝑎𝑚𝑝𝑒𝑟 = 𝜎𝑠𝑝𝑟𝑖𝑛𝑔. Mientras 

que la deformación total vendrá dada por la suma de ambas contribuciones 𝜖𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 =

𝜖𝑑𝑎𝑚𝑝𝑒𝑟 + 𝜖𝑠𝑝𝑟𝑖𝑛𝑔. Estas dos expresiones pueden ser rescritas en una única ecuación (2.6), 

representando la relación tensión-deformación para este tipo de materiales. 

 
𝑑𝜖(𝑡)

𝑑𝑡
=

𝜎(𝑡)

𝜂
+

1

𝐸

𝑑𝜎(𝑡)

𝑑𝑡
 

 

(2.6) 

  
Kelvin-Voigt: este modelo es representado por un muelle y un amortiguador en 

paralelo, como esta mostrado en la tabla 2.2. Dado que ambas componentes se encuentran en 

paralelo la deformación en ambas será equivalente 𝜖𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 = 𝜖𝑑𝑎𝑚𝑝𝑒𝑟 = 𝜖𝑠𝑝𝑟𝑖𝑛𝑔. Sin embargo, 

la tensión total será la suma de ambas contribuciones 𝜎𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 = 𝜎𝑑𝑎𝑚𝑝𝑒𝑟 + 𝜎𝑠𝑝𝑟𝑖𝑛𝑔. Gracias a 

estas propiedades un material Kelvin-Voigt está gobernado por la siguiente expresión o 

ecuación constitutiva: 

 

𝜎(𝑡) = 𝐸𝜖(𝑡) + 𝜂
𝑑𝜖(𝑡)

𝑑𝑡
 

 

(2.7) 

  
El modelo Kelvin-Voigt predice de forma más realista un experimento de “creep” (aplicación de 

una tensión constante, 𝜎0), ya que en el límite de tiempos infinitos se aproxima a la 

deformación constante mientras que el modelo Maxwell crece linealmente como función del 

tiempo de forma ininterrumpida. No obstante, para un experimento de “load relaxation” 

(deformación constante a lo largo del tiempo, 휀0) un material Maxwell presenta un 

decaimiento exponencial, mientras que en este caso es el Kelvin-Voigt el que no presenta 

relajación de la tensión con respecto al tiempo. 

 “Standard Linear Solid” (SLS): también conocido como modelo Zener, es un modelo 

viscoelástico que es capaz de predecir realísticamente tanto el “creep” como el “load 

relaxation”, combinando tres diferentes elementos mecánicos. El SLS aglomera los aspectos 

positivos de los dos modelos previamente introducidos. Existen dos posibles representaciones 

para el SLS; la Maxwell y la Kelvin (figura en tabla 2.2). En la configuración Maxwell se presenta 

el conjunto como dos sistemas en paralelo; primero un muelle solitario, y posteriormente, un 

muelle y un amortiguador en serie. Por otro lado, en la configuración Kelvin invertimos los 

órdenes, presentamos el conjunto como dos sistemas en serie, primero un muelle, y después, 

un muelle y un amortiguador en paralelo. Dado que ambas configuraciones presentan un 
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comportamiento mecánico equivalente (modelos conjugados que pueden obtenerse uno a 

partir del otro31), introduciremos exclusivamente la matemática de la configuración Maxwell, 

la cual suele usarse cuando el estímulo aplicado es una deformación. En la ecuación 2.8 se 

describe la relación entre tensión y deformación para el caso previamente mencionado. 

 

𝜎(𝑡) +
𝜂

𝐸2

𝑑𝜎(𝑡)

𝑑𝑡
= 𝐸1 𝜖(𝑡) +

𝜂 (𝐸1 + 𝐸2)

𝐸2

𝑑𝜖(𝑡)

𝑑𝑡
 

 

(2.8) 

  
Ley de Potencias (“Power Law”): todos los modelos viscoelásticos presentados hasta 

ahora están basados en redes de muelles y amortiguadores conectados en serie o en paralelo 

con distintas configuraciones. Para los casos de los modelos con una gran variedad de estos 

elementos se puede demostrar que la función de relajación del sistema puede resumirse en el 

tiempo elevada a una potencia33–35. La gran diferencia de este modelo respecto a los 

anteriores, es que, al englobar el comportamiento de una gran cantidad de elementos, no 

tendremos un único tiempo de relajación. Análogamente al muelle y el amortiguador, este 

modelo puede representarse por un elemento fraccional (“Scott-Blair” o “spring-pot”) con una 

ecuación constitutiva del tipo 2.936–40. 

 

𝜎(𝑡) ∝
𝑑𝛾𝜖

𝑑𝛾𝑡
 

 

(2.9) 

  

Donde 0 ≤ 𝛾 ≤ 1 es el elemento fraccional actuando sobre la derivada. Esta expresión se 

traduce en una función de “creep” para el sistema modelizado conforme a la ecuación 2.10. 

 

𝐽(𝑡) = 𝐽0 (
𝑡

𝑡0
)

𝛾

 

 

(2.10) 

  
El pre-factor J0 caracteriza la blandura del material (magnitud con un significado inverso al 

módulo de elasticidad), la constante t0 normaliza la variable temporal, y el exponente 𝛾 

(parámetro más relevante) expresa como de cercano es el comportamiento del sistema a un 

muelle “Hookean” (𝛾 = 0) o un amortiguador “Newtonian” (𝛾 = 1). Se puede observar como 

para 𝛾 = 0 la ecuación constitutiva 2.9 se reduce a una del tipo 1.8 (toda la energía debido a la 

deformación es almacenada de forma elástica), mientras que para 𝛾 = 1 se convierte en una 

expresión similar a 2.5 (el sistema es incapaz de almacenar elásticamente la energía de 

deformación, disipándola en forma de calor). 

Una vez introducidos algunos de los modelos mecánicos más básicos, y otros con especial 

relevancia en la modelización de sistemas biológicos, es momento de resumir toda la 

información previamente descrita. En la tabla 2.2 se pueden encontrar los cuatro modelos que 

hemos discutido en el texto incluyéndose la función de relajación y la función de “creep” de 

cada uno de los ellos. Estas expresiones tendrán un papel crucial en el desarrollo del capítulo 

3, que es cuando aplicaremos los conceptos viscoelásticos para modelizar el comportamiento 

de células vivas. Finalmente, cabe mencionar que en esta misma tabla están representados 

cada uno de los modelos como conjuntos de varios amortiguadores y/o muelles conectados en 

serie y/o paralelo entre sí. 
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2.3. Métodos experimentales para medir las propiedades 

viscoelásticas de células con un AFM 

La comunidad científica que basa sus trabajos y aportaciones en la técnica de AFM ha ido 

proponiendo, a lo largo de las últimas décadas, diversos métodos para extraer las propiedades 

mecánicas de una gran variedad de materiales. Entre estos están tanto células como tejidos 

biológicos. A continuación, se introducirán y enumerarán una serie de estudios de AFM 

dedicados a la obtención de las propiedades viscoelásticas de células. Estas contribuciones 

pueden ser clasificadas en dos categorías principales, métodos de estudio de la respuesta 

temporal y métodos basados en la aplicación de una fuerza oscilatoria. 

 

Figura 2.4. Esquema del procedimiento experimental de los denominados métodos de fuerza oscilatoria. 
a) Ilustración de como inicialmente indentamos la célula una profundidad 𝛿0, para posteriormente 
aplicar una excitación con amplitud de 𝛿(𝜔) sobre la célula. Adaptada de Rother et al41. b) Curva de 
fuerzas-distancia que ejemplifica el mismo protocolo experimental, la amplitud de las oscilaciones 
inducidas a una determinada indentación 𝛿 = 𝛿0 suelen ser del orden de decenas de nanómetros. 

Lo que denominamos métodos de fuerza oscilatoria son todos aquellos procedimientos en los 

cuales la punta penetra la célula hasta una profundidad preseleccionada o indentación (𝛿 =

𝛿0), seguido de una posterior perturbación de la misma en forma sinusoidal (la figura 2.4 

contiene un esquema representativo de esta metodología). Los primeros en introducir esta 

metodología fueron Shroff et al.42 y Mahaffy et al.43, permitiéndonos el estudio reológico de la 

dependencia en frecuencias tanto de geles como de células. En este trabajo obtienen 

información sobre el modulo complejo o módulo dinámico 𝐸∗(𝜔), propiedad que hace 

referencia al cociente entre deformaciones y tensiones en condiciones vibratorias (𝜔 = 

velocidad angular).  

 
𝜎(𝜔) = 𝐸∗(𝜔) 𝜖(𝜔) 

 
(2.11) 

Como se indica en la ecuación 2.11, 𝐸∗(𝜔) se define como la respuesta sinusoidal de la tensión 

en estado estacionario debida a una deformación sinusoidal de amplitud unidad. Para un 

material puramente elástico toda la respuesta se encuentra en fase con el impulso, por 

ejemplo, para una deformación del tipo 𝜖(𝜔) = 𝜖0sin (𝜔𝑡), la consecuente tensión ejercida 
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(ecuación 2.11) será 𝜎(𝜔) = 𝜎0 sin(𝜔𝑡 + 𝜆) = 𝐸∗ 𝜖0 sin (𝜔𝑡), con 𝜆 = 0 y 𝐸∗(𝜔) = 𝐸′. En 

cambio, para un material puramente viscoso, la tensión es proporcional a la velocidad de la 

deformación (ecuación 2.5), y por tanto toda la respuesta se encuentra fuera de fase. 

Aplicando el mismo ejemplo, la tensión provocada en el material será del tipo 𝜎(𝜔) =

𝜎0 sin(𝜔𝑡 + 𝜆) = 𝐸∗ 𝜖0 𝜔 𝑐𝑜𝑠 (𝜔𝑡), con 𝜆 = 90 ° y 𝐸∗(𝜔) = 𝐸′′. Por tanto, un material 

viscoelástico, exhibirá un comportamiento intermedio (ecuación 2.12), con una componente 

en fase que viene dada por el “storage modulus”, 𝐸′, relacionada con la parte real del módulo 

complejo y representando la energía almacenada por el sistema; y una segunda componente 

que viene determinada por el “loss modulus”, 𝐸′′o 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠, relacionada con la parte imaginaria 

del módulo dinámico y representando la energía disipada durante el estímulo. 

 
𝐸∗(𝜔) =  𝐸′ + 𝑖 𝐸′′ 

 
(2.12) 

  
El ratio entre el “loss” y el “storage modulus” es definido como la tangente de perdidas: 

tan 𝜆 = 𝐸′′/𝐸′, aportándonos información sobre el grado de amortiguamiento que presenta el 

material. 

Extrapolando esta idea, Mahaffy et al.43 estudiaron la diferencia entre la señal oscilatoria que 

aplicaban a la muestra con la señal de repuesta leída en la micropalanca, pudiendo obtener 

información completa del módulo complejo del material medido. Asimismo, en este trabajo 

asumen un área de contacto constante durante las oscilaciones, ya que las amplitudes de las 

mismas se mantienen muy bajas. De esta forma evitan las complicaciones derivadas de la 

tridimensionalización del problema, lo que conllevaría un área de contacto dependiente de la 

indentación. Este aspecto en concreto del problema de indentación será abordado en el 

capítulo 3 de la presente tesis doctoral. Finalmente, cabe destacar que este procedimiento 

experimental, clasificado en métodos de fuerzas oscilatorias, ha sido ampliamente usado en 

gran cantidad de trabajos científicos para el estudio de propiedades mecánicas de una gran 

variedad de células41–46. 

 

Figura 2.5. Modelo equivalente utilizado en los experimentos siguiendo el método denominado “multi-
harmonic AFM experiments” para el contacto con la célula para extraer las propiedades viscoelásticas  

(𝑘𝑚𝑢𝑒𝑠𝑡𝑟𝑎
𝑑𝑖𝑛á𝑚𝑖𝑐𝑎: gradiente de fuerzas repulsivas dinámico; y 𝑐𝑚𝑢𝑒𝑠𝑡𝑟𝑎

𝑑𝑖𝑛á𝑚𝑖𝑐𝑎: amortiguamiento dinámico). En esta 
configuración miden tres observables: deflexión media (A0), amplitud del primer armónico (A1) y la 
diferencia de fase (𝜙1); para obtener información sobre las propiedades viscoelásticas. 
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Existen otra clase de experimentos que también pueden ser englobados en métodos de fuerza 

oscilatoria, son los denominados “multi-harmonic AFM experiments”. A diferencia de la 

anterior metodología, en este caso no se utiliza una indentación previa a la oscilación de la 

micropalanca, sino que es la propia oscilación la que se usa para indentar la muestra y extraer 

las propiedades mecánicas. Requiriendo del uso de un elaborado marco teórico, y en muchos 

casos no siendo posible la extracción de propiedades constitutivas del material como son el 

módulo de Young y la viscosidad, o como el “storage” y “loss modulus”. La configuración 

experimental usada mediante este método está representada en la figura 2.5, utilizando una 

teoría de vibración lineal (oscilador armónico de masa puntual) e información de varios 

armónicos para extraer información mecánica del material deseado47–50. 

Como ya se introdujo al principio de esta sección, existen otro tipo de procedimientos 

destacables en lo referido a la extracción de propiedades viscoelásticas de células, estos son 

los denominados métodos de estudio de la respuesta temporal51–55. Estos métodos están 

basados en los conceptos experimentales previamente introducidos en la sección 2.2 sobre 

modelos mecánicos (“load relaxation” y “creep complicance”). A continuación, expondremos el 

caso concreto de cómo realizar este experimento con una técnica en particular, el AFM. Para 

un experimento de “load relaxation”, la punta es acercada a la muestra y posteriormente 

penetrada hasta una cierta indentación. Una vez alcanzada, el microscopio se encargará de 

mantener la posición de la punta constante (para ello se mantiene la indentación constante: 

𝑆(𝑡) = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡), mientras que los cambios en la fuerza ejercida por el material sobre la punta 

serán registrados. Por el contrario, en un experimento de “creep”, realizamos el proceso 

inverso. También acercamos la punta a la muestra y la penetramos. Sin embargo, esta vez el 

microscopio tiene que mantener constante la fuerza ejercida sobre le material (𝐹 = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡), 

mientras que se miden los cambios en indentación. 

El principal inconveniente o desventaja al cual se tienen que enfrentar este tipo de 

procedimientos es el largo tiempo de adquisición al cual es expuesta la muestra. Para un 

experimento de ambos tipos (“creep” o relajación) es necesaria la actuación periodos de 

tiempo que pueden rondar los segundos. Y, por tanto, abocando estas metodologías a la 

imposibilidad de un mapeo o adquisición de imágenes de propiedades mecánicas de alta 

resolución. 

2.4. Otros métodos para lograr extraer propiedades 

mecánicas de células más allá del AFM 

Más allá de los estudios realizados por la comunidad científica de AFM, existen una gran 

variedad de técnicas y herramientas dedicadas a la extracción de propiedades mecánicas de 

células o muestras biológicas. En esta sección se introducirán las técnicas más comunes 

utilizadas en el ámbito científico para este propósito. Métodos experimentales como 

“Magnetic Twisting Cytometry” (MTC), microreología por seguimiento de partículas (PTM, por 

sus siglas en inglés: “Particle-Tracking Microrheology”), reometría de planos paralelos (PPR, 

por sus siglas en inglés: ”Parallel-Plate rheology”), reología de capas celulares (CMR, por sus 

siglas en inglés: “Cell Monolayer Rheology”), aspiración con micropipetas, (MA, por sus siglas 

en inglés: “Micropippete Aspiration”), substratos elastoméricos, (ES, por sus siglas en inglés 

“Elastomeric Substrate”), citometría por microfluídica, (MC, por sus siglas en inglés: 

“Microfluidic Cytometry”) o estiramiento óptico (OS, por sus siglas en inglés: “Optical 
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Strechting”). Todas las técnicas mencionadas pueden englobarse en tres distintas categorías: 

medidas basadas en partículas submicrométricas (MTC y PTM), métodos dedicados a medidas 

de monocapas celulares (CMR y ES) y procedimientos capaces de medir la respuesta de una 

célula completa (PPR, OS, MA y MC)39,56–59. 

La comparación entre las diferentes técnicas experimentales expuestas puede resultar 

complicada y distar en muchos de los casos de lo trivial. Como ya se comentó en la subsección 

sobre la influencia de la corteza celular, dentro de las propias medidas de AFM, hay que tener 

especial cuidado y atención al comparar experimentos realizados con diferente tipo de puntas 

o con distintas velocidades. No obstante, existen más factores que pueden cambiar el módulo 

de Young de las células que medimos experimentalmente. Entre este tipo de factores se 

encuentran por ejemplo si trabajamos con una población o con una célula individual; si la 

célula se encuentra flotando o adherida a un sustrato; si estamos midiendo la respuesta celular 

de forma global o local; si se está usando una área de contacto célula sonda grande o pequeña; 

si se están evaluando zonas concretas como el núcleo, citoplasma, lamelipodios, corteza 

celular, etc.; si se están ejerciendo mayores o menores tensiones; o simplemente cuál es el 

ambiente extracelular y como está influenciando nuestras medidas. Todos estos factores o 

condiciones experimentales deben ser tenidos en cuenta y evaluadas cuidadosamente para 

poder llegar a una comparación exitosa entre las distintas técnicas experimentales. A 

continuación, se describirán brevemente las bases de cada una de las metodologías que se han 

mencionado previamente. 

Métodos basados en el seguimiento de partículas: 

MTC (“Magnetic Twisting Cytometry”): Esta técnica se basa en la aplicación de un 

campo magnético homogéneo sobre un sistema previamente configurado, el cual está 

compuesto por una partícula ferromagnética colocada sobre la superficie de una célula.  

Mediante la exposición a un campo magnético originado por unas bobinas, se produce el 

movimiento y rotación de la partícula ferromagnética, a la vez que interacciona con la célula. 

Con esta metodología es posible obtener valores del módulo de cortadura del material, 

conociendo el desplazamiento de la partícula, el campo magnético aplicado y el área de 

contacto entre la partícula y la célula33,60–65. 

PTM (“Particle-Tracking Microrheology”): Este segundo método consiste en la medida 

del movimiento espontaneo de una serie de partículas submicrométricas previamente 

inyectadas en la célula. Sencillamente, unas partículas fluorescentes se introducen en la célula, 

núcleo o citoplasma, y se mide su movimiento y evolución dentro de la misma. Para analizarlo 

se suele evaluar el desplazamiento cuadrático medio de las trayectorias de cada una de las 

partículas, pudiéndose obtener valores de elasticidad y viscosidad para la célula66–70.  

Método de medida de monocapas celulares: 

 CMR (“Cell Monolayer Rheology”): En este caso se utilizará un reómetro para intentar 

calcular el módulo de cizalla de las células. La configuración experimental consiste en un plano 

o placa y un anillo, entre los cuales se colocarán las células formando una monocapa dispersa. 

En algunos casos habrá que utilizar compuestos como la fibronectina para mejorar la adhesión 

de las células a los platos del reómetro (anillo y plano). Una vez colocadas las células se 

realizará una rotación del anillo sobre su eje de simetría, y, por tanto, aplicando una 

deformación transversal sobre las células71. 
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Tabla 2.3. Resumen comparativo de las técnicas más comunes de la literatura científica para extraer 

propiedades mecánicas de células a parte de la microscopía de fuerzas atómicas.  

Técnica Categoría Ventajas / Inconvenientes 

 
“Magnetic Twisting Cytometry” 

 

Seguimiento 
de partículas 

 Medir propiedades locales de células. 

 Amplio rango de frecuencias (0.01 -1000 Hz). 

 Medida de hasta ~100 células en paralelo, 
rendimiento: 2000 células por hora. 

 Alta resolución en cambios de dureza (~1 s). 

 Bajo torque máximo aplicable. 

 Trabaja en la superficie celular. 

 
“Particle-Tracking Microrheology” 

Seguimiento 
de partículas 

 Intracelular, medidas locales y cuantitativas del 
módulo de cortadura. 

 Altas frecuencias (hasta 100 kHz). 

 Rendimiento: 30 células por hora. 

 Limitado a materiales transparentes. 

 Solo para materiales blandos (G << 100 Pa). 

 
“Cell Monolayer Rheology” 

Monocapa 
celular 

 Posibilidad de medir toda una capa de células. 
 

 Rendimiento: 5-6 horas por monocapa. 

 No tiene resolución subcelular. 

 
“Elastomeric Substrate” 

Monocapa 
celular 

 Habilidad de medir las fuerzas de tracción de 
células tanto individual como colectivamente. 

 Principalmente para células adherentes. 

 Propiedades de las células afectadas por la 
topografía del substrato. 

 
“Parallel-Plate Rheometry” 

Deformación 
Global 

 Controlar el pre-estrés de la célula. 

 Amplio rango de fuerzas (hasta ~ 1 µN). 

 No tiene resolución subcelular. 

 Bajo rendimiento: 6 células por hora. 
 

 
“Optical Stretching” 

Deformación 
Global 

 Medidas con alta precisión a bajas fuerzas (10-2-
103 pN). 

 Alta resolución en cambios de dureza (~1 s). 

 Rendimiento: 60-300 células por hora. 

 Fuerza máxima < 500 pN. 

 Calentamiento de la célula causado por el láser. 

 
“Micropippete Aspiration” 

 

Deformación 
Global 

 Simple y económico. 

 Amplio rango de fuerzas (hasta ~ 100 nN). 

 Posible daño a las células. 

 Capacidad: menos de 6 células. 

 Bajo rendimiento: <1 célula/10 minutos 

 
“Microfluidic Cytometry” 

Deformación 
Global 

 Rendimiento: ~ 3600 células por hora. 

 Posible daño a las células. 

 Propenso a la adhesión de células y 
obstrucciones. 
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ES (“Elastomeric Substrate”): Técnica que permite determinar las fuerzas de tracción 

tanto de una célula como de una población de las mismas mediante la deformación que 

ejercen sobre un determinado substrato. Dicho sustrato estará formado por micro-postes o 

micro-pilares verticales (normales a la superficie) que se vencerán en una dirección u otra 

según la célula ejerza una tensión sobre ellos72. 

Métodos basados en la deformación de toda la célula de forma individual:  

PPR (“Parallel-Plate Rheometry”): Mediante esta técnica se usa en reómetro de planos 

paralelos para medir la deformabilidad y dureza de las células. El sistema experimental 

consiste en dos placas, una rígida y una flexible (previamente calibrada), entre las cuales se 

introducirá una única célula. La célula es presionada y estirada entre ambas placas mediante 

una serie de movimientos tanto oscilatorios como a velocidad constante. Analizando y 

comparando el movimiento introducido por la placa rígida y la consecuente respuesta en 

forma de deflexión en la placa flexible, es posible obtener información sobre valores 

relacionados con la elasticidad y viscosidad de la célula que está siendo estudiada73–76.  

OS (“Optical Stretching”): el estiramiento óptico es una técnica de la misma familia que 

las pinzas ópticas (“Optical Tweezers”), todas ellas consistiendo en trampas ópticas (“Optical 

traps”). Las trampas ópticas aprovechan la diferencia en el índice de refracción entre una 

partícula y su medio circundante, para mover o mantener inmóviles objetos microscópicos. 

Para ello se usa un haz láser altamente focalizado, el cual pasa a través del objeto 

transfiriéndole momento debido a estos cambios en el índice de refracción. Esta transferencia 

de momento implica una fuerza neta sobre la interfase objeto-medio (segunda ley de 

Newton), ocurriendo tanto a la salida como a la entrada del haz en el objeto. Si el objeto posee 

un índice de refracción mayor que el medio circundante, el haz del láser gana momento al 

entrar en el objeto, ocasionando una transmisión de momento a la superficie del material 

(interfase) en la dirección opuesta a la del haz. De forma análoga, el haz al salir del material 

pierde momento transfiriéndoselo a la superficie de salida del material en la dirección de la 

propagación de la luz. Aprovechando este fenómeno físico, el OS se caracteriza por colocar en 

el mismo eje dos haces laser no focalizados completamente idénticos y provenientes de 

direcciones opuestas. En medio de ambos haces divergentes se posicionará una célula, cada 

uno de los haces por separado intentará mover la célula en una dirección, contrarrestándose 

uno al otro y manteniendo la célula estabilizada en el eje (mecanismo descrito en la figura 

sobre OS en la tabla 2.3). Esta trampa óptica origina unas tensiones sobre la célula 

ocasionando deformaciones y elongaciones de la misma a lo largo de la dirección del eje sobre 

el cual están trabajando los haces laser. Conociendo las deformaciones originadas, las 

tensiones aplicadas y algunos factores geométricos es posible obtener información de las 

propiedades viscoelásticas de la célula77–82.  

MA (“Micropippete Aspiration”): Mediante esta técnica experimental se usa una 

micropipeta para succionar una célula individual gracias a la utilización de una diferencia de 

presión. Normalmente, la célula se aspira mediante la aplicación de una presión negativa o 

succión con ayuda de una jeringa (bomba de infusión de jeringa). Una vez atrapada la célula se 

encontrará deformada llegando a cierta longitud de aspiración. Todo el proceso será 

monitorizado por microscopía óptica, permitiéndonos conocer propiedades como la tensión 

superficial de la célula83. 

MC (“Microfluidic Cytometry”): Este tipo de citometría consiste en la creación de un 

conjunto de micro túneles por los cuales pueden moverse células vivas flotantes. Dentro de 



 
44 2.5 Referencias 

esta red de túneles existen zonas en las cuales el conducto se estrecha, quedándose la célula 

atrapada y deformada, y permitiéndose medir propiedades mecánicas de la misma84. Esta 

técnica representa una extensión de la técnica anterior (MA) para la medida simultánea de 

varias células. 
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Capítulo 3 

 

 

Determinación de propiedades mecánicas de 

células vivas y su evolución ante la 

despolimerización del citoesqueleto 

 

 

3.0. Introducción 

Toda célula viva está constantemente sujeta a la acción de fuerzas mecánicas de índole tanto 

compresivo, extensivo, de cortadura... La habilidad de las células para responder a este tipo de 

acciones y deformase es un punto crítico en campos como homeostasis de tejidos y órganos 

adultos1,2, o como desarrollo embrionario3. Incluso en trabajos recientes, se han revelado que 

cambios en la mecánica celular son sellos distintivos para diversas enfermedades del ser 

humano, en particular cáncer metastático, afecciones cardiovasculares, inflamación, 

laminopatía y la fragilidad relacionada con la edad4–8. Esta respuesta celular ante fuerzas 

mecánicas (ejercida directamente sobre la célula o a través del ambiente circundante: células 

vecinas o matriz extracelular9) viene definida por la mecánica celular, pudiendo ser de tipo 

viscoso, elástico o viscoelástico. A lo largo de este capítulo confirmaremos la hipótesis sobre 

un carácter viscoelástico en la respuesta de células biológicas. 

En capítulos anteriores se han ido introduciendo una gran variedad de metodologías que 

combinándolas nos harán capaces de extraer información mecánica de células. En primer 

lugar, el capítulo 1 engloba toda la información referente a indentaciones tridimensionales de 

materiales puramente elásticos. Por otro lado, el capítulo 2 introdujo los conceptos básicos de 

la respuesta viscoelástica, ciñéndose a un caso unidimensional. 
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La propuesta que vamos a plantear a continuación, y en la cual se basa el proyecto 

desarrollado en esta sección, radica en la idea de usar uno de los protocolos más extendidos 

en la comunidad de AFM a la hora de extraer información mecánica de cualquier tipo muestra. 

Desde muestras consideradas como materia blanda, rango de kPa, hasta materiales con 

módulos de elasticidad cercanos a los GPa. Este procedimiento es el conocido como curva de 

fuerza-distancia, el cual consiste en indentaciones cíclicas del material midiendo al mismo 

tiempo tanto la fuerza ejercida sobre el mismo como la distancia recorrida por el indentador. 

En el caso que exista contacto entre el indentador y la muestra, la distancia recorrida por el 

indentador corresponderá con la deformación causada sobre el material objeto de estudio.  

 

Figura 3.1. Esquema de una célula típica cultivada in vitro destacando el substrato, la corteza de actina y 
el núcleo. En este tercer capítulo de la tesis se abordará la cuestión sobre el tipo de respuesta mecánica 
que se manifiesta en una célula individual y demostrando que la misma tiene carácter viscoelástico. 

Aunque previamente se ha introducido el concepto de curva de fuerza-distancia, a 

continuación, explicaremos con detalle los pasos y mecanismos en los cuales está basado este 

procedimiento para la obtención de las propiedades mecánicas de una única célula viva. Para 

un material puramente elástico, existe una superposición entre la curva de ida y de vuelta. No 

obstante, como ya se comentó en el capítulo 2 la respuesta de un material viscoelástico 

conlleva una disipación de energía. Este tipo de mecanismos se traduce en una histéresis en las 

curvas de fuerza-distancia10,11. La transformación o la cuantificación de esta histéresis, 

encerrada entre las curvas de aproximación y retirada, en propiedades físicas conocidas 

conlleva un proceso con dos etapas principales. Primero, es necesario un modelo físico para 

procesos inherentes a la disipación de energía12. Y segundo, estos modelos requieren que el 

área de contacto entre punta-muestra se conozca de manera que se pueda cuantificar de 

forma precisa la energía involucrada. Actualmente, no existe ningún tipo de modelo para saber 

de forma cualitativa cuál es el área de contacto entre un material de carácter viscoelástico y la 

punta o indentador, este será una de los grandes problemas que resolveremos en el presente 

capítulo. Con la ayuda de los conceptos introducidos tanto el capítulo 1 como el 2 podremos 

abordar estos problemas de manera eficaz, dando lugar a la resolución del problema 

tridimensional de indentación en un material viscoelástico. 

Una vez resuelto el problema de indentación tridimensional de materiales viscoelásticos y 

teniendo como finalidad comprobar su validez, realizaremos un estudio del comportamiento 

reológico a bajas frecuencias de modulación de células vivas individuales. Y ya para concluir, le 

daremos una segunda aplicación a la solución obtenida, monitorizando la evolución de las 

propiedades mecánicas de las células vivas cuando se encuentran sometidas a una 

despolimerización de su citoesqueleto. 
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3.1. Teoría viscoelástica para indentaciones 3D 

En el capítulo 1 se introdujeron las principales soluciones al problema de mecánica de contacto 

para distintas geometrías de indentador. En ese caso, nos remitíamos al caso puramente 

elástico, sin ningún tipo de consideración viscosa o dependiente del tiempo. Por tanto, 

mediante la utilización de esas contribuciones (modelos mecánicos clásicos) obtuvimos la 

solución para el problema tridimensional de penetración en un material con un 

comportamiento elástico. Por otro lado, en el capítulo 2 se incluyen los conceptos básicos de la 

viscoelasticidad, limitándonos exclusivamente a soluciones para un problema estrictamente 

unidimensional. A continuación, trataremos de combinar ambas teorías, las cuales están ya 

bien establecidas en la literatura científica, para obtener la solución de un problema 

tridimensional de indentación sobre un material viscoelástico. 

En primera instancia Lee13 propuso basarse en el método de la transformada de Laplace para 

resolver el problema de la indentación viscoelástica. Este consiste básicamente en eliminar la 

dependencia explicita del tiempo, transformándolo en una especie de análogo elástico en el 

espacio de Laplace y resolverlo. La principal limitación de este procedimiento se encuentra en 

la condición de contorno, ya que únicamente funciona si dicha condición no depende del 

tiempo (como ejemplo tenemos el caso de un indentador cilíndrico en el cual el área de 

contacto no cambia a lo largo de la penetración). Para una condición de contorno dependiente 

del tiempo, Radok14 propuso usar el método de ecuaciones funcionales, siendo completada la 

solución por Lee & Radok15. El método de ecuaciones funcionales está basado en resolver el 

problema viscoelástico, usando como punto de partida el elástico y reemplazando el módulo 

de elasticidad en la solución por su correspondiente operador integral. 

La respuesta de un material viscoelástico está ejemplificada en la ecuación 2.4, si nos ceñimos 

a la solución basada en la función de relajación podemos definir un operador viscoelástico 

(Ψ𝐾(𝑡)) siguiendo la ecuación 3.1, siendo este un operador integral que actuará sobre la 

deformación. Nótese que se podría realizar un tratamiento totalmente análogo con la función 

de “creep”. 

 

Ψ𝐾(𝑡) = ∫ 𝐾(𝑡 − 𝑢) 
𝑑

𝑑𝑢
 𝑑𝑢

𝑡

𝑜

  

 

(3.1) 

  

Donde 𝑡 es el tiempo actual y 𝑢 es una variable muda que recorre todos los tiempos pasados. 

La ecuación general para un indentador axisimétrico actuando sobre un material puramente 

elástico viene dada por (1.9): 𝐹 =  𝜆𝛿𝛽. SI reescribimos esta ecuación en función del módulo 

de elasticidad obtendremos: 

 

 𝐹 =  𝜆′𝐸𝛿𝛽 .  
 

(3.2) 

  

Donde 𝜆′ depende del coeficiente de Poisson y algunas consideraciones geométricas, mientras 

que 𝛽 es el exponente que únicamente depende de la geometría del indentador. Aplicando la 
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solución de Lee & Radock, intercambiamos el módulo de Young (𝐸) en el problema elástico por 

su equivalente operador viscoelástico en la ecuación 3.2: 

 
E → Ψ𝐾(𝑡)  

 

𝐹(𝑡) = 𝜆′ ∫ 𝐾(𝑡 − 𝑢) 
𝑑

𝑑𝑢
[𝛿(𝑢)𝛽] 𝑑𝑢

𝑡

𝑜

 

 

(3.3.1) 
 

(3.3.2) 

  

La expresión 3.3.2 nos muestra cual es la fuerza ejercida sobre un material viscoelástico en 

función del tiempo mediante la observada integral de convolución.  

Una vez disponemos de la ecuación general que describe el problema, para resolverla 

necesitaremos determinar tres puntos importantes relativos al modo de penetración o 

excitación que estamos realizando sobre el material. Primero, deberemos conocer la forma de 

la indentación pudiendo ser, por ejemplo, triangular (velocidad constante con el tiempo) o 

sinusoidal. Los experimentos realizados en este capítulo, los cuales están basados en curvas de 

fuerza-distancia estándar, se realizarán a velocidad constante. Segundo, tenemos que conocer 

la forma o geometría del indentador (obviamente restringiéndonos a los casos con simetría 

axial). En la tabla 1.1 y la figura 1.5 podemos encontrar información referente a este tipo de 

indentadores, aportándose la información necesaria para determinar que valorares se deben 

dar a los parámetros de la ecuación 3.3.2 (𝜆′ y 𝛽) según cual sea la geometría elegida. Para 

nuestro caso particular, utilizaremos puntas con forma cónica, las cuales describiremos con 

más detalle en el apartado experimental. Por último, el tercer aspecto a tener en cuenta es el 

modelo viscoelástico constitutivo que queremos aplicar a nuestro material, en concreto, 

células vivas. Dicha información se encuentra representada por la función de relajación 𝐾(𝑡). 

Diferentes funciones de relajación fueron introducidas en la tabla 2.2, junto con 

representaciones de los distintos modelos constitutivos más usuales encontrados en la 

bibliografía.  

La elección del Kelvin-Voigt como modelo constitutivo para la respuesta de nuestras células se 

realizó por dos razones principales. Primero, este modelo mecánico nos proporciona unas 

soluciones analíticas, lo que hace todo más simple de analizar e interpretar. La segunda razón 

es por simplicidad del modelo y el tipo de parámetros que obtenemos a partir de los 

observables. Tanto la viscosidad como el módulo de Young son parámetros que dan 

información fácilmente interpretable sobre la mecánica del sistema. Uno de los principales 

objetivos que se persigue al representar la mecánica de un objeto mediante modelos 

mecánicos constitutivos es poder relacionar la respuesta mecánica de cada uno de los 

elementos del modelo con distintos elementos estructurales de la muestra. En el caso 

concreto de una célula podríamos atribuirlos a la membrana, corteza celular, citoesqueleto, 

etc. Para el Kelvin-Voigt, como comentaremos más adelante en la sección de resultados y 

discusión, es posible realizar este tipo de correlación mediante la asunción de un 

comportamiento poroelástico de la célula. 

Más allá de estas dos razones, existe un último argumento a favor de la elección del Kelvin-

Voigt. Este radica en la generalidad que posee este modelo a una única frecuencia y su 

consiguiente compatibilidad con otros modelos más complejos como SLS, modelo Maxwell-

Wiechert, modelo “power law”, etcétera. Es posible demostrar que trabajando a una única 

frecuencia y aplicando una perturbación de tipo triangular, todo modelo más elaborado puede 
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ser reducido a un Kelvin-Voigt. De forma que sería equivalente a tener un conjunto de Kelvin-

Voigts, teniendo uno distinto para cada frecuencia. Para más información, la demostración 

matemática puede encontrarse en la información suplementaria del artículo de García, 

Guerrero & García16. 

Como ya introdujimos en la tabla 2.2, la función de relajación para un Kelvin-Voigt (𝐾𝐾𝑉) viene 

dada por: 

 
𝐾𝐾𝑉(𝑡) = 𝐸 + 𝜂𝐸  𝛿𝑑𝑖𝑟𝑎𝑐(𝑡) 

 
(3.4) 

  

Dicha ecuación viene expresada en función del módulo de Young del material (𝐸) y el 

correspondiente coeficiente de viscosidad para un experimento de compresión (𝜂𝐸  coeficiente 

viscoelástico elongacional o coeficiente de “Trouton”). Sin embargo, en la mayoría de 

contribuciones científicas la viscosidad se describe en términos del modelo para un flujo 

laminar unidimensional. En dicho modelo el parámetro a tener en cuenta es el coeficiente de 

viscosidad específico para un experimento de cortadura (𝜂𝑠ℎ). Para relacionar ambos 

parámetros podemos recurrir a la expresión 1.13, funcionando de manera completamente 

análoga al caso que engloba la relación entre 𝐸 y 𝐺. Por tanto, para un material incompresible 

(𝜈 =  0.5) la relación entre ambos coeficientes viscosos será: 

 
 𝜂𝐸 = 3 𝜂𝑠ℎ 

 
(3.5) 

  

A partir de ahora, por simplicidad expresaremos 𝜂𝑠ℎ como 𝜂.  Como ya se comentó en el 

capítulo 1, el coeficiente de Poisson normalmente asumido para una célula es de un valor 

entre 0.3 y 0.517–22. Fundamentalmente las células están compuesta por un 70% de agua, 

existiendo trabajos que las describen como un material incompresible23. No obstante, si se 

aplica el estímulo adecuado durante grandes periodos de tiempo es posible observar cambios 

volumétricos en la célula. Fenómenos que están relacionados con la exudación del líquido 

citoplasmático24. En otros estudios se intuyen, incluso, oscilaciones intrínsecas de masa-

volumen en células vivas25. Afortunadamente, las medidas de AFM que realizaremos en esta 

tesis doctoral tendrán una duración corta, evitando que este fenómeno de exudación tenga un 

papel importante, y permitiéndonos suponer un volumen constante para nuestras células 

durante los experimentos de penetración (material incompresible, 𝜈 =  0.5). 

Dado que hemos elegido modelizar el comportamiento mecánico de la célula como un Kelvin-

Voigt, la solución que obtendremos para la ecuación 3.3.2 adoptará en primera instancia una 

forma del tipo: 

 

𝐹(𝑡) = 𝜆′ 𝛿(𝑡)𝛽−1 [3 𝛽 𝜂 �̇�(𝑡) + 𝐸 𝛿(𝑡)] 
 

(3.6) 

  

Al mismo tiempo, y como ya se mencionó previamente, se usará una punta cónica dando a 

lugar a que 3.6 se transforme en: 
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𝐹(𝑡) =
4

3
 
2 tan (𝛼)

𝜋
𝛿(𝑡) [6 𝜂 𝛿(𝑡)̇ + 𝐸 𝛿(𝑡)] 

 

(3.7) 

  

Esta fuerza de interacción punta-célula incluye dos distintas contribuciones: una elástica 𝐹𝑐(𝑡) 

(procesos conservativos) y 𝐹𝑑𝑖𝑠(𝑡) una inelástica (procesos disipativos). En general la fuerza 

puede expresar como: 

 
𝐹(𝑡) = 𝐹𝑐(𝑡) + 𝐹𝑑𝑖𝑠(𝑡) 

 
(3.8) 

  
Donde: 

 

𝐹𝑐(𝑡) =
8

3

 tan (𝛼)

𝜋
𝐸 𝛿2(𝑡) 

 

(3.9.1) 

𝐹𝑑𝑖𝑠(𝑡) = 16 
 tan (𝛼)

𝜋
𝜂 𝛿(𝑡) �̇�(𝑡) (3.9.2) 

  

El resultado expuesto en la ecuación 3.9.2 para la fuerza disipativa difiere de otros 

previamente deducidos, en los cuales no se ha tenido en cuenta la tridimensionalidad del 

problema viscoelástico12. Más en concreto, la tridimensionalidad del problema de indentación 

al que nos enfrentamos. En trabajos recientes, se ha optado también por una derivación 

similar para caracterizar la respuesta viscoelástica de células26,27. 

A partir de la ecuación 3.7 es posible extraer los valores de dos parámetros viscoelásticos 

independientes: 𝐸 y 𝜂. No obstante, existe la posibilidad de también obtener información de 

dos magnitudes físicas más, el tiempo de relajación (𝜏) y el “loss modulus” (𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠). 

El tiempo de relajación definido en un material tipo Kelvin-Voigt viene dado por el cociente 

entre la viscosidad y el módulo de Young (ecuación 3.10). Básicamente, equivale al tiempo que 

tardaría el sistema en recuperar el estado de reposo después de una excitación determinada. 

 

𝜏 =
𝜂𝐸

𝐸
  

 

(3.10) 

  

Por otro lado, el “loss modulus” está relacionado con las perdidas energéticas sufridas en el 

material a lo largo de un ciclo, habiéndosele aplicado una excitación de tipo oscilatorio. Para el 

caso concreto de un modelo Kelvin-Voigt, viene dado por: 

 
𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠  = | − 𝑖 𝜔 𝜂𝐸|  

 
(3.11) 
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3.2. Métodos Experimentales 

 3.2.1. Cultivo celular y preparación de muestras 

Las células escogidas para este estudio han sido “Mouse Embryonic Fibroblasts” (MEFs). Han 

sido cultivadas en un medio compuesto principalmente por “Dulbecco’s Modified Eagle 

Medium – DMEM” (Gibco Life Technologies, Paisley, UK) suplementado con un 10% de “Fetal 

Bovine Serum – FBS” (Gibco Life Technologies) y un 1% “penicilin/streptomycin”. Este cultivo se 

ha realizado en una incubadora encargada de mantener una atmosfera del 90% de humedad, 

5% de CO2, y temperatura de 37 °C (más detalles sobre el procedimiento de cultivo celular 

puede ser encontrado en el apéndice A.2.1). 

Una vez que las muestras eran sacadas de la incubadora para ser llevadas al AFM, se añadía un 

elemento extra al medio de cultivo celular para mantener constante el pH del mismo en un 

valor entorno a 7.4-7.7. El elemento mencionado es un compuesto químico denominado 

HEPES (Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), y la concentración utilizada fue de 10 mM. 

 3.2.2. Microscopía y espectroscopía de fuerzas 

Los experimentos se realizaron en un AFM comercial (JPK NanoWIzard 3, JPK Instruments AG, 

Berlin, Germany) montado sobre un microscopio invertido tipo Axio Vert. A1 (Carl Zeiss, 

Oberkochen, Germany). Como los estudios se realizaron en células vivas, un control de la 

temperatura adecuado es esencial para el éxito de los mismos. En nuestro caso, se usó el 

sistema BioCell (JPK Instruments AG, Berlin, Germany) acoplado a nuestro AFM. Este sistema 

permite controlar la temperatura del medio de cultivo con una precisión de 0.1°. 

Las micropalancas escogidos fueron del tipo MLCT-B (Bruker, Camarillo, CA, USA) que se 

caracterizan por una constante de fuerza nominal en torno a 0.02 N m-1 y una geometría 

cónica en su punta. Concretamente, el semi-ángulo de abertura de este tipo de puntas es de 

alrededor de 18°.  

Para obtener información cualitativa de propiedades mecánicas en los experimentos de AFM 

existe un elemento clave, la calibración. En nuestro caso la calibración se produjo por el 

método de análisis de ruido térmico, el cual permite obtener un valor de la constante de 

fuerza de la micropalanca en las condiciones experimentales elegidas (ver sección 1.3 sobre 

calibración del instrumento). 

Como ya se anticipó en la introducción, el método experimental escogido para obtener 

información de las propiedades mecánicas es la bien conocida curva de fuerza-distancia 

(sección 1.4 de esta tesis). Esta se basa en inducir un movimiento oscilatorio triangular en la 

punta de AFM, dicho con otras palabras, la punta se acerca y se aleja de la muestra a una 

velocidad constante. En la figura 3.2 podemos observar cual es el tipo de movimiento 

oscilatorio que está llevando a cabo en nuestro sistema experimental: onda triangular 

caracterizada por una velocidad constante. En este tipo de experimentos se puede definir una 

frecuencia de modulación para el movimiento de la punta, la cual depende de la amplitud y 

velocidad escogidas. Esta frecuencia de modulación es el parámetro que da un carácter 

reológico a las curvas de fuerza-distancia.  Por último, dentro de este contexto cabe remarcar 
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que la utilización de curvas de fuerza-distancia con una oscilación triangular de la micropalanca 

es una elección, ya que se sería posible utilizar cualquier tipo de señal temporal en la 

perturbación aplicada sobre la muestra (por ejemplo: tipo sinusoidal) para extraer las 

propiedades mecánicas del material con nuestra metodología. 

Para la determinación del punto de contacto seguiremos la metodología ya descrita en el 

capítulo 1 (sección 1.4.1), denominada ratio de variaciones, basada en el estudio estadístico 

por intervalos de la evolución de la curva de fuerza-distancia. 

 

Figura 3.2. Distancia punta-muestra, S(t), indentación, 𝛿(t), y fuerza, 𝐹(𝑡), en función del cociente entre 
el tiempo transcurrido y el periodo de modulación. Resultados de las magnitudes involucradas en una 
curva de fuerza-distancia para un único ciclo. 

A partir de la configuración y definiciones que se hicieron en la sección 1.2 de esta tesis, y las 

consideraciones geométricas de la figura 1.2.c podemos definir matemáticamente la clase de 

experimento que es una curva de fuerza-distancia. Partiendo de la magnitud 𝑆(𝑡) (ver 

ecuación 1.1) la cual representa la distancia punta-muestra instantánea (definición únicamente 

válida para la zona de no contacto). En la región de contacto material-muestra 𝑆(𝑡) representa 

la indentación ejercida sobre le material. Por tanto, podemos definir otra magnitud física 𝛿(t), 

la indentación, (figura 3.2) definida como: 

 
𝛿 (𝑡)  =  − 𝑆(𝑡) para 𝑆 ≤ 0 

 
(3.12) 

  

𝛿(t) se caracteriza por ser nula en la zona de no contacto y convertirse en la inversa de 𝑆(𝑡) en 

la zona de contacto y, por tanto, cuantificando la penetración que se ha realizado sobre la 

célula. Una vez se han convertido los datos experimentales obtenidos del microscopio en 

magnitudes físicas relevantes, podemos representar la fuerza en función del tiempo y, por 

consiguiente, la ansiada, curva de fuerza-distancia. 

En la figura 3.3 tenemos representado una curva de fuerza-distancia realizada sobre una célula 

viva. Es posible observar como en la zona de no contacto la fuerza medida es nula, tanto en la 

ida como en la vuelta. Este es un resultado esperable, siempre y cuando no halla presentes 
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fuerzas adicionales más allá de las que se derivan de la mecánica de contacto (la curva de 

fuerza-distancia presentada ha sido corregido por el efecto del “drag” hidrodinámico, más 

detalles sobre este fenómeno serán expuestos en la siguiente subsección perteneciente de los 

métodos experimentales). Por otro lado, en la zona de contacto podemos observar un 

comportamiento muy interesante, ya que las secciones de acercamiento y alejamiento en esta 

zona no coinciden, en otras palabras, no se solapan. Por tanto, es posible observar un efecto 

de histéresis en el ciclo de indentación realizado sobre la muestra. En el caso hipotético de un 

solapamiento entre ambas secciones de la curva de fuerza, esto sería el resultado de una 

respuesta puramente elástica del material. Por tanto, nuestra observación experimental previa 

revela la existencia de interacciones disipativas entre la punta y la célula (perdidas de energía), 

implicando la existencia de mecanismos viscoelásticos en la respuesta mecánica de nuestras 

células vivas. El área encerrada (histéresis) entre las secciones de ida y de vuelta en la curva de 

fuerza-distancia coincide con la energía disipada en la muestra.  

 

Figura 3.3. Curva de fuerza versus distancia tomada en una célula tipo MEF. La histéresis presenta entre 
la curva de ida y la de vuelta indica la presencia de procesos disipativos en la interacción entre la punta y 
la célula. 

A raíz de esta observación es innegable la presencia de comportamientos viscoelásticos en 

muestras medidas experimentales sobre células vivas y, por consiguiente, la necesaria 

aplicación de un modelo constitutivo que incorpore comportamientos viscosos.  

 3.2.3. La presencia del “drag”, efectos y corrección 

La presencia de una diferencia entre las curvas de aproximación y de retracción en la zona de 

no contacto evidencia la presencia de un efecto de fuerzas de arrastre (resistencia al 

movimiento). Este es un efecto de histéresis debido a comportamientos hidrodinámicos. La 

micropalanca al estar en movimiento dentro de un líquido está afectado por el rozamiento con 

el propio líquido (es un efecto análogo al que tendría una vela cuando el viento actúa sobre 

ella).  
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La fuerza de arrastre se caracteriza por oponerse al movimiento de un cuerpo a través de un 

líquido. En ausencia de turbulencias (bajo Número de Reynold < 1, fluido puramente laminar) 

este tipo de efecto, también llamado “Stoke’s drag”, se puede aproximar según la siguiente 

expresión:  

 
𝐹𝑑𝑟𝑎𝑔 =  − 𝑏 𝑣  

 
(3.13) 

  

Donde 𝑏 es el factor de rozamiento y 𝑣 es la velocidad de la micropalanca. En la configuración 

presente en un experimento de AFM, el factor de rozamiento es un parámetro empírico que 

depende de la forma y el tamaño de la micropalanca y de las propiedades de la muestra. 

En la figura 3.4 presentamos un ejemplo de curva de fuerza-distancia afectada por este tipo de 

efectos hidrodinámicos. El arrastre hidrodinámico introduce una fuerza “repulsiva” durante el 

acercamiento y una “atractiva” durante el alejamiento. Oponiéndose siempre al movimiento 

llevado a cabo por la micropalanca. Este efecto, como cabe esperar, aumenta con la frecuencia 

de modulación (velocidad de movimiento inducida sobre la micropalanca). 

 

Figura 3.4. Curvas de fuerza-distancia en una misma célula para diferentes frecuencias de modulación. 
Datos sin filtrar por el “drag”. a) - c) Ejemplos representativos de este tipo de curvas para tres diferentes 
velocidades. A medida que incrementamos la frecuencia de modulación, la separación entre los 
“baselines” de la ida y la vuelta va aumentando. Este es la huella experimental que el efecto del “drag” 
hidrodinámico deja en nuestros resultados. 

El método para corregir este “drag” hidrodinámico se ilustra en la figura 3.516. Primero, hemos 

calculado la diferencia en los “baselines” entre la curva de ida y la de vuelta (los “baselines” 

corresponden a la sección de no contacto de la curva de fuerzas, 𝐹1 y 𝐹2). Una vez obtenido, 

determinaremos el valor absoluto de la fuerza de arrastre mediante la ecuación 3.14. 

 

|𝐹𝑑𝑟𝑎𝑔| =
𝐹1 − 𝐹2

2
  

 

(3.14) 

  

Posteriormente, substraeremos el valor absoluto de la fuerza de arrastre a la sección de la 

curva de fuerza-distancia correspondiente con el acercamiento, y lo añadiremos a la zona de 

alejamiento. Una vez suprimida la contribución de este tipo de efecto hidrodinámico, los 

“baselines” para las curvas resultantes deben solaparse quedando como lo mostrado en la 

figura 3.5.b. 
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Figura 3.5. a) Curva de fuerza-distancia tomada en un MEF a 4Hz de frecuencia de modulación. Lejos de 
la superficie de la célula podemos observar una separación significativa entre ambas secciones de la 
curva (ida y vuelta). b) Curva de fuerza-distancia corregida mediante el método que se ha descrito en el 
texto. 

En la figura 3.6 podemos observar distintas curvas de fuerza-distancia para diferentes 

frecuencias modulación. En todas ellas se ha sustraído este efecto de rozamiento 

hidrodinámico presente en nuestro sistema experimental. 

 

Figura 3.6. Curvas de fuerza-distancia en una misma célula para diferentes frecuencias de modulación. 
a) - c) Ejemplos representativos de este tipo de curvas afectadas por el “drag” una vez han sido 
corregidas. 

El factor de amortiguamiento puede ser determinado representando los valores de b para 

distintas velocidades, y posteriormente, ajustando los resultados experimentales a la ecuación 

3.13 (figura 3.7). El resultado de este ajuste nos proporciona un valor de b = 1.8 ± 0.2 Kg/s, 

caso particular para una micropalanca del tipo MLCT-B. 
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Figura 3.7. Fuerza del “drag” en función de la frecuencia de modulación de las curvas de fuerza-
distancia. Micropalanca empleada: MLCT-B. La línea roja representa el ajuste lineal realizado sobre la 
dispersión de valores experimentales. 

 3.2.4. Tratamiento químico para la depolimeración del 

citoesqueleto 

Durante uno de los estudios reológicos llevados a cabo en esta sección se procedió a 

despolimerizar una parte de citoesqueleto, en concreto, el compuesto por F-actin. Este 

proceso se realizó mediante el uso de 5 µM “cytochalasin-D” (Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, 

USA), la cual se añadió directamente al medio de cultivo celular. 

3.3. Resultados y discusión 

Los resultados obtenidos aplicando la teoría introducida y el método experimental descrito 

anteriormente se dividirán en tres apartados. Primero, introduciremos la forma de calcular y 

determinar los cuatro parámetros viscoelásticos (𝐸, 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠, 𝜂 y 𝜏) que se describen en la teoría. 

Continuaremos con los resultados obtenidos con un estudio reológico realizado sobre MEFs 

barriendo valores de frecuencia de modulación comprendidos entre 0.2 y 4 Hz. Finalizaremos 

con un último experimento sobre la misma línea celular (MEFs), realizando un estudio en 

tiempo real de la evolución de las propiedades mecánicas de estas células cuando están 

afectadas por la depolimerización de su citoesqueleto. 

 3.3.1. Cálculo de propiedades viscoelásticas de células vivas (𝐸, 

𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠, 𝜂 y 𝜏)  

Para obtener las propiedades mecánicas 𝐸, 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠, 𝜂 y 𝜏 partiendo de las curvas de fuerza-

distancia, tendremos que resolver un sistema de dos ecuaciones con dos incógnitas de forma 

local. Nos basaremos en las expresiones de la fuerza en función de la indentación tanto para la 

curva de aproximación como para la de alejamiento: 3.15.1 y 3.15.2, respectivamente 
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(expresiones que parten de la ecuación 3.7). Están caracterizadas por depender de dos 

parámetros independientes 𝐸 y 𝜂. Esto implica que nos basaremos en un proceso 

exclusivamente analítico. 

 

𝐹𝑎(𝑡) =
8

3
 
tan(𝛼)

𝜋
𝛿𝑎(𝑡) [6 𝜂 𝛿�̇�(𝑡) + 𝐸 𝛿𝑎(𝑡)] 

 

(3.15.1) 

𝐹𝑟(𝑡) =
8

3
 
tan (𝛼)

𝜋
𝛿𝑟(𝑡) [6 𝜂 𝛿�̇�(𝑡) + 𝐸 𝛿𝑟(𝑡)] (3.15.2) 

  

Si para cada una de ellas fijamos un valor de indentación (trabajamos de forma local: 𝛿 = 𝛿𝑎 =

𝛿𝑏), es posible sustituir un valor de fuerza para ambas expresiones, ya que los conocemos 

experimentalmente.  Por tanto, pasamos a encontrarnos ante un problema en cual tenemos 

dos ecuaciones, y únicamente dos incógnitas (variables), que son 𝐸 y 𝜂. 

 

{
𝐹𝑎(𝛿) =

8

3
 
tan (𝛼)

𝜋
𝛿(𝑡) [6 𝜂

𝑑𝛿𝑎

𝑑𝑡
+ 𝐸 𝛿(𝑡)]

𝐹𝑟(𝛿) =
8

3
 
tan (𝛼)

𝜋
𝛿(𝑡) [6 𝜂 

𝑑𝛿𝑟

𝑑𝑡
+ 𝐸 𝛿(𝑡)]

 

 

(3.16) 

  
La forma más sencilla de resolver nuestro sistema de ecuaciones consiste en dividir todo el 

problema de mecánica de contacto en su contribución conservativa (𝐹𝑐) y disipativa (𝐹𝑑𝑖𝑠). Con 

ayuda de ciertas transformaciones matemáticas, se combinarán tanto las fuerzas en la parte 

del acercamiento como en la del alejamiento durante un ciclo de la curva de fuerza-distancia 

obteniendo la siguiente: 

 

𝐹𝑐(𝛿) =  
𝐹𝑎(𝛿) + 𝐹𝑟(𝛿)

2
 

 

(3.17.1) 

𝐹𝑑𝑖𝑠(𝛿) =  
𝐹𝑎(𝛿) − 𝐹𝑟(𝛿)

2
 (3.17.2) 

  

Las expresiones 3.17.1 y 3.17.2 son tanto la componente disipativa como la conservativa de la 

fuerza a lo largo de un ciclo completo de acercamiento y alejamiento en función de las fuerzas 

medidas experimentalmente para cada una de las partes de dicho ciclo oscilatorio. Si nos 

remitimos al caso de un indentador cónico (situación ya presentada en las discusiones a largo 

de este capítulo) las expresiones adquieren la forma descrita a continuación: 

 

𝐹𝑐(𝛿) =  
𝐹𝑎(𝛿) + 𝐹𝑟(𝛿)

2
=

8

3

 tan (𝛼)

𝜋
𝐸 𝛿2 + 8

 tan (𝛼)

𝜋
𝜂 𝛿 [

𝑑𝛿𝑎

𝑑𝑡
+

𝑑𝛿𝑟

𝑑𝑡
] 

 

(3.18.1) 

𝐹𝑑𝑖𝑠(𝛿) =  
𝐹𝑎(𝛿) − 𝐹𝑟(𝛿)

2
=

8 tan(𝛼)

𝜋
 𝜂 𝛿 [

𝑑𝛿𝑎

𝑑𝑡
−

𝑑𝛿𝑟

𝑑𝑡
] (3.18.2) 
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La ecuación 3.18.1 nos permite obtener el valor del módulo de Young local a partir de la media 

entre la fuerza de aproximación y alejamiento, sabiendo que velocidad es constante durante 

todo un ciclo �̇� =
𝑑𝛿𝑎

𝑑𝑡
≈ −

𝑑𝛿𝑟

𝑑𝑡
 (simetría entra la ida y la vuelta). 

 

𝐸 (𝛿)  =
3 𝜋 (𝐹𝑎(𝛿) + 𝐹𝑟(𝛿))

16 tan(𝛼)𝛿2
  

 

(3.19) 

  

Por otro lado, la ecuación (3.18.2) nos permite despejar el valor del coeficiente de viscosidad 

local a partir de todos nuestros datos experimentales y conociendo el valor exacto de la 

velocidad. Si nos fijamos en la expresión 3.20 de forma más detallada, podemos concluir 

intuitivamente que estamos cuantificando la diferencia entre ambas curvas, en otras palabras, 

la histéresis presente en nuestro procedimiento experimental. 

 

𝜂 (𝛿)  =
 𝜋 (𝐹𝑎(𝛿) − 𝐹𝑟(𝛿))

8 tan(𝛼) 𝛿 �̇�
  

 

(3.20) 

  

𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠 y 𝜏 serán calculados a partir de las expresiones 3.10 y 3.11, introducidas previamente en 

la sección teórica de este capítulo, y que relacionan ambos parámetros secundarios con 𝐸 y 𝜂. 

Finalmente, para determinar un valor de cada uno de los cuatro parámetros viscoelásticos en 

cada una de las curvas de fuerza-distancia, procederemos a hacer una media aritmética de 

todos los valores obtenidos para cada indentación. La fortaleza de este método radica en su 

potencial uso tomográfico. Si se desease, sería posible hacer un estudio en función de la 

profundidad de la evolución de cada uno de los parámetros.  

 3.3.2. Estudio reológico de MEFs a baja frecuencia de modulación 

(0.2 - 4 Hz) 

El primer experimento que se realizó aplicando el marco teórico descrito consistió en un 

estudio reológico en células vivas de los cuatro diferentes parámetros viscoelásticos. En 

concreto, se estudió la respuesta de una célula ante una fuerza cíclica externa, pudiendo variar 

la frecuencia de modulación del movimiento triangular aplicado, barriendo valores desde 0.2 a 

4 Hz. Los experimentos se llevaron a cabo en la zona del núcleo del fibroblasto (figura 3.8.a), se 

obtuvieron alrededor 10 curvas de fuerza-distancia distintas a cada frecuencia. Cada una de las 

curvas se realizó en un punto distinto de la región nuclear (con una separación de cientos de 

nanómetros entre cada una de ellas), de manera que obtuviésemos una estadística 

representativa de la respuesta mecánica global del fibroblasto. Nótese que se escogió el 

núcleo de la célula como región de medida para minimizar los efectos del substrato sobre las 

propiedades medidas, y para hacer la comparación con otros grupos celulares más fácil y 

menos propensa a incertidumbres debidas a las medidas experimentales.  

En este rango de frecuencias, el módulo de elasticidad de los MEFs vivos se mantiene 

prácticamente constante alrededor de 5 kPa (figura 3.9.a). No obstante, el coeficiente de 

viscosidad decrece desde un valor cercano a 460 Pa·s hasta 60 Pa·s para una frecuencia de 4Hz 

(figura 3.9.b). Este resultado puede ser interpretado como muestra del carácter poroelástico 



 
61 

Determinación de propiedades mecánicas de células vivas y su evolución ante la despolimerización del 
citoesqueleto 

de las células eucariotas28. En este modelo, el citoplasma está formado por una arquitectura 

porosa de material elástico (citoesqueleto) inmersa todo ella en fluido intersticial (citosol), el 

cual se mueve a través de esta estructura porosa en respuesta a gradientes de presión. El 

comportamiento poroelástico puede relacionarse con el modelo Kelvin-Voigt de forma muy 

directa, de manera que cada elemento estructural queda representado por un parámetro del 

modelo mecánico. Siguiendo esta la línea interpretativa tendremos por un lado la contribución 

elástica (𝐸) del modelo Kelvin-Voigt que caracteriza la respuesta del citoesqueleto o estructura 

celular, mientras que la parte viscosa (𝜂) estará relacionada con movimientos internos del 

citosol. En esta interpretación, una mayor viscosidad estará relacionada con una mayor 

dificultad del citosol para fluir a lo largo de la red que compone el citoesqueleto.  

 

Figura 3.8. a) Imagen de microscopía óptica de contraste de fase para una micropalanca rectangular en 
las cercanías de un fibroblasto MEF. b) Imagen de AFM en modo contacto de un MEF. Se puede observar 
la existencia de varios elementos pertenecientes a la estructura del citoesqueleto. 

Dentro del marco interpretativo que hemos introducido, el hecho de que el módulo de Young 

se mantenga constante durante esta reducida ventana de frecuencias es un resultado 

esperable. Al fin y al cabo, estamos modelizando la respuesta del citoesqueleto como elástica. 

En un sistema exclusivamente elástico no existe una relación entre la frecuencia de la 

perturbación y la respuesta del material. Sin embargo, la bibliografía evidencia que para 

sistemas de redes de biopolímeros puede darse el caso de que el valor del módulo de Young 

aumenta debido a efectos termodinámicos. Este comportamiento puede ser entendido en 

términos de fluctuaciones longitudinales en la dinámica de un único filamento. A pequeñas 

escalas temporales (altas frecuencias), menos modos de pandeamiento (resonancia) pueden 

relajarse. Por tanto, la rigidez que presenta ante una deformación incrementa al aumentar la 

frecuencia29. A la escala de frecuencias en la que hemos trabajado, entre 0 y 4 Hz, es 

altamente probable que estos efectos termodinámicos puedan ser despreciados. Debido a que 

el comportamiento de este tipo de fenómenos físicos suele tomar un carácter logaritmo. Y, por 

tanto, no apreciable a bajas frecuencias. 

En segundo lugar, hemos observado un descenso del coeficiente de viscosidad conforme la 

frecuencia del experimento se iba incrementando. Sabiendo que el tiempo de equilibrio del 

fluido interno de la célula es del orden de varios segundos30,31, y que se está trabajando en 

tiempos parecidos o inferiores al mismo. La cantidad de material movilizado (liquido 

moviéndose a través de los poros que forman el citoesqueleto) dependerá de que a frecuencia 

se realicen los experimentos, siendo mayor conforme más tiempo hayan permanecido en 

contacto punta y muestra, o menor sea la frecuencia de modulación. Si se está trabajando a 

mayores frecuencias, se activará una cantidad mayor de material implicando que la energía 
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disipada durante todo el proceso (perdidas de energía debido al movimiento del líquido) se 

verá incrementada. Por consiguiente, si estamos en presencia de un fenómeno que involucra 

una mayor energía de disipación, el valor que obtengamos del coeficiente de viscosidad con 

nuestras medidas de AFM (el cual esta intrínsecamente relacionado con este tipo de 

comportamientos físicos) debería ser mayor. Esta argumentación explicaría porque conforme 

incrementamos la velocidad de nuestra punta, el valor experimental obtenido para el 𝜂 

disminuye considerablemente, ya que no damos tiempo suficiente al sistema para que salga 

del equilibrio. 

 

Figura 3.9. Dependencia en frecuencias de la respuesta nanomecánica de una única célula tipo MEF en 
su medio de cultivo. a) Módulo de Young (E). b) Coeficiente de viscosidad, incluyendo una entrada con la 
histéresis. c) “Loss modulus”. d) Tiempo de relajación. Por completitud se han incluido los valores de la 
velocidad de la micropalanca correspondiente a cada frecuencia de modulación. 

Como punto de vista complementario, también podemos entender este comportamiento 

comparándolo con el caso puramente elástico. Para el caso elástico todas las comunicaciones 

o transmisiones entre la zona de contacto y el resto del material se hacen de forma 

instantánea (como si fuera un único muelle ideal). No existen tiempos de relajación intrínsecos 

del material. Pero en el caso viscoelástico, aunque el área de contacto y la indentación sean 

exactamente las mismas, la cantidad de material que activamos será menor cuanto más rápido 

hagamos nuestra deformación. Esto es debido a que la transmisión no se produce 

instantemente, sino que para que la información llegue de un punto del sistema a otro se 

requiere de un tiempo. En nuestro caso, tendremos cierta cantidad de líquido intersticial, al 

cual le llevará un tiempo movilizarse a través de los poros que conforman la estructura de la 

célula. Para frecuencias muy altas, si no le damos tiempo suficiente al sistema a llegar su nueva 

posición de relajación (después de la deformación), nos encontraremos en el caso de que la 
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punta se está alejando cuando aún no se ha activado el movimiento de la máxima cantidad de 

material posible. 

La histéresis encerrada entre las curvas de aproximación y retirada que podemos observar en 

la figura 3.3 está relacionada por la cantidad de energía disipada durante la interacción punta-

muestra (energía de histéresis). Lo cual a su vez está relacionado con el carácter viscoelástico 

del material que es objeto de medida. En la entrada de la figura 3.9.b, presentamos los valores 

de la histéresis obtenidos para este estudio reológico. Pudiéndose observar un incremento de 

la energía disipada desde valores entorno a los 0.40 fJ a 0.2 Hz hasta 0.55 fJ a 4 Hz. 

La figura 3.9.c muestra que el 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠 tiene un comportamiento creciente con la frecuencia. Para 

el rango entre 0.2-2 Hz, 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠 incrementa monótonamente desde 3 hasta 3.7 kPa. Para 

frecuencias mayores, 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠 incrementa de una forma mucho más leve. Las pérdidas de energía 

durante un ciclo en una medida oscilatoria aumentan con la frecuencia, dando lugar a que 

incluso para sistemas con viscosidad constante, el parámetro 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠 aumente cuando se 

incrementa la frecuencia del estímulo aplicado. Este resultado en el 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑠 es un argumento a 

tener en cuenta cuando se comparan los valores de módulo de Young que hemos obtenido con 

respecto a otros estudios en los cuales la respuesta de la célula se asume como perfectamente 

elástica10,32. Al no considerarse comportamientos viscoelásticos se está englobando todas las 

respuestas mecánicas en un único parámetro. Comportamiento que nosotros somos capaces 

de desacoplar en la contribución de distintos parámetros. Y, por tanto, llevando a identificar 

incrementos en 𝐸 como comportamientos que podrían ser propios del “loss modulus”. 

Por último, el tiempo de relajación de nuestra célula decrece cuasi-exponencialmente desde 

0.28s para 0.2 Hz hasta 0.05 s para 4 Hz. Este es un resultado esperado, ya que como se 

introdujo en la sección teórica, el tiempo de relajación viene determinado por el cociente 

entre coeficiente de viscosidad y el módulo de Young para cada frecuencia. Este resultado 

indica que cuenta mayor sea la frecuencia aplicada por nuestras curvas de fuerza-distancia 

sobre la célula, menor tiempo tardará en recuperarse y volver a la configuración inicial. La 

explicación intuitiva para este comportamiento puede ser englobada en la previamente 

realizada para el coeficiente de viscosidad. 

 3.3.3. Estudio temporal de la respuesta celular ante la acción de la 

“Cytochalasin-D”. 

En este último estudio, expondremos los MEFs a la acción de la Cyt-D. Aplicaremos el método 

reológico de obtención de propiedades viscoelásticas para poder monitorizar en tiempo real la 

evolución mecánica de esta célula viva, sujeta a la presencia del compuesto químico ya 

mencionado. La resolución temporal presentada será de 1 min. 

Previamente, diversos estudios han demostrado que la estructura filamentar de actina 

perteneciente al citoesqueleto tiene un rol importante en la respuesta mecánica de la célula 

ante una deformación externa19,33. Esos estudios se caracterizan por la utilización de, entre 

otros, un compuesto químico denominado “cytochalasin-D” (Cyt-D). La Cyt-D es un potente 

inhibidor de la polimerización de actina capaz de atravesar la membrana celular (permeable). 

Dicho compuesto puede llegar a producir la fragmentación de los filamentos de actina e inhibir 

procesos celulares como la de su propia división34–36. En definitiva, podemos decir que la Cyt-D 

perturba, desorganiza y rompe la red del citoesqueleto basada en actina. 
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Empezaremos mostrando la evaluación morfológica de la célula en el transcurre de la 

actuación de la Cyt-D. Para ello, analizaremos las imágenes ópticas de contraste de fase 

tomadas con un microscopio invertido. Es posible observar un claro cambio en la forma de la 

célula. Inicialmente, (figura 3.10.a tiempo t = 0 s) cuando aún no se ha introducido la Cyt-D, la 

célula presenta un formato totalmente aplanado y estirado a lo largo del substrato. Conforme 

va transcurriendo el tiempo de exposición la célula va cambiando gradualmente su aspecto 

hacia algo más redondeado, para acabar convirtiéndose en algo semejante a un globo. 

Con ayuda de imágenes topográficas obtenidos con AFM, pudimos observar que el volumen 

total que presentaba la célula viva se iba incrementando también conforme la Cyt-D se 

introducía y la afectaba, figura 3.11. Estos resultados son un claro indicador de la perturbación 

causada por esta droga y de la consiguiente ruptura de gran parte del citoesqueleto, lo cual ha 

desembocado en la perdida de una las funciones principales del citoesqueleto, mantener la 

forma y estructura de la célula.  

 

Figura 3.10. Respuesta nanomecánica resuelta temporalmente de una única célula bajo los efectos de la 
Cyt-D. a) Secuencia de imágenes (microscopía óptica con contrate de fase) de un MEF expuesto a dicha 
sustancia. b) Módulo de Young en función del tiempo de exposición. c) Coeficiente de viscosidad. d) “Loss 
modulus”. e) Tiempo de relajación. Los datos expuestos han sido tomados a una frecuencia de 
modulación de 1 Hz. 

En cuanto a las propiedades viscoelásticas, empezaremos exponiendo los resultados obtenidos 

a una frecuencia de modulación de 1 Hz en las curvas de fuerza-distancia empleadas. Para el 

caso del módulo de Young (𝐸) (figura 3.10.b) tenemos una evolución decreciente desde 
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valores alrededor de los 7 kPa hasta llegar a otros cercanos a 1 kPa (después de 60 minutos de 

exposición). No obstante, es posible diferenciar tres distintos regímenes. Primero, un 

decaimiento abrupto desde 6.2 kPa hasta 3.6 kPa durante los 5 primeros minutos, etapa 

caracterizada por una pendiente de -10 Pa·s-1. Más adelante, entre los 5 y 30 minutos de 

afección, se produce un cambio de 3.6 a 1.6 kPa con una pendiente de -1 Pa·s-1. Después de 30 

minutos, el decaimiento se vuelve muy leve con un gradiente de -0.3 Pa·s-1 estabilizándose 

finalmente alrededor de un valor de 1 kPa. Estos resultados están en buena consonancia con 

trabajos previos sobre otras líneas celulares33,37–39. Es de esperar que al modificar o 

depolimerizar el citoesqueleto, la rigidez o resistencia a la deformación que presente nuestro 

material disminuya. Y, por tanto, el módulo de elasticidad que medimos experimentalmente 

sea menor conforme más partes del citoesqueleto (más fibras de actina) se vean afectadas por 

la Cyt-D.  

 

Figura 3.11. Evolución del volumen de una célula viva afectada por Cyt-D. Se ha discretizado el proceso 
en tres etapas: a) Estado inicial; b) Mientras está actuando la Cyt-D; c) Estado final. En las entradas de 
los paneles a) - c) se incluye la topografía de la célula obtenida por medio del AFM, una imagen óptica de 
la célula y el perfil de alturas a lo largo de la línea discontinua marcada. En las imágenes de topografía la 
escala corresponde con 10 µm, y en las ópticas con 20 µm. d) Resultados obtenidos para la evolución del 
volumen de una célula individual a lo largo de las tres etapas. 

El coeficiente de viscosidad (𝜂) presenta un comportamiento también decreciente, desde 

valores cercanos a 150 Pa·s para 0.2 Hz llegando a 90 Pa·s para 4 Hz de frecuencia de 

modulación (figura 3.10.c). Este es un resultado bastante interesante y para explicarlo 

recurriremos otra vez a la idea de célula como material poroelástico. Si pensamos en la Cyt-D 

como agente despolimerizador de las fibras de actina, al aplicar este compuesto químico, el 

número de fibras y su tamaño ira decreciendo paulatinamente conforme el tiempo va 

transcurriendo. Eso significa que los poros u orificios que forman la estructura interna de la 

célula están aumentando de tamaño, debido a la disminución de la densidad de fibras (al 

menos las basadas en actina). Por tanto, al incrementar el tamaño de poro para un mismo 
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material poroelástico, la facilidad que tenga el líquido o fluido (compuesto principalmente por 

el citosol) para moverse a través de este sistema modificado se verá incrementada. 

Finalmente, esta menor resistencia al movimiento del fluido implica un menor coeficiente de 

viscosidad medido experimentalmente. Explicando el descenso de 𝜂 conforme el tiempo de 

exposición a la Cyt-D se iba incrementando. 

El “loss modulus” decrece desde 3.2 kPa hasta valores cercanos a 1.7 k Pa, con un ritmo de -0.4 

Pa·s-1 (figura 3.10.d). Comportamiento similar al de la viscosidad, ya que a menor viscosidad 

del sistema menores perdidas tendremos durante un ciclo. 

El tiempo de relajación (𝜏) es un reflejo inequívoco de la competición entre los procesos 

disipativos y conservativos que se llevan a cabo en el interior de la célula (figura 3.10.e). El 

tratamiento con Cyt-D por un lado disminuye la dureza de la célula y por otro reduce la 

viscosidad de la misma. No obstante, el proceso de disminución del módulo de Young se 

produce de una forma más rápida que el de reducción del coeficiente de viscosidad. Esto da 

lugar a un claro incremento del tiempo de relajación de la célula a medida que el compuesto 

químico la va afectando. Reflexionando un poco sobre el problema, da pie a introducir una 

interpretación más intuitiva del mismo. Si la Cyt-D debilita el citoesqueleto y, eventualmente, 

lo despedaza, implica que el responsable de mantener la forma de la célula y manejar 

perturbaciones externas se encuentra ahora ausente. Esto conlleva que ante deformaciones 

externas (como son las curvas de fuerza-distancia ejercidas sobre la célula), sea más difícil y 

costoso para la célula recuperar la forma inicial y, por tanto, el gasto temporal de este proceso 

aumente. De ahí que el tiempo de relajación de nuestro material se vea incrementado 

conforme se debilita gradualmente el citoesqueleto, desde 0.07 s hasta valores alrededor de 

los 0.28 s. 

 

Figura 3.12. Respuesta nanomecánica resulta temporalmente de una única célula bajo los efectos de la 
Cyt-D. Los experimentos han sido realizados a dos distintas frecuencias de modulación: 1 Hz y 4 Hz, 
siendo posible comparar las propiedades mecánicas obtenidas para ambas frecuencias. a) Módulo de 
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Young en función del tiempo de exposición. b) Coeficiente de viscosidad. c) “Loss modulus”. d) Tiempo de 
relajación.  

Para finalizar, combinaremos el estudio reológico con la acción de la Cyt-D sobre las células. En 

la figura 3.12 presentamos los resultados obtenidos para la evolución temporal del fibroblasto 

afectado por Cyt-D para dos distintas frecuencias de modulación representativas (1 y 4 Hz). El 

módulo de Young decrece para ambas frecuencias. Sin embargo, como se había predicho con 

anterioridad, no hay diferencia apreciable entre 1 y 4 Hz a lo largo de la evolución temporal. 

Por otro lado, para el caso del “loss modulus” podemos apreciar como ambas curvas siguen el 

mismo comportamiento, aunque en el experimento a 4 Hz todo está desplazado hacia valores 

mayores. Por último, tanto el coeficiente de viscosidad (𝜂) como el tiempo de relajación (𝜏) 

presentan un comportamiento semejante para ambas frecuencias siguiendo la misma 

tendencia. No obstante, los valores obtenidos para menor frecuencia (1 Hz) están desplazados 

hacia valores más altos en ambas gráficas. Con estos resultados probamos la concordancia 

entre ambas secciones experimentales de determinación de parámetros nanomecánicos de 

células vivas. Permitiéndonos afirmar, a luz de estas consideraciones, que las interpretaciones 

se mantienen congruentes para todo el capítulo. 

3.4. Conclusiones 

En este tercer capítulo se ha desarrollado y presentado un método de estudio de reología 

nanomecánica para la medida de la respuesta frecuencio-temporal de una célula viva 

individual ante la aplicación de fuerzas externas.  

Tanto el desarrollo teórico como el método experimental expuesto proporcionan un marco 

completamente general para tratar problemas de carácter viscoelástico. Independiente del 

modelo mecánico escogido (Kelvin-Voigt, SLS, series de potencias (PL), tipo “soft glassy”40,41…) 

o la geometría del indentador que se utilice (esférica, cilíndrica, cónica, piramidal…). 

A nivel experimental, se ha implementado un procedimiento capaz de medir con un AFM 

células vivas en condiciones fisiológicas. Englobando desde el cultivo de las mismas hasta el 

correcto mantenimiento mientras se realizaban los experimentos. 

Centrándose en el modelo Kelvin-Voigt, esta metodología ha permitido obtener una solución 

analítica para este problema de indentación tridimensional, a la vez que proporcionaba 

información sobre cuatro parámetros mecánicos distintos de las células vivas: módulo elástico, 

coeficiente de viscosidad, “loss modulus” y tiempo de relajación.  

Cada uno de estos parámetros mecánicos presenta un comportamiento distinto en función de 

la frecuencia. Se muestra que existen cambios considerables en la respuesta reológica de 

fibroblastos vivos, al menos en el rango de frecuencias estudiado (0.2 – 4 Hz), implicando la 

necesidad de varios parámetros para describir este tipo de comportamiento. En definitiva, 

concluyendo que los análisis de la respuesta mecánica de células necesitan estar basados en 

modelos que sean capaces de tener en cuenta procesos físicos que el módulo de elasticidad 

por si solo obvia. 

Mediante la utilización del modelo poroelástico para la célula, se ha podido dar una 

interpretación a los parámetros mecánicos obtenidos en función de elementos estructurales 
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de la célula. Correspondiéndole al modelo de Young la rigidez del citoesqueleto, y a la 

viscosidad la dificultad del citosol de moverse a través de dicha red de filamentos proteicos.   

La aplicación escogida para probar nuestra metodología se ha basado en el estudio de la 

evolución de un fibroblasto sujeto a la depolimerización de su citoesqueleto de actina 

mediante Cyt-D, siendo un ejemplo que evidencia la potencia analítica de nuestra 

metodología. Gracias a este estudio aportamos información sobre los diversos mecanismos 

subyacentes que envuelven todo este proceso de depolimerización, debilitación y eventual 

ruptura del citoesqueleto. Los resultados que proporcionamos ayudan a reforzar la idea de una 

célula con un alto índice de comportamiento poroelástico.  
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Capítulo 4 

 

 

Visualización tridimensional de la arquitectura 

celular. Estudio tomográfico para la detección 

directa de los nucléolos y el citoesqueleto   

 

 

4.0. Introducción 

Los sistemas biológicos, desde células hasta tejidos, órganos, y organismos están 

caracterizados por poseer un alto grado de heterogeneidad1,2. Para ejemplificar esta 

heterogeneidad podemos centrarnos en casos de enfermos de cáncer3–5. En este ámbito, no 

solo se dan casos de pacientes en los cuales coexisten tumores del mismo tipo con variaciones 

tanto genéticas como fenotípicas (lo denominado heterogeneidad intertumoral), sino que se 

han dado ocasiones en las que dentro del mismo tumor hay diferencias entre las propias 

células cancerosas (heterogeneidad intratumoral). Debido a hechos de esta índole, la 

investigación a nivel de una célula individual ha cobrado una gran importancia en campos 

como la biomedicina, llegando a revelar novedosos mecanismos reguladores de procesos 

celulares. En este ámbito de estudio individualizado de células se han llevado a cabo 

investigaciones en cuestiones como la regulación epigénetica6, dinámica celular7, 

comportamiento de células madre8, análisis del genoma completo9, entre muchos otros. Si 

bajamos al nivel de heterogeneidades dentro de la propia célula nos adentraremos en el 

estudio de estructuras y comportamientos que se desarrollan por debajo de la microescala, 

incluso llegando a la nanoescala. Las propiedades mecánicas de las células a esta escala (como 

la adhesión o la respuesta elástica de la superficie) desempeñan importantes funciones en 

procesos celulares tales como adhesión focal10, morfogénesis11, suministro de drogas12–15, 

motilidad16,17, metástasis18 o mecanotransducción19. En este escenario el AFM es una técnica 
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capaz de simultáneamente obtener información topográfica con resolución espacial 

nanométrica, a la vez que mediante la utilización de la espectroscopía de fuerzas ofrece una 

sensibilidad de piconewtons para observar actividades de los sistemas biomoleculares 

involucrados.  

Hasta este momento, y a lo largo del relato descrito durante esta tesis doctoral, se han ido 

exponiendo una serie de conclusiones clave sobre el comportamiento mecánico de una célula 

biológica. En primer lugar, y como primera aproximación, se trata la célula como un sistema 

infinito adscrito a un comportamiento puramente elástico y homogéneo. Durante el capítulo 2 

se expone que la célula no puede representarse como un objeto infinito, a la vez que deben 

considerarse ciertas heterogeneidades internas que ella misma posee. En el capítulo 3 se da el 

salto al mundo viscoelastico, demostrando la ineficacia de los modelos elásticos y justificando 

la utilización de modelos constitutivos que incluyesen mecanismos disipativos en el 

comportamiento celular, es decir, viscoelasticidad. Gracias a este planteamiento se ha 

conseguido extraer información sobre parámetros como el módulo de Young, coeficiente de 

viscosidad, tiempo de relajación, entre otros. No obstante, el enfoque abordado hasta ese 

momento trataba la respuesta de la célula de una forma global y única, sin tener en cuenta las 

contribuciones de cada una las partes que la componen y forman el cómputo final. La figura 

4.1 contiene algunos de los componentes que podrían tener repercusión sobre la respuesta 

mecánica de una célula medida por AFM.  

 

Figura 4.1. Esquema de una célula típica cultivada in vitro destacando el substrato, la corteza de actina, 
el núcleo, los microfilamentos de actina, los microtúbulos y los nucléolos. En este cuarto capítulo de la 
tesis se intentará resolver de una forma tridimensional la localización y propiedades mecánicas de 
elementos internos de la célula eucariota. 

En este capítulo 4 daremos un paso hacia delante y obtendremos mapas tridimensionales de 

los parámetros mecánicos que poseen las células. Utilizando toda la teoría desarrollada en el 

capítulo anterior, junto con el procedimiento experimental asociado a las curvas de fuerza-

distancia, seremos capaces de obtener estos mapas de propiedades mecánicas a través de la 

aplicación de la técnica denominada “Force Volume” (en la sección de métodos experimentales 

4.3 se describirá con detalle la física relacionada con este procedimiento).  

Cabe destacar que el trabajo que presentaremos a lo largo de este capítulo ha sido realizado 

en colaboración con Pablo D. García, responsable de las simulaciones de elementos infinitos y 

el desarrollo teórico complementario. 
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4.1. Modos de obtención de mapas de propiedades 

mecánicas en células con un AFM 

Las células animales adherentes crecen de forma natural y dispersa sobre substratos de cultivo 

celular, permitiendo de esta forma la utilización del AFM para tomar imágenes de ellas sin 

tener que recurrir a estrategias de inmovilización adicionales. No obstante, existen 

compuestos químicos como la fibronectina o la polilisina20 que pueden ayudar a conseguir una 

mejor adhesión de la célula al substrato subyacente. Las primeras imágenes de células vivas 

tomadas con un AFM se realizaron durante los primeros años de la década de los 1990s21–23, 

utilizando el modo de contacto. Mediante este modo de adquisición de imágenes se mantiene 

aplicada una fuerza constante sobre la muestra (“setpoint” en fuerzas, sistema de 

realimentación), mientras tanto la punta barre toda el área donde se encuentra localizada la 

célula a la vez que la realimentación actúa, permitiéndonos observar la topografía de la misma. 

En este modo de trabajo del AFM la punta ejerce tanto una fuerza vertical como lateral sobre 

la célula, llegándose a registrar resoluciones de ~50 nm en células animales24,25. Gracias a los 

periodos de adquisición de datos de esta técnica topográfica ha sido posible observar 

dinámicas morfológicas de las células22,26, el crecimiento de fibrillas amiloideas patológicas27 o 

la degradación de membranas lipídicas28. A continuación, en la figura 4.2 mostramos algunas 

de las imágenes de topografía que hemos obtenido en células animales adherentes aplicando 

el modo de contacto.  

 

Figura 4.2. Imágenes topográficas de fibroblastos vivos (MEFs) tomadas con el modo de contacto (canal 
correspondiente a la señal de error). La punta utilizada fue un MLCT con forma triangular y una 
constante de fuerza de 0.01-0.02 N/m. El “setpoint” en fuerza escogido fue de 2 pN con una frecuencia 
de 0.8 Hz para el caso a) y 0.1 Hz para b). 

La principal alternativa al modo de contacto son los modos dinámicos u oscilatorios. 

Básicamente, en este tipo de modos la micropalanca oscila cerca de la frecuencia de su 

resonancia mientras se toma una imagen de la muestra, tocándola únicamente al final del 

movimiento descendente de un ciclo de oscilación. Esto representa una ventaja respecto al 

modo de contacto, ya que gracias al movimiento oscilatorio se reducen algunas de las fuerzas y 

fricciones originadas en la interacción punta-muestra. Cuando la micropalanca se encuentra 

próximo a la muestra, la interacción entre ambos cambia la amplitud de la oscilación y la 

frecuencia de resonancia de la micropalanca, permitiendo que puedan ser usados como 
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parámetros de realimentación29,30. Si utilizamos la amplitud como parámetro de 

realimentación es técnicamente más simple y se denomina modulación en amplitud, AM-AFM. 

En AM-AFM se requiere únicamente de un ciclo para la retroinformación del microscopio. En 

cambio, si escogemos la frecuencia (sub-modo de frecuencia modulada, FM-AFM) se 

requerirán al menos tres realimentaciones (configuración más compleja), haciendo que su 

implementación sea menos asidua.  

Actualmente, existen modos dinámicos avanzados, los cuales excitan la micropalanca a varias 

frecuencias o emplean diferentes señales como parámetros de realimentaciones. El bimodal-

AFM es un ejemplo clave de este tipo de microscopia avanzada, excitando simultáneamente 

dos modos normales de oscilación de la micropalanca y midiendo sus observables (suelen 

utilizarse el primer y segundo modo)31. Mediante esta técnica multifrecuencia se es capaz de 

caracterizar las propiedades de la muestra con el doble de observables.  El bimodal ha sido 

aplicado en diversos estudios relacionados con anticuerpos IgM32, ferritina33, membrana 

purpura34, fibras de ratón35 o proteosomas36. Incluso se ha llegado a utilizar en medidas de 

escaneo de células vivas37. Este último trabajo se caracteriza por la utilización de sondas de 

AFM muy alargadas en las cuales la punta se encuentra inmersa en el líquido de cultivo celular, 

mientras que la micropalanca oscila en presencia del aire (consiguiendo reducir el ruido y 

aumentar la Q de la micropalanca).  

Otra opción para la adquisición de información topográfica de células es la microscopia por 

escaneo de la conductancia iónica (SICM por sus siglas en inglés: “Scanning Ion Conductance 

Microscopy”)38–42. Esta técnica se basa en el escaneo de la muestra con una nanopipeta 

mientras se mide la corriente iónica del líquido que pasa a través de ella. La intensidad de esta 

corriente iónica será usada para controlar la posición vertical de la nanopipeta con un sistema 

de realimentación, de forma que se pueda recorrer el contorno de la célula. Las principales 

ventajas de esta metodología radican en la ausencia de contacto punta-muestra, a la vez que 

se evitan contaminaciones en la sonda de escaneo. Esta es una situación común en las puntas 

de AFM que suelen contaminarse con polisacáridos provenientes de la membrana celular. 

Hasta este momento hemos mencionado la operatividad del AFM como instrumento capaz de 

seguir el contorno de la célula y aportarnos información topográfica de la misma. La evolución 

de los modos dinámicos para la obtención de propiedades mecánicas de células está 

representada por la técnica desarrollada por Raman et al43. Este método, en concreto, está 

basado en el modo de escaneo dinámico con amplitud modulada (AM-AFM), siendo capaz de 

modelizar el sistema punta-muestra como un oscilador armónico amortiguado según se 

encuentre la punta cerca o lejos de la muestra. Se usa el harmónico 0 (idea similar a la usada 

en el modo de contacto) para seguir la topografía de la célula. Al mismo tiempo observando 

los cambios tanto en la amplitud como en la fase de los demás harmónicos (observables) es 

posible extraer información de las propiedades mecánicas.  Finalmente, para obtener 

propiedades viscoelásticas intrínsecas de las células se recurrirá a una modelización tipo 

Kelvin-Voigt para la célula y se asumirán amplitudes de oscilación bajas en comparación con el 

total de la indentación (implicando una interacción permanente con la muestra). Esta técnica 

de obtención de propiedades mecánicas de células ha valido para estudiar muestras biológicas 

como fibroblastos44–46, eritrocitos45, bacterias (E. Coli)45 y virus47.  

Compitiendo con el método de Raman et al., basado en el AM-AFM, nos encontramos con los 

métodos “off-resonance” (“Force Volume”, “PeakForce”, “QI mode”, “Pulsed Force Mode“48,49, 

“Jumping Mode”50, “HarmoniX”51,52 entre otros). Uno de los más extensivamente usados para 

visualizar células y sus propiedades es el “PeakForceTM Tapping” (PF-QNM, por sus siglas en 
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inglés: “PeakForce Quantitave Nanomechanical Properties Mapping”). En este modo de operar 

el AFM se induce un movimiento sinusoidal sobre la punta llevando a la micropalanca a oscilar 

a frecuencias considerablemente menores a la de resonancia, de ahí que se incluya en la 

categoría “off-resonance”. En cada contacto periódico punta-muestra se adquiere una curva de 

fuerza-distancia, usándose para controlar la fuerza de interacción. La máxima fuerza aplicada 

(“peak force”) de cada una de las curvas de fuerza-distancia es usada para ajustar la posición 

de la punta y mantener constante la fuerza ejercida (sistema de realimentación en la fuerza 

pico instantánea). Básicamente, el “PeakForce” realiza curvas de fuerza-distancia a altas 

frecuencias (comparadas con las normalmente usadas en el “Force Volume”, FV) siguiendo una 

forma de onda sinusoidal en vez de triangular. Mediante la aplicación del PF-QNM ha sido 

posible medir las microvilli de la superficie de células vivas53, paredes de células vegetales54,55, 

células cancerosas metastáticas56, diatomeas57, eritrocitos58, queratinocitos59, la relación entre 

la mecánica y la adhesión celular60, y la variabilidad dinámica de la corteza de actina de 

fibroblastos61.  Otro modo de operar el AFM, también usado para la caracterización de células, 

es el QITM mode62, muy parecido al “Force Volume” clásico. En el FV simplemente se realiza una 

secuencia de curvas de fuerza-distancia sobre una malla de pixeles predefinida que engloba 

toda el área que ocupa la muestra. Implicando una ausencia total de fuerzas laterales. EL FV se 

ha aplicado a muestras tan diversas como fibroblastos63,64, células endoteliales del cerebro65, 

patógenos bacterianos66, células de feocromocitoma67, células musculares68 y células de 

levadura69. El QI es esencialmente un FV que incluye ciertas mejoras o variaciones en el 

movimiento de los piezos y de la micropalanca, tanto a lo largo de las curvas de fuerza-

distancia como en el paso de un pixel a otro.  Este modo ha sido validado con muestras de 

células de mamífero70, células de levadura70, bacterias (E. Coli)70,71, células de riñón71, pared de 

células vegetales72 o células endoteliales73. El rango de frecuencias de modulación con las que 

suele trabajar en el FV y el QI es de 0.1 – 100 Hz, mientras que en el PF-QNM gira entorno a los 

0.25 y 5 kHz74. En este último se suelen tomar más de una curva de fuerza-distancia por pixel 

permitiendo tomar ciertas estadísticas. Tanto en el PF como en el QI, las propiedades 

mecánicas obtenidas de la muestra por los softwares comerciales están ceñidas al módulo de 

Young. La elección del FV para nuestros estudios se realizó teniendo en cuenta que nos 

permite trabajar con curvas de fuerzas-distancia sin modificar y, de esta forma, conocer con 

exactitud qué tipo de estímulo ejercemos sobre la célula, facilitando la modelización teórica 

para el posterior análisis de las mismas. 

Por último, antes de concluir con los modos “off-resonance” (normalmente fundamentados en 

curvas de fuerza-distancia) cabe mencionar algunas metodologías destacadas. Empezando por 

el “ringing mode” propuesto por M.E. Dokukin e I. Sokolov75,76, basado en el análisis de la señal 

resonante de la micropalanca producida a consecuencia del despegue entre la punta del AFM y 

la superficie de la muestra. Y finalizando con una técnica desarrollada en el grupo de T. E. 

Schaffer para la obtención de imágenes de propiedades viscoelásticas denominada “Force 

Clamp Force Mapping”77,78. Esta metodología está basada en un FV con curvas de fuerza-

distancia modificadas. En estas curvas tanto la aproximación como el alejamiento se realizan a 

velocidad constante. Sin embargo, a diferencia del FV estándar, la fuerza se mantiene aplicada 

sobre la muestra durante un periodo de tiempo determinado a la vez que se registran las 

variaciones en la indentación (experimento de “creep”). La principal desventaja de este 

procedimiento radica en el tiempo de adquisición de los datos, ya que suma a los tiempos 

propios del FV el periodo de tiempo necesario para las medidas del “creep” de la muestra. 

La principal diferencia del método que nosotros propondremos con respecto a todos los 

descritos en esta sección estará relacionada con la capacidad de acceder a información de 
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estructuras intracelulares. Este avance técnico permite superar una de las limitaciones de la 

mayoría de las técnicas derivadas del AFM, basada en la imposibilidad de acceder a 

información más allá de la superficie celular. Esencialmente, trabajaremos con un modo “off-

resonance”, en concreto el FV, a la vez que lo combinaremos con una forma novedosa de 

analizar los resultados obtenidos. Esto dará lugar a una metodología capaz por una parte de 

obtener información mecánica intrínseca de la célula y, por otro lado, de ser sensible y 

resolver estructuras celulares en profundidad. 

4.2. Métodos experimentales 

 4.2.1. Cultivo celular y preparación de muestras 

El estudio que se discute en este capítulo se basara en células de la línea NIH 3T3 de 

fibroblastos (“NIH 3T3 Cell Line murine”, Sigma-Aldrich). El procedimiento de cultivo celular se 

llevó a cabo con la asistencia de una incubadora, la cual mantiene las muestras en una 

atmosfera del 90% de humedad, 5% de CO2, y temperatura de 37°C. Dichas células han sido 

cultivadas en un medio compuesto principalmente por “Dulbecco’s Modified Eagle Medium – 

DMEM” (Gibco Life Technologies, Paisley, UK) suplementado con un 10% de “Fetal Bovine 

Serum – FBS” (Gibco Life Technologies) y un 1% “penicilin/streptomycin” (Gibco Life 

Technologies, Paisley, UK).  

La fijación de los fibroblastos se realizó mediante la exposición de las células vivas a una 

solución de 4% de paraformaldehído en PBS. El tiempo de inmersión en dicha solución fue de 

15 minutos.  

Para realizar los experimentos tanto de fluorescencia como de AFM, se extrajeron las células 

de la incubadora y se cambió el medio de cultivo. El nuevo medio escogido fue “Leibovitz’s L-15 

Medium” (Gibco Life Technologies, Paisley, UK) suplementado con 10% de FBS, el cual permite 

mantener constante el pH (acidez del medio) sin tener que estar en las condiciones 

atmosféricas que la incubadora aporta (C02 independiente).  

 4.2.2. Imagen óptica y de fluorescencia 

Las imágenes ópticas tanto de microscopia invertida con contraste de fase como de 

fluorescencia fueron tomadas en un AXIO Observer D1 (Carl Zeiss, Oberkochen, Germany). 

Para obtener las imágenes de fluorescencia se utilizó una lámpara de mercurio HBO 100 (Carl 

Zeiss, Oberkochen, Germany). Los fluoróforos escogidos estaban destinados a la visualización 

de dos partes diferentes del citoesqueleto: las fibras de actina y los microtúbulos. Para la 

actina se usó una tinción basada en faloidini: “Alexa Fluor 488 Phalloidin” (Thermo Fisher 

Scientific, Waltham, MA, USA), mientras que para la tubulina se utilizó una tinción de tipo 

inmonufluorescente, basada en un anticuerpo primario: “anti-α-tubulin (bovine), mouse IgG1, 

monoclonal 236-10501”; y un anticuerpo secundario: “AlexaFluorTM 594 F(ab’)2 fragment of 

rabbit anti-mouse IgG (H+L)” (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA). Para más 

información sobre el protocolo de tinción de las células, consulta los apéndices A.3.1 y A.3.2. 
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 4.2.3. Espectroscopía de fuerzas y “Force Volume” 

La integridad de las medidas de AFM fueron llevadas a cabo en un sistema comercial (JPK 

NanoWizard 3, JPK Instruments AG, Berlin, Germany) montado sobre el microscopio invertido 

(previamente descrito en la sección sobre imagen óptica y fluorescencia). Los estudios sobre 

células vivas incluyeron, a su vez, un sistema de regulación de temperatura con una precisión 

de 0.1°, “BioCell” (JPK Instruments AG, Berlin, Germany) capaz de mantener la temperatura en 

37°. Además, para contrarrestar las pérdidas de medio debido a la evaporación, el medio 

(“Leibovitz’s L-15 Medium”) es regularmente reemplazado durante las medidas. Las medidas 

en células fijadas se realizarán en el mismo buffer salino (PBS) en el cual son almacenadas. 

La elección de la micropalanca estará altamente relacionada con los efectos hidrodinámicos 

que aparecen al oscilar inmersos en un medio líquido (“drag”). En la siguiente subsección de 

los métodos experimentales se discutirá este hecho y se propondrá la micropalanca más 

adecuado para nuestras medidas. Asimismo, la calibración de la micropalanca se realizará 

mediante el método derivado del ruido térmico (ver sección 1.3 de esta tesis), permitiéndonos 

obtener información cualitativa de los experimentos de AFM. 

 

Figura 4.3. Explicación del funcionamiento del modo “off-resonance” basado en curvas de fuerza-
distancia denominado “Force Volume”. a) Topografía de la célula o muestra contenida en el área sobre 
la que se realizará el FV. b) Discretización del espacio creando voxeles de información. En concreto, cada 
voxel tendrá información sobre deflexión de la micropalanca (fuerza) e indentación. c) Esquema del 
funcionamiento del FV sobre el área discretizada. 

La técnica experimental escogida para los experimentos de mapeo de células estará basada en 

el ya comúnmente conocido “Force Volume”. Dicho método consiste en la realización de 

curvas de fuerza-distancia de forma secuencial por un área designada. Inicialmente, se 

escogerá una zona del Petri de cultivo que abarque la totalidad de una célula (decenas de 

µm2). Una vez elegida el área, se realizará un mallado de manera que a cada pixel se le 



 
78 4.2. Métodos experimentales 

asignará una curva de fuerza-distancia, llegándose a trabajar con resoluciones de hasta 512 x 

512 pixeles. Las curvas de fuerza-distancia estarán caracterizadas por una fuerza máxima (“set 

point”) de 4 nN para células fijadas y de 3 nN para células vivas. Se realizaron a velocidad de 

constante, alcanzando valores de hasta 250 µm/s (50 Hz de modulación en frecuencia). 

 4.2.4. Análisis de los datos experimentales 

El análisis de los datos experimentales obtenidos se realizó mediante un código escrito en 

Python. Dicho cogido es capaz de extraer información nanomecánica de la célula para cada una 

de las curvas de fuerza-distancia, permitiéndonos obtener un mapa tridimensional de las 

propiedades mecánicas de la misma. El procedimiento para obtener esta información 

nanomecánica partiendo de las curvas de fuerza-distancia está descrito en el capítulo 3 de esta 

tesis, donde se incluye la teoría que engloba una indentación sobre un material con 

comportamientos viscoelásticos. Para este caso en concreto, asumiremos un modelo 

constitutivo tipo Kelvin-Voigt para la célula, permitiéndonos trabajar con una solución analítica 

y existiendo la posibilidad de analizar la curva de fuerza-distancia para diferentes tramos de 

indentación (voxel a voxel). Este análisis a diferentes indentaciones (tomografía) nos permitirá 

estudiar la evaluación de los parámetros correspondientes a la respuesta mecánica de la célula 

a medida que el indentador vaya penetrando la muestra. Sin embargo, no solo se realizará el 

análisis por tramos en las curvas de fuerza-distancia, sino que alternativamente se hará un 

ajuste numérico a toda la curva, dándonos unos valores de las propiedades mecánicas de la 

célula independientes de la indentación ejercida (análisis por pixel).  

La teoría asumida para el modelo de contacto entre punta y célula poseerá las 

correspondientes correcciones debidos a los efectos del substrato sobre el cual yace la 

célula79,80. 

Para el análisis de la direccionalidad de la arquitectura del citoesqueleto se utilizó un paquete 

de softwares perteneciente a ImageJ que se denomina OrientationJ. No obstante, para el 

estudio de la densidad del citoesqueleto subyacente a la membrana se utilizó un software 

propio escrito en Python capaz de detectar las fibras, discernir las zonas con agujeros y 

enumerarlas una a una. 

 4.2.5. Efectos de “drag” hidrodinámico para distintos tamaños de 

micropalanca 

Partiendo del sistema experimental expuesto en el capítulo 3, mediante el cual se llegaron a 

medir velocidades de la punta de hasta 20 µm/s, se hacía complicada una realización de mapas 

de curvas de fuerza-distancia con alta resolución en tiempos inferiores a la hora. El tipo de 

punta que se usaba era un MLCT-B (micropalanca rectangular) originando un cierto “drag” 

hidrodinámico ya descrito anteriormente (leer subsección: La presencia del “drag”, efectos y 

corrección; de 3.2 Métodos Experimentales). Si superábamos velocidades de 20 µm/s, los 

efectos el “drag” se hacían tan notables que la propia curva se deformaba, imposibilitando su 

utilización para el análisis de las propiedades mecánicas de la muestra. 

Para solventar este contratiempo se decidió recurrir a una estrategia similar a la que se suele 

emplear en modos de operar el AFM a altas velocidades: HS-AFM (por sus siglas en inglés: 
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“High Speed Atomic Foce Microscopy”)81. Esta solución está basada en la disminución del 

tamaño de la micropalanca y, en particular, su área. De forma que uno de los parámetros 

relevantes a la hora originar o no efectos hidrodinámicos de “drag” este controlado y reducido 

lo máximo posible82–85. La micropalanca de una punta tipo MLCT-B tiene unas dimensiones 

nominales de 210 µm de largo y 20 µm de ancho, una frecuencia de resonancia nominal de 15 

kHz (en aire) y una constante de fuerzas nominal de 0.02 N/m. Sustituiremos este tipo de 

puntas por unas de menor tamaño: BL-AC40TS (Oxford Instruments, Abingdon-on-Thames, 

United Kingdom). Las BL-AC40Ts poseen una micropalanca de nitruro de silicio con forma 

rectangular, las dimensiones son de 38 µm de largo por 16 µm de ancho, la frecuencia de 

resonancia del primer modo está en valores alrededor de 110 kHz (en aire), y su constante de 

fuerzas nominal es de 0.09 N/m.  

La implementación de las BL-AC40TS en la nuestra metodología basada en curvas de fuerza-

distancia ha permitido pasar de unas velocidades de 20 µm/s a valores de 250-300 µm/s. 

Gracias a esta mejora hemos conseguido reducir el periodo de adquisición de datos para un 

mapa tipo Force Volume a tiempos cercanos a 20 min para un mallado de 256 x 256 (pixeles). 

Si quisiésemos aumentar la resolución del mapeado y llegar a 512 x 512 pixeles, el tiempo de 

adquisición de datos sería superior a la hora. 

 4.2.6. Simulaciones por elementos finitos 

Sección realizada por Pablo D. García del grupo ForceTool (ICMM, CSIC, IP: Ricardo García). 

Las simulaciones por el método de elementos finitos se han realizado en la plataforma 

suministrada por el software COMSOL (COMSOL Multiphysics; COMSOL AB, Stockkholm, 

Sweden). En estas simulaciones, la punta del AFM ha sido modelizada como un material 

homogéneo e isotrópico con un módulo de Young de 20 GPa. La geometría de dichas puntas es 

cónica con un ángulo de 70°. Se ha asumido que la superficie de la muestra, que está en 

contacto físico con la sonda, no sufre desplazamientos laterales. No obstante, dichos 

desplazamientos ocurren en las regiones de la muestra localizadas por debajo del área de 

contacto. El movimiento simulado del indentador fue de tipo triangular con una frecuencia 

modulación de 2 Hz. Asimismo, el material que será indentado estará caracterizado por su 

homogeneidad e isotropía, y por una respuesta mecánica de tipo Kelvin-Voigt. 

4.3. Resultados y discusión 

 4.3.1. Metodología para caracterización de las propiedades 

mecánicas de la célula 

El método de obtención de propiedades viscoelásticas de células resuelto tridimensionalmente 

está basado en el clásico “Force Volume”. Experimentalmente, se tomarán curvas de fuerza-

distancia siguiendo una señal de tipo triangular, es decir, manteniéndose constante la 

velocidad de la punta durante todo el ciclo de indentación (acercamiento y alejamiento). Si nos 

referimos al apartado 4.1 del presente capítulo, nuestra metodología estaría clasificada dentro 

de los métodos “off-resonance” basados en curvas de fuerza-distancia. Una vez obtenidas 

dichas curvas de fuerza para cada uno de los pixeles que conformarán la imagen de nuestra 
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célula, se procederá al análisis de los observables y la reconstrucción de los mapas de 

propiedades mecánicas. En la figura 4.4 está representada esquemáticamente la metodología 

que vamos a aplicar.  

 

Figura 4.4. Esquema de las etapas aplicadas para la caracterización de la célula y de los observables 
obtenidos a partir de ellas. Se incluyen las distintas técnicas que completan el estudio. 

Primero, desarrollaremos un nuevo canal partiendo de la máxima indentación, el cual 

denominaremos “pseudotopografía”, incluyendo información no solo topográfica sino también 

de la resistencia a la penetración que tiene cada una de las partes que forman la célula. 

Posteriormente, aplicaremos las teorías viscoelásticas introducidas en el capítulo 3 de esta 

tesis para el análisis de las curvas de fuerza-distancia. Asumiendo, en primera instancia, un 

comportamiento de tipo Kelvin-Voigt para nuestras células, seremos capaces de adquirir 

información sobre parámetros como el módulo de Young, el coeficiente de viscosidad o el 

tiempo de relajación. La combinación de estos canales de propiedades viscoelásticas con 

técnicas de inmunofluorescencia nos permitirá observar el citoesqueleto celular con una alta 

resolución, permitiendo distinguir la contribución a las imágenes de AFM de las distintas fibras 

que lo componen. Asimismo, un canal específico de información mecánica, como es la 

viscosidad, nos permitirá acceder a las arquitecturas internas del núcleo. Finalmente, un 

análisis del modelo de Young tanto por tramos de indentación en la curva de fuerza como por 

filtros en las escalas de valores (analizando toda la curva de fuerza-distancia como un todo, sin 

discriminar por profundidades), permitirá aportar ideas a campos relacionados con la 

tomografía por AFM. Este último estudio tomográfico vendrá acompañado por simulaciones 

FEM, permitiendo discriminar y esclarecer aspectos fundamentales en la interpretación. 

La aplicación de esta metodología se realizará tanto en células vivas como fijadas. Por 

conveniencia, los datos mostrados en el texto principal corresponderán a células fijadas, ya 

que, al congelar tanto los procesos internos de la célula como su propio movimiento la 

resolución de las imágenes obtenidas se verá sustanciosamente mejorada. Se evitarán las 

incertidumbres y los errores experimentales derivados del tiempo transcurrido durante las 

medidas de AFM. No obstante, en el apéndice A.3.4. se incluyen datos de células vivas 

complementarios a los que se mostrarán a lo largo este capítulo. De esta forma, demostramos 

que todos los resultados obtenidos y las discusiones que realizaremos son extrapolables al 

conjunto de las células vivas. 
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 4.3.2. “Pseudotopografía” y caracterización del citoesqueleto 

La caracterización tanto topográfica como estructural de materiales con alta resolución es una 

de las grandes cualidades del AFM. Comúnmente para incrementar la resolución se tiende a 

incrementar el número de pixeles adquiridos para una determinada área, al mismo tiempo que 

se reduce el tamaño de la punta (radio efectivo de la punta que se encuentra en contacto con 

la muestra). En este trabajo proponemos un método alternativo que es capaz de extraer 

propiedades internas de las células a partir de la típica medida topográfica de AFM para un 

“setpoint” determinado, separando la contribución topográfica y mecánica. Dicho método está 

basado en un procedimiento de filtrado por transformado de Fourier espacial. Utilizando un 

filtro pasa alta podremos obtener una nueva imagen o canal que contendrá información tanto 

mecánica como topográfica de la célula. Este nuevo canal será el que denominemos como 

“pseudotopografía”. Para más detalles del procedimiento seguido consultar el apéndice A.3.3. 

 

Figura 4.5. “Pseudotopografía” obtenida en dos fibroblastos NIH 3T3  y análisis de la direccionalidad de 
las fibras en distintas regiones de la célula. a ) Las zonas destacadas en escala de grises corresponden 
con las tres áreas que  hemos decido estudiar. Una correspondiente al “mesh”, otra predominantemente 
de fibras, y un asterisco. b) Resultados del análisis de direccionalidad en cada una de las tres regiones 
resaltadas. En el panel izquierdo está explicado el criterio de ángulos. Escalas: 5 µm. 
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En la figura 4.5.a se pueden observar dos ejemplos de células sobre las que se ha obtenido la 

“pseudotopografía” permitiéndonos visualizar con gran definición la estructura de su 

citoesqueleto. La visualización de la red de filamentos en células eucariotas proporcionada por 

nuestra técnica experimental puede ayudar a revelar configuraciones o arquitecturas internas 

del propio citoesqueleto de la célula. La apariencia visual de la red de filamentos obtenida 

recuerda a otras ya medidas con anterioridad en trabajos de la bibliografía, basados 

principalmente en microscopía óptica de super-resolución86–90. Inicialmente, por simple 

inspección visual podemos diferenciar diversas estructuras como zonas con fibras largas, zonas 

con complejas redes de fibras más cortas, e incluso, arquitecturas más específicas de tipo 

asterisco. Sobre todas las células analizadas es posible distinguir entre dos casos extremos 

claramente diferenciados, 1) fibras o haces de fibras colocadas de forma paralela con una alta 

longitud, típicamente mayor a 6 µm, que podrían formar parte de arcos de actina (caso que 

denominaremos como fibras); y 2) entramados altamente densos de filamentos más finos, que 

denominaremos como “mesh”, estos filamentos raramente excederán longitudes mayores de 

1 µm.  

 

Figura 4.6. Distintos tipos de arquitecturas internas que podemos revelar en los fibroblastos NIN-3T3, 
mediante el canal de “pseudotopografía”. El algoritmo de detección de agujeros (áreas íntegramente 
rodeadas por filamentos) asigna un color diferente para cada uno de ellos que va encontrando. a) 
“mesh”; tamaño: 8.55 µm x 7.62 µm; b) Fibras; tamaño: 7.26 µm x 6.668 µm. c) Asterisco; tamaño: 11.03 
µm x 9.25 µm. d) Densidad del citoesqueleto expresada en agujeros por µm2, usando como error la 
desviación estándar de cuatro imágenes distintas para cada arquitectura. 

Una alternativa para discernir distintas estructuras en nuestros mapas de “pseudotopografía” 

es estudiar las orientaciones de las fibras y su coherencia. Mediante el paquete de softwares 

OrientationJ perteneciente a ImageJ se analizó la direccionalidad de las distintas imágenes. En 

primera instancia se escogieron zonas fácilmente diferenciables por inspección ocular, y sobre 

ellas se aplicó este software de reconocimiento de direccionalidad (zonas resaltadas en escala 
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de grises, figura 4.5.a). En cada una de secciones se estudió la orientación de la red formada 

por las distintas partes del citoesqueleto, obteniéndose los resultados expuestos en la figura 

4.5.b. En el caso de la zona escogida para el tipo fibra observamos una clara dirección 

preferencias en torno a 60-70°, el pico denota una alta coherencia para este tipo de estructura. 

Nótese que el sistema de referencia para la direccionalidad es arbitrario, siguiendo el criterio 

ejemplificado en el esquema de la figura 4.5.b. En cambio, para la zona tipo “mesh” no hay 

ninguna dirección preferencial presentando un espectro prácticamente plano que implica una 

coherencia muy baja. Por último, la estructura con forma de asterisco presenta varias 

direcciones en las cuales las fibras se alinean, pero sin presentar ninguna que destaque sobre 

el resto de forma preferencial. Tanto el tamaño como el comportamiento direccional 

presentado por esta última arquitectura tipo asterisco concuerda con la de las estrellas de 

actina91. Estas son un tipo de estructura de actina caracterizada por un centro de nucleación 

rodeado por una gran cantidad de haces de microfilamentos de actina. 

Para concluir la caracterización de este tipo de estructuras, principalmente pertenecientes a la 

corteza de actina del citoesqueleto, se decidió estudiar la densidad de la red conformada por 

toda la variedad de filamentos presentes. La elaboración de este estudio permitió evidenciar el 

número de filamentos en cada imagen, y como consecuencia de ello, la cantidad de agujeros 

existentes en el mallado (figura 4.6). En el caso de la estructura tipo fibra obtuvimos una 

densidad de 1.4 ± 0.2 agujeros/µm2, para el “mesh” el valor aumentaba en torno a un 20% 

alcanzando los 1.7 ± 0.3 agujeros/µm2. Para la segunda configuración obtenemos un tamaño 

medio del mallado de cientos de nanómetros, consistente con las dimensiones estimadas de 

los dominios de confinamiento para las proteínas de la membrana plasmática61,92. Finalmente, 

la arquitectura del asterisco representa un caso excepcional, ya que, al presentar una gran 

concentración de filamentos todos dirigidos hacia el centro de la estrella, la densidad medida 

por nuestro análisis da lugar a valores aún mayores que el “mesh”: 2.0 ± 0.2 agujeros/µm2.  

Hasta ahora se ha tratado la información extraída por el AFM para simplemente analizar la 

geometría estructural de las células, partiendo de la máxima indentación y del punto de 

contacto de cada una de las curvas de fuerza-distancia que participa en el “Force Volume”. A 

partir de ahora se utilizarán las curvas de fuerza para extraer información de propiedades 

mecánicas intrínsecas de las células como el módulo de Young o el coeficiente de viscosidad. 

Para ello se asumirá una configuración de tipo Kelvin-Voigt, al igual que se hizo en el capítulo 

3, y se analizará la célula pixel por pixel con la correspondiente teoría de mecánica de 

contacto. Este proceso permitirá reconstruir mapas tanto de dureza de la célula como de su 

componente viscosa. 

 4.3.3. Correlación de las propiedades mecánicas y topográficas con 

las imágenes de fluorescencia 

El primer paso a seguir para comprobar que somos capaces de verdaderamente resolver el 

citoesqueleto de la célula consiste en correlacionar los datos obtenidos mediante microscopía 

de fluorescencia con la “pseudotopografía” y los mapas de módulo de Young obtenidos para la 

misma célula.  

La figura 4.7.a muestra los dos canales de fluorescencia que han sido objeto de estudio en este 

experimento concreto. Primero, se resaltan los microtúbulos (correspondientes a los 

filamentos de color rojo) pudiéndose observar cómo se extienden a lo largo del citoplasma, y 
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como se distribuyen alrededor del núcleo formando una corona y evidenciando la presencia 

del mismo. En segundo lugar, se pueden visualizar las fibras de actina. En contraposición a lo 

observado para el otro tipo de filamento, estas al encontrarse localizadas más cercanas a la 

membrana plasmática no dan pie a intuir (mediante una simple observación de la disposición 

espacial que presentan) cuál podría ser la localización del núcleo celular.  

La combinación de ambos canales de fluorescencia se encuentra ejemplificada en la figura 

4.7.b y 4.7.c, siendo esta segunda un zoom sobre la región en la que se realizó la 

experimentación con AFM. Más en concreto, en la figura 4.7.c se han escogida dos áreas para 

mostrar la buena concordancia entre la información proveniente de la fluorescencia y la del 

AFM. Por un lado, la zona a. corresponde con la morfología de la estrella de actina 

previamente descrita. Gracias a las imágenes de fluorescencia podemos saber que 

efectivamente el tipo de filamento del citoesqueleto que conformaban esta estructura eran 

fibras de actina. Y de esta forma corroborar lo que inicialmente se había observado por medio 

de los estudios topográficos y de direccionalidad del citoesqueleto (sección 4.3.2.). Por otro 

lado, la zona b. corresponde con una zona que está mayormente formada por entramados de 

microtúbulos. Ahora bien, para este caso no es posible observar que tipo de arquitectura están 

conformando (al menos mediante la imagen producida por imnofluorescencia). Por tanto, no 

podemos afirmar que la estructura que se observa por los canales de AFM corresponda a 

microtúbulos o simplemente se esté visualizando el “actin cortex”. Serían necesarias medidas 

complementarias del tipo aportado por la microscopía de super-resolución para poder atribuir 

a un tipo de filamento u otro la red observada por medio de los canales de AFM en esta región 

concreta. 

 

Figura 4.7. Correlación de las imágenes de imnofluorescencia con distintos canales obtenidos a partir de 
las medidas de AFM (“pseudotopografía” y módulo de Young para un mismo fibroblasto). a) Imágenes 
de fluorescencia resaltando con tinciones rojas los microtúbulos, y con verdes las fibras de actina. Escala 
20 µm. b) Fusión de ambas canales en una sola imagen. Escala 20 µm. c) Zoom del panel b); escala: 5 
µm. d) Mapa de “pseudotopografía”. e) Imagen de módulo de Young. Escala de d) y e): 5 µm. La escala 
de colores para el mapa de módulo de Young coincide con la de la figura 4.8. 
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Si analizamos comparativamente los resultados obtenidos en una misma célula para las 

imágenes de fluorescencia (esencialmente el canal relacionado con la actina) y para las 

medidas de AFM, en concreto, “pseudotopografía” (figura 4.7.d) y valores de módulo de Young 

(figura 4.7.e), es posible observar un alto grado de concordancia entre las estructuras 

expuestas por cada uno de los canales. Observar las flechas marcadas como c. y d., las cuales 

denotan dos fibras individuales coincidentes en los mapas 4.7.c., 4.7.d. y 4.7.e. Esto lleva a 

concluir que las técnicas de AFM, tanto de obtención como de tratamiento de datos, 

desarrolladas durante este capítulo de la tesis representan una fuente fidedigna de 

información referente al citoesqueleto celular. 

 

Figura 4.8. Mapas de módulo de Young para dos fibroblastos NIH 3T3 tomados mediante un “Force 
Volume” de 512 x 512 pixels. Escala a) y b): 5 µm. 

Otra observación a destacar en los mapas de  módulo de Young es el claro incremento de la 

rigidez en la zona nuclear (𝐸 > 18 𝑘𝑃𝑎), para las medidas tomadas en fibroblastos fijados. 

Pudiéndose incluso distinguir la posición y dimensión del mismo con la información de este 

canal. En la figura 4.8 se incluyen varios ejemplos de estos resultados experimentales para 

distintas células. Esta fenomenología podría tener su origen en la contribución de la matriz 

nuclear sobre la integridad estructural de la célula en esa zona concreta. 

 4.3.4. Coeficiente de viscosidad, tiempo de relajación y nucléolos 

En el apartado anterior se han tratado exclusivamente resultados relacionados con el módulo 

de Young y la configuración del citoesqueleto. Reservándole un rol aún más importante a la 

información mecánica obtenida de nuestras curvas de fuerza-distancia referente a la 

viscosidad o disipación de energía. Este parámetro viscoso nos permitirá indagar más allá de la 

superficie celular, dando el salto a la observación de componentes internos de la célula. Como 

ejemplo de su utilización visualizaremos estructuras supra-macromoleculares localizadas en el 

interior del núcleo. 

La principal observación que se puede hacer relacionada con los mapas del coeficiente de 

viscosidad es la distinción entre dos zonas dentro de la célula (figura 4.9.c y 4.9.d). Una 

correspondiente a valores bajos de viscosidad localizada en el núcleo (𝜂 < 0.75 𝑃𝑎 · 𝑠), y una 
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segunda que engloba todo el resto de la célula. Esta clara diferenciación de la zona nuclear 

viene acompañada de un dato aún más curioso. Dentro de esta área con baja viscosidad 

existen una serie emplazamientos caracterizados por un aumento de este coeficiente que de 

forma sorprendente coinciden espacialmente con los nucléolos. Comparando las imágenes 

ópticas de contrate de fase con los mapas de viscosidad es posible apreciar como cada uno de 

estos sitios de alta viscosidad interiores al núcleo coinciden exactamente con uno de los 

nucléolos (ver figura 4.9). Además, los nucléolos son estructuras que se encuentran localizadas 

dentro de la célula, bien alejadas de lo que considera la corteza celular, de manera que su 

visualización es un hecho inequívoco de la capacidad de nuestra metodología de AFM de 

observar estructuras no solo superficiales, sino también otras que se encuentren enterradas 

profundamente en el conjunto de la célula. 

 

Figura 4.9. a) - b) Imágenes ópticas de contraste de fase tomadas en dos fibroblastos. La zona resaltada 
en verde corresponde con el área sobre la cual se realizó el mapeo de las propiedaes mecánicas por AFM. 
Escala a) y b): 10 µm. c) - d) Mapas del coeficiente de viscosidad. e) - f) Mapas de tiempo de relajación de 
las celulas. Escala c)- f): 5 µm. 
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Otro punto a destacar en lo referente a los mapas de viscosidad es su combinación con los 

datos de densidad del citoesqueleto, previamente obtenidas para distintas regiones de estas 

células (figura 4.6). Si observamos ambos simultáneamente es posible afirmar que una mayor 

densidad de número de agujeros (menor tamaño medio por agujero) corresponde con valores 

mayores en el coeficiente de viscosidad. La zona de la estrella de actina es un claro ejemplo, 

presentando la mayor densidad y el mayor coeficiente de viscosidad. Este es un fenómeno que 

casa indirectamente con la idea poroelástica de la célula (recordar que en el capítulo 3 de la 

presente tesis doctoral se dieron razones y argumentos a favor de una modelización de la 

célula como un material poroelástico). A mayor densidad de agujeros mayores complicaciones 

encontrara el fluido interior para moverse a través de las estructuras porosas, implicando un 

aumento de la viscosidad en esa zona concreta. 

Finalmente, se ha incluido también el canal relacionado con el tiempo de relajación 

(parámetro que se obtiene mediante la expresión 3.8), ver figura 4.9.e y 4.9.f. Este canal nos 

aporta información en lo referente a la visualización y definición del citoesqueleto, además de 

esclarecer alguno de sus propiedades viscoelástica. Pudiéndose observar como los filamentos, 

en general, muestran tiempos de relajación menores que las áreas circundantes. Por otra 

parte, el área que corresponde al núcleo, la cual ya podíamos detectar tanto con el módulo de 

Young como con la viscosidad, también es fácilmente identificable mediante el mapeo con el 

tiempo de relajación (𝜏 < 0.05 𝑠). Obteniéndose un valor de dicho tiempo de relajación menor 

en el núcleo en comparación con el resto de zonas de la célula. 

 4.3.5. Estudio del posicionamiento tridimensional de los elementos 

internos de la célula 

En este último apartado experimental se intentará de forma cualitativa posicionar 

tridimensionalmente distintos elementos que se encuentran ubicados en el interior de las 

células. Para ello se recurrirá a dos diferentes métodos que trabajarán de forma 

complementaria con el objetivo de, principalmente, localizar en profundidad distintas fibras 

del citoesqueleto. Uno de los métodos estará basado en lo denominado como “stiffness 

tomography” (concepto introducido a continuación). Mientras que el otro combinará un 

análisis de los mapas de módulo de Young (aplicando filtros en la escala de valores de dureza) 

con simulaciones FEM. 

La tomografía de células, determinada mediante la aplicación de curvas de fuerza distancia con 

un AFM, fue primigeniamente concebida en 2005 por S. Kasas et al93, y patentada en 200794. 

En este trabajo se presentaron los primeros conceptos relacionados con la heterogeneidad 

estructural de las células en el eje Z (profundidad o eje de indentación) y sus posibles efectos 

en las curvas de fuerza-distancia. Posteriormente, en 2009 se concretaron más estas ideas 

dando forma a lo que se conoce como método de “stiffness tomography”95. Esta metodología 

está basada en la división de la curva de fuerza-distancia en distintos tramos de indentación, 

de manera que analizando cada uno de ellos independientemente podemos obtener un 

módulo de Young aparente diferentes para cada tramo de profundidades (en la figura 4.10 se 

ejemplifica el proceso de análisis de las curvas de fuerza-distancia en función de la 

profundidad). Este protocolo de análisis de datos ha dado pie al análisis de gran variedad de 

especímenes biológicos en contextos diversos, como ha sido descrito en la literatura96–102. 

Estos hechos nos llevaron a decidir probar este tipo de metodología y adaptarla a nuestros 

mapas de módulo de Young. 
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En la figura 4.10 se describe el proceso de obtención de información mecánica de la célula 

mediante la adaptación de la “stiffness tomography” a nuestras proyecciones 

bidimensionales. Básicamente, se decidió dividir la curva de fuerzas en tres tramos de 

indentación (ver figura 4.10.a), y extrapolarlo a todo el mallado del “Force Volume”. De esta 

forma obtendríamos tres mapas diferentes tanto de módulo de Young como del coeficiente de 

viscosidad, cada uno de ellos representado la respuesta de la célula para una indentación 

diferente. La figura 4.10.b explica gráficamente el procedimiento previamente descrito.  

 

Figura 4.10. Estudio tomográfico de una célula por cortes en valores de indentación (adaptación de la 

“stiffness tomography”). a) Esquema de una curva de fuerza-distancia dividida en tres zonas de 

indentación. En cada zona se resolverá el problema de mecánica de contacto mediante la teoría 

viscoelástica introducida en el capítulo 3 de esta tesis doctoral. b) Para cada una de esas zonas 

obtendremos un mapa de módulo de Young distinto. 

Los resultados obtenidos para el módulo de Young en estos tres tramos de indentación se 

encuentran ejemplificados en la figura 4.11.a-c. Lo primero que cabe destacar es la diferencia 

de escala entre la figura 4.10.a, y las figura 4.10.b y 4.10.c. Implicando un claro incremento del 

módulo de Young a bajas indentaciones. Toda la argumentación elaborada a continuación es 

de igual forma extrapolable a los mapas de viscosidad (figura 4.11.d-f), los cuales presentan un 

comportamiento análogo: mayores viscosidades a bajas indentaciones. 

Existen varias explicaciones posibles para este incremento de E al inicio de la curva de fuerzas. 

La primera hipótesis estaría relacionada con los errores a la hora de determinar el punto de 

contacto de la curva de fuerzas. Este comportamiento ya ha sido observado en la literatura 

científica con anterioridad103. Como ya se mencionó en el capítulo 1, para obtener el punto de 

contacto hemos utilizado el método de ratio de variaciones. Errores en la detección del punto 

de contacto mediante este método concreto suelen llevar a un corrimiento del mismo hacia 

mayores indentaciones (el ruido experimental en la línea base de la curva de fuerza aboca a 

este resultado). Implícitamente, este corrimiento conllevaría una sobreestimación del módulo 

de Young a bajas indentaciones, ya que se asume una indentación efectiva (y área de contacto) 

teórica menor que la que de verdad correspondería experimentalmente. Este efecto se irá 

mitigando conforme se analizase la curva a mayores indentaciones, debido a la disminución 

del error relativo cometido en la estimación de la indentación efectiva. La segunda explicación 

posible para este fenómeno está relacionada con la corteza celular, región de alta densidad de 

fibras de actina justo subyacente a la membrana. Al realizar medidas a bajas profundidades la 

contribución de la corteza celular es mayor que a altas indentaciones. Conforme vamos 

aumentando la indentación se empezarán a sentir las contribuciones de componentes 

estructurales que se encuentran ubicados más profundos en el interior de la célula. 
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Desembocando en la obtención de una respuesta mecánica dada por el promediado de todos 

estos elementos internos (muchos de ellos teniendo una rigidez inferior a la de la corteza 

celular), y finalmente obteniendo una disminución del módulo de Young medido por AFM.  

Con los datos de que disponemos es difícil discernir cuál de las dos hipótesis es la más 

plausible. Para poder identificar si la causa es debido a una u otra, o una combinación de 

ambas, se deberían de realizar unos experimentos de control que incluyesen: una muestra 

homogénea e isótropa con un módulo de Young semejante al de las células; y una segunda 

muestra igual a la anterior sobre la que se creciese una capa de mayor rigidez (modelizando el 

“actin cortex”). Experimentos de indentación con la misma punta sobre ambas muestras 

permitirían identificar las contribuciones que tiene cada efecto sobre los valores de 𝐸. 

 

Figura 4.11. Resultados obtenidos con el método basado en la adaptación del “stiffness tomography“ 
sobre los mapas de propiedades mecánicas de un fibroblasto NIH 3T3. a)-c) Mapas de módulo de Young 
para los tres cortes en valores de indentación: 50-200 nm, 200-400 y ≥400. d)-f) Mapas del coeficeinte de 
viscosidad para los tres ventanas de indentación: 50-200 nm, 200-400 y ≥400. Escala a) -f): 5 µm. 

Refiriéndonos a los mapas de viscosidad (figura 4.11.d-f) cabe destacar la nitidez que se 

adquiere en la resolución de los nucléolos a partir de indentaciones mayores a 200 nm. De 

igual forma y en primera instancia, cabría pensar que según nos vayamos moviendo a mayores 

indentaciones fueran apareciendo nuevos filamentos en los mapas de 𝐸, que se encuentran 

localizados más profundamente. Esta no es la fenomenología que observamos en nuestros 

mapas tomográficos de módulo de Young. De hecho, si comparamos con detalle las 

morfologías que se muestran en la figura 4.11.a-c lo que sí es posible observar es como 

algunas fibras han sufrido una disminución mayor (conforme nos vamos a mayores 

indentaciones) en sus valores presentados de módulo de Young, ver flechas c. y d., que otras, 

ver flechas a. y b.  

En un análisis de tomografía clásica cabría esperar que las variaciones en el valor del módulo 

de Young (obtenidos sobre una fibra) entre dos cortes a distintas indentaciones reflejen la 

profundidad de la fibra. De esta forma, la indentación a la cual obtengamos el máximo de esta 
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derivada debería ser proporcional a la posición (o profundidad) que tenga la fibra dentro de la 

propia célula. El problema que encontramos en nuestros cortes de 𝐸 radica en que todas las 

fibras muestran un carácter decreciente conforme se aumenta la indentación, complicando la 

interpretación desde un punto de vista de la tomografía clásica. Esta dificultad interpretativa, 

unida a la baja sensibilidad que presentan los cortes por indentaciones cuando los 

comparamos entre ellos, nos hizo plantear un enfoque alternativo que permitiera determinar 

de forma más precisa la profundidad a la cual se encontraba cada fibra. 

El método alternativo que proponemos está basado en una hipótesis principal en la cual todos 

los filamentos poseen un módulo de Young muy superior (y constante) al resto de elementos 

que componen la célula y en el cual se encuentran embebidos. A continuación, vamos a 

analizar por medio de simulaciones por elementos finitos como esta hipótesis afectaría a los 

resultados obtenidos de la respuesta mecánica por curvas de fuerza-distancia. En este caso no 

se realizará ningún tipo de discriminación por indentación a la hora de obtener las propiedades 

mecánicas de la muestra. 

 

Figura 4.12. Resultados de las simulaciones por FEM. a) Ilustración del experimento simulado. Se ha 
indentado con una punta cónica un material de 4 kPa. Dentro del material se encuentra enterrada una 
fibra con una rigidez de 1 GPa y 200 nm de diámetro. b) Esquema de la configuración simulada, 
incluyendo los parámetros relevantes que permitirán evaluar los resultados de la simulación. c) Gráfico 
del E aparente medido por una curva de fuerza-distancia simulada en función de la profundidad a la cual 
se coloca la fibra. d) Representación del E aparente para tres escaneos laterales realizados con la fibra a 
distinta profundidad (correspondencia con el panel anterior). 

En la figura 4.12.a se muestra una imagen esquemática de la configuración que se siguió 

durante la simulación FEM. Una punta cónica penetra 500 nm un material con una rigidez de 4 

kPa. Dentro de dicho material se encuentra enterrada una fibra con un módulo de Young de 1 
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GPa. A través de la figura 4.12.b se definen una serie de consideraciones geométricas: la 

posición de la punta relativa a la fibra (𝑥), la profundidad de la fibra (𝑑) y la altura de la célula 

(ℎ).  

Primero iremos modificando la profundidad a la cual colocamos la fibra (𝑑) para ver cómo este 

parámetro afecta al módulo de Young aparente medido mediante la ejecución de una curva de 

fuerzas-distancia justo sobre ella. El resultado se encuentra en la figura 4.12.c, mostrando 

como disminuye el módulo de Young conforme vamos enterrando a más profundidad el 

filamento. Desde valores cercanos a 6 kPa con la fibra a una profundidad de 0.7 µm hasta 5 

kPa para 1.4 µm. Por otro lado, se decidió modificar la posición relativa de la fibra (𝑥) de 

manera que la punta ya no se encontrase localizada justo sobre ella y se moviese hacia los 

lados de la misma (mientras que se mantenía fija la profundidad). Se puede observar como 

para 𝑥 =  0, la punta está exactamente encima de la fibra, y se obtiene el máximo módulo de 

Young. De igual forma, si alejamos la fibra de la punta (movimientos a lo largo del eje 

horizontal) los valores obtenidos irán disminuyendo. Esta segunda simulación basada en un 

barrido horizontal se repitió para tres distintas profundidades de 0.7 µm, 1 µm y 1.4 µm (figura 

4.12.d), observando como el pico mostrado para mayores profundidades de la fibra va 

achatándose y disminuyendo la amplitud. 

 

Figura 4.13. Estudio de los mapas de módulo de Young para la localización de las fibras en profundidad. 
a) Esquema ilustrativo de dos fibras localizadas a dos profundidades distintas en el interior celular. b) La 
fibra negra situada más cerca de la superficie celular, correspondería con un mayor módulo de Young 
aparente medido por las curvas de fuerza-distancia. La fibra roja, al encontrarse a mayor profundidad, 
dará lugar a un valor menor de E aparente. c) - e) Resultados experimentales de un fibroblasto, habiendo 
dividido la escala de valores del módulo de Young en tres ventanas: 5-15 kPa, 15-25 kPa, y 25-30 kPa. 
Escala en c) - e): 5 µm. 

Resumiendo, los resultados obtenidos por medio de las simulaciones FEM (mostrados en la 

figura 4.12) han demostrado que las medidas de indentación que hagamos con el AFM sobre la 

posición de una fibra darán un módulo de Young aparente (correspondiente a la respuesta del 

material equivalente conformado por la fibra y las estructuras anexas) mayor conforme más 

cercana este la fibra a la superficie de la célula. Esto fue la semilla para la concepción de un 
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análisis alternativo de los mapas de módulo de Young, la idea se encuentra esquematizada en 

la figura 4.13.a-b y se basa en filtros en la escala de valores de dureza. 

Al realizar los experimentos de “Force Volume” y analizar las curvas de fuerza-distancia como 

un único objeto, estamos proyectando la información tridimensional de la célula sobre un 

plano bidimensional. Pero si nos fijamos en los valores del módulo de Young proyectado de las 

fibras, estos dependerán cualitativamente de a que profundidad se encuentren, tal y como se 

ejemplifica en la figura 4.13.b. Para intentar diferenciar partes del citoesqueleto a distintas 

profundidades crearemos tres filtros de módulo de Young (5-15 kPa, 15-25 kPa y 25-30 kPa). 

Cada uno de ellos mostrará una ventana de información que posteriormente se intentará 

corresponder con la altura a la cual se encuentre la estructura destacada, figura 4.13.c-e. 

El filtro de 25-30 kPa resalta con claridad la zona de la estrella de actina, además de las fibras y 

haces salientes de la misma. Esta arquitectura, como pudimos comprobar mediante 

microscopía de fluorescencia, está principalmente compuesta por fibras de actina. Por otro 

lado, el filtro de 15-25 kPa destaca, entre otras zonas, la región inmediatamente superior al 

núcleo, que como pudimos saber por fluorescencia estaba compuesta en parte por 

microtúbulos. A su vez, es bien sabido que las fibras de actina suelen estas localizadas en zonas 

cercanas a la membrana celular, mientras que la posición de los microtúbulos tiende más al 

interior de la célula (más profundos en nuestra configuración). Estos hechos son un claro 

argumento a favor del buen funcionamiento de nuestra metodología de detección de la 

profundidad de las fibras. Hemos obtenido un mayor módulo de Young para las fibras de 

actina, indicándonos que cualitativamente se encuentran cercanas a la superficie de la célula. 

Y, por otra parte, hemos observado que zonas en las que se asume una presencia de 

microtúbulos los valores de módulo de Young son inferiores, dato que denotaría que su 

localización es cualitativamente más profunda que la que presentan las mencionadas fibras de 

actina. Por último, con el filtro de 5-15 kPa hemos sido capaces de observar zonas donde 

predomina la respuesta de estructuras localizadas en el interior celular.  

4.4. Conclusiones  

Experimentalmente, se ha implementado un procedimiento de cultivo celular, 

imnofluorescencia y fijado adaptado a los requerimientos de un AFM. No solo se han usado los 

protocolos descritos en el capítulo 3 para las medidas en condiciones fisiológicas, sino que se 

añadieron protocolos de fijación con formaldehido y tinción de microfilamentos de actina y 

microtúbulos. 

Se ha desarrollado una metodología de obtención de propiedades mecánicas de células 

resuelta en todos los ejes espaciales. Dicha metodología está basada en el clásico “Force 

Volume”, trabajando con curvas de fuerza-distancia y aplicando un análisis inteligente de las 

mismas.  

Este método tiene la capacidad de resolver la arquitectura del citoesqueleto celular con alta 

precisión. Mediante la aplicación de transformadas de Fourier espaciales en los datos 

topográficos de máxima fuerza aplicada se ha podido obtener el canal denominado 

“pseudotopografía”, permitiendo observar distintas configuraciones que adquiere el 

citoesqueleto como: fibras, “mesh” o tipo asterisco; además de cuantificar algunas de sus 

características topológicas.  
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La combinación de la “pseudotopografía” y el mapeado de módulo de Young con las imágenes 

de fluorescencia permiten identificar contribuciones específicas de distintos tipos de 

filamentos. En concreto, fuimos capaces de distinguir aportaciones por parte de 

microfilamentos de actina en las arquitecturas de tipo asterisco, llevándonos a identificar 

casos concretos de estrellas de actina. 

Al asumir un comportamiento viscoelástico por parte de la respuesta celular obtuvimos no 

solo información topográfica y de dureza, sino que propiedades como el coeficiente de 

viscosidad y el tiempo de relajación pudieron también ser evaluados. Estructuras internas de la 

célula son detectadas a través del estudio del coeficiente de viscosidad. En particular, los 

nucléolos localizados dentro del núcleo destacan por su alta viscosidad en comparación con el 

resto de la zona nuclear.  

El estudio tridimensional de las propiedades mecánicas de la célula no se limitó 

exclusivamente a la evaluación del comportamiento viscoso de la misma. En primera instancia, 

se decidió aplicar una adaptación del método de “stiffness tomography”95,101 obteniendo 

resultados que permitían distinguir de forma cualitativa la posición relativa de algunos 

elementos internos de la célula.  

Complementariamente a la anterior metodología se decido analizar los mapas de módulo de 

Young (obtenidos para toda la curva de fuerza-distancia, sin discriminación por indentaciones) 

aplicando filtros en la escala de valores de dureza. Mediante la aplicación de este método, y la 

ayuda de las simulaciones FEM, fuimos capaces de posicionar tridimensionalmente de forma 

semicuantitativa distintas fibras obtenidas en un mismo mapa de módulo de Young. 
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Capítulo 5 

 

 

Biomedicina y Biomateriales I: Regeneración 

neural mediada por espumas de óxido de grafeno 

reducido en médula espinal de ratas con 

hemisección cervical crónica 

 

 

5.0. Introducción 

Uno de los grandes retos actuales de la medicina son las enfermedades del sistema nervioso 

central, y en particular, las lesiones de la médula espinal. El funcionamiento, tanto a nivel 

celular como tisular del sistema nervioso central, está afectado por las propiedades mecánicas 

del entorno que les rodea. Esto ha sido probado en diversos trabajos que demuestran hechos 

como que la dureza del substrato influye en la diferenciación de células madre neurales1, que 

los astrocitos de la médula espinal adaptan su morfología a las propiedades mecánicas del 

substrato2, o que las neuritas de las neuronas del ganglio espinal crecen más en sustratos más 

rígidos3. 

Las cicatrices producidas en el sistema nervioso central, constituido por el encéfalo (contenido 

en el cráneo) y la médula espinal (conectada al encéfalo y protegida por la columna vertebral) 

están principalmente formadas por células gliales (encargadas de la mielinización, el 

mantenimiento de la homeostasis, y de funciones auxiliares complementando las neuronas, 

como es su protección y soporte), células no neuronales como pericitos y células 

fibromeningeas4, componentes de la matriz extracelular y colágeno. La gran singularidad que 

presentan las cicatrices del sistema nervioso radica en sus propiedades mecánicas. 
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Usualmente, las cicatrices en otros tipos de tejidos tienden a endurecerlo después del daño 

producido. En cambio, para zonas del sistema nervioso como el neocórtex o la medula espinal, 

el tejido reacciona disminuyendo su dureza o ablandándose. Este comportamiento ha sido 

recientemente demostrado por Moeendarbary et al. en un trabajo basado en medidas de 

AFM5, en el que se hipotetiza que la pobre habilidad regenerativa del sistema nervioso central 

lesionado pueda estar relacionada con cambios en las propiedades mecánicas en el área 

cercana a la lesión. 

Uno de los grandes referentes en la ciencia de materiales es sin duda alguna el grafeno, motivo 

del Premio Nobel de Física de 2010 concedido a los investigadores Andre Geim y Konstantin 

Novoselov (University of Manchester), gracias a los innovadores experimentos que realizaron 

en relación al aislamiento y caracterización de este extraordinario material bidimensional6. 

Park et al. en 2011 dieron las primeras muestras de la posibilidad de combinar materiales 

basados en grafeno con elementos neurales estimulando la diferenciación de progenitores 

neurales hacia neuronas7. A partir de ese momento han sido diversos los estudios que han 

probado la utilidad del grafeno como material con capacidad para promover el crecimiento y la 

diferenciación neural, haciendo más y más real la idea de usar este tipo de aproximaciones 

para reparación neural8. Materiales basados en grafeno han sido utilizados, entre otros 

estudios, para potenciar la germinación y extensión de neuritas9, para estimular señales 

eléctricas en redes neuronales10, para incrementar la actividad neuronal modulando la 

distribución de iones extracelulares11, para reorganizar el funcionamiento de la sinapsis 

neuronal12 y para estimular la diferenciación neuronal desde células progenitoras tanto 

neurales como no neurales7,8,13. También, se ha demostrado que nanoláminas de grafeno se 

comportan como un material permisivo para la neurogénesis cuando se encuentran 

implantadas en el bulbo olfatorio14.  En experimentos con estructuras tridimensionales 

compuestas en parte por rGO (por sus siglas en inglés: “reduced graphine oxide”, óxido de 

grafeno reducido) se ha observado una respuesta reparadora positiva al ser implantadas en el 

tejido nervioso periférico15. 

Dos de los aspectos más relevantes en relación al uso de biomateriales como implantes es su 

toxicidad y biodegradabilidad. Aunque para los materiales basados en grafeno aún no hay una 

respuesta clara en cuanto a la toxicidad16, parece que hay un rango de tamaños y 

concentraciones que pueden resultar en una utilización segura17. Por otro lado, en cuanto a la 

biodegradabilidad diversos estudios están empezando a mostrar signos positivos de 

degradación de este tipo de materiales basados en carbono18–20. 

Actualmente, los tratamientos para las lesiones de la médula espinal (SCI, por sus siglas en 

inglés: “Spinal Cord Injury”) representan un gran reto, tanto para clínicos como para científicos, 

debido a la inexistencia de una terapia efectiva a día de hoy. Aproximadamente, un 66 % de 

este tipo de lesiones en personas se producen en la zona cervical y un 70 % de ellas son 

incompletas21. Trabajos recientes, abarcando distintas disciplinas de la ciencia, están 

proporcionando resultados esperanzadores en cuanto a la recuperación de funciones después 

de una SCI22–25. Estos trabajos están basados en la utilización de materiales y biomateriales tan 

dispares como polímeros orgánicos26,27, macromoléculas28 o nanotubos de carbono29,30. En 

concreto, M. C. Serrano et al. han iniciado la exploració0n de 3D rGO “scaffolds” como una 

plataforma avanzada para la reparación de la médula espinal dañada31,32. 

En el trabajo que vamos a exponer, a continuación, demostraremos las ventajas regenerativas 

aportadas por espumas tridimensionales porosas de rGO en la respuesta tisular de ratas con 

una hemisección crónica de la médula espinal (4 meses). Utilizaremos el AFM como 
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herramienta de espectroscopía nanomecánica de fuerzas para llevar a cabo el estudio de los 

cambios que ha podido producir el implante sobre las propiedades mecánicas del tejido de la 

médula espinal. Se eligió la espuma de rGO por su similitud mecánica con los valores de 

módulo de elasticidad mostrados por los distintos componentes de los tejidos neurales 

nativos33, y de esta forma, pudiéndose utilizar como matriz o estructura mecánica para la 

regeneración del tejido. Este trabajo se desarrolló como parte de un proyecto multidisciplinar, 

complementado por distintos enfoques experimentales en colaboración con: Grupo de 

Materiales para la Salud (ICMM-CSIC, IP: Dra. María Concepción Serrano) y Laboratorio de 

Interfaces para Regeneración Neural (Hospital Nacional de Parapléjicos, SESCAM, IP: Dra. Elisa 

López). Junto a las medidas de AFM, se realizaron estudios de comportamiento, imágenes de 

resonancia magnética, técnicas de histología estándar, estudios de inmunofluorescencia, 

microscopía confocal y microscopía electrónica de transmisión y barrido. 

Centrándonos en el estudio mecánico realizado en este proyecto, se deben mencionar los 

distintos experimentos que se realizaron. Primero de todo, se estudiaron por separado cada 

uno de los elementos que se ven envueltos en este tipo de implantes: rGO “scaffolds”, tejido 

de médula espinal de rata sana (distinguiendo entre sustancia blanca y gris) y células 

progenitoras neurales de embriones de rata (E18, embrión de 18 días). Posteriormente, se 

analizó el tejido de una médula espinal lesionada de rata (hemisección en C6), siendo posible 

distinguir distintas zonas del tejido mediante medidas de una propiedad mecánica específica, 

como es el módulo de Young (𝐸). 

5.2. Métodos experimentales 

 5.2.1. Fabricación de puntas esféricas de gran diámetro para 

aplicaciones biológicas con AFM 

El principal problema al cual nos enfrentamos cuando queremos medir propiedades mecánicas 

de un tejido biológico es el alto grado de heterogeneidad que éste posee. Comúnmente, los 

tejidos biológicos están compuestos por una gran diversidad de elementos. En el caso concreto 

del tejido de médula espinal se estructura en dos zonas: sustancia blanca (WM, por sus siglas 

en ingles “White Matter”) y sustancia gris (GM, por sus siglas en inglés: “Grey Matter”). La GM 

está compuesta principalmente por neuronas, células gliales, el neuropilo (región formada por 

dendritas y terminales axónicas que se encuentra entre distintos somas neuronales) y vasos 

sanguíneos. En cambio, la WM está compuesta por un notable menor número de cuerpos 

celulares (somas) y una mayor densidad de axones mielenizados formando tractos o vías. Este 

alto grado de diversidad y heterogeneidad conforma un factor crucial a la hora de estudiar las 

propiedades mecánicas de estos tejidos como un único ente conjunto. 

Para solventar este problema, se optó por hacer una media de todas las respuestas mecánicas 

presentes de forma indirecta. Se decidió fabricar puntas de AFM34–36, las cuales se usarían 

como indentador, con una alta área de contacto. De esta forma, estudiaremos de forma 

combinada todas las repuestas internas del tejido, sin tener que preocuparnos del rol o 

aportación de cada uno de los elementos de forma independiente. 
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Figura 5.2. Representación esquemática de la configuración que se pretende fabricar para la realización 

de medidas de propiedades mecánicas de tejidos biológicos con alta heterogeneidad por técnicas 

basadas en el microscopio de fuerzas atómicas. 

La geometría esférica fue la escogida para amplificar el área de contacto. Decidimos adherir a 

una micropalanca comercial de AFM (ARROW TL1 Au, NanoWorld ArrowTM, constante de 

fuerzas nominal: 𝑘 =  0.03 𝑁/𝑚) una microesfera de poliestireno (PS-R de microParticles 

GmbH, Germany) de 50 µm de diámetro, que haría sus veces de punta. Para el pegado de 

ambas componentes se utilizó un adhesivo de curación por luz ultravioleta (Edmund Optics 

GmbH, Karlsruhe, Germany) siguiendo un procedimiento sujeto a la inmersión de los 

componentes en medio acuoso. Ver figura 5.2 para poder observar una imagen ilustrativa de la 

configuración buscada para el indentador. 

Protocolo 

A continuación, se detalla el protocolo seguido para fabricar este tipo de indentadores, paso a 

paso: 

1. Limpieza del material a utilizar. Para empezar, procederemos a limpiar unos cubreobjetos 

de vidrio con agua destilada, isopropanol y etanol. Primero enjuagaremos los cubreobjetos 

en agua destilada, para posteriormente, sumergirlos durante 5 min en ambos líquidos 

orgánicos secuencialmente (primero isopropanol y después en etanol). 

 

2. Preparación del pegamento de curación UV. Una vez limpios los cubreobjetos, 

colocaremos una pequeña cantidad de pegamento en forma de línea sobre ellos con la 

ayuda de una aguja o filamento delgado. 

 

3.  “Mojar la pluma”. En este paso pondremos una gota de pegamento en la zona final de la 

micropalanca (área con forma de flecha). Todo el proceso lo realizaremos con ayuda del 

soporte y los motores de un JPK AFM. Con ayuda del sistema de alineado del JPK, nos 

moveremos en los ejes X e Y, hasta que posicionemos la micropalanca sobre la línea de 

pegamento. A continuación, usaremos los motores del eje Z del microscopio para 

acercarnos paulatinamente a la muestra en pasos de 10 µm. Una vez contactamos con el 

pegamento, sumergiremos levemente la punta en él durante un breve periodo de tiempo 
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(alrededor de 1 s). Tras el cual retraeremos la punta. Después de haber retraído la punta 

quedará una pequeña gota de pegamento en la parte inferior de la micropalanca, tal y 

como se observa en la figura 5.3. 

 

 
Figura 5.3. Imágenes de microscopia óptica del proceso de creación de la gota de pegamento de 

curación ultravioleta en el extremo de la micropalanca. a) Configuración inicial del sistema. b) 

Aproximación de la micropalanca a la zona con pegamento. c) La micropalanca toma contacto y 

“moja” la punta en el adhesivo. d) Marca dejada en la línea de pegamento después de haber 

formado la gota de pegamento en el extremo del micropalanca. 

 

4. Preparación de la solución de microesferas. Mezclaremos 1 µL de la solución comercial de 

microesferas de 50 µm de diámetro con 2 mL de agua destilada (1:2000). En este entorno, 

las partículas yacen sobre el substrato sin adherirse al mismo (figura 5.4.a). Una baja 

concentración de partículas nos permitirá a posteriori capturar una única microesfera sin 

que haya interferencia de las colindantes.  

 

 
Figura 5.4. Esquema del proceso de alineamiento de la micropalanca en la solución de microesferas 

decantadas sobre el substrato. a) Microesferas dispersas sobre la base del recipiente contenedor de 

la solución. b) Micropalanca alineada sobre la esfera escogida. La deflexión de la micropalanca 

muestra el contacto entre ambas componentes, habiéndose iniciado por tanto el proceso de 

adhesión de la partícula. 
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5. Alineamiento micropalanca -microesfera. Al igual que se realizó en el paso 3, alinearemos 

la micropalanca (con la gota de pegamento ya adherida) sobre la microesfera escogida. En 

este caso, el acercamiento lo haremos con pasos de 5 µm hasta que alcancemos el 

contacto entre las partes (figura 5.4.b). Para detectar el contacto usaremos el sistema 

laser-fotodiodo del AFM. Una vez el contacto está hecho, podemos modificar y corregir 

pequeños errores en la colocación de la microesfera moviendo la muestra en las 

direcciones X e Y (proceso asistido por el soporte del JPK. Una vez hayamos alcanzado la 

posición deseada, pararemos de ejercer presión sobre la microesfera y procederemos a 

mover la micropalanca hacia arriba. Finalmente, la micropalanca con la microesfera 

adherida es extraído de la solución. 

 

6. Curación del adhesivo ultravioleta. Con ayuda de una lámpara de luz ultravioleta (UVGL- 

25 con longitud de onda de 254 nm y 365 nm; VWR, Darmstad, Germany) expondremos la 

micropalanca a una radiación de 254 nm de longitud de onda durante 15-20 minutos, todo 

a ello a una distancia aproximada de 5 cm entre la lámpara y el pegamento que vamos 

curar.  

En la figura 5.5 es posible observar algunas imágenes tanto ópticas como de microscopía 

electrónica de barrido (SEM) de las puntas de AFM resultantes después de haber seguido todo 

el procedimiento previamente descrito. 

 

Figura 5.5. Imágenes de las puntas obtenidas mediante el protocolo de fabricación de puntas de AFM 

para la medida de tejidos biológicos. a) Imagen SEM. Escala: 50 µm. b) y c) Imágenes ópticas a diferentes 

distancias focales de las mencionadas puntas de AFM. 

 5.2.2. Microscopía de fuerzas atómicas y espectroscopía de fuerzas.  

El procedimiento experimental seguido durante las medidas que se exponen en este capítulo 

ha estado principalmente basado en las curvas de fuerza-distancia (protocolo ya descrito en el 

capítulo 1 de esta tesis doctoral).  
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Resumiendo lo ya introducido previamente, la curva de fuerzas tiene dos secciones, 

aproximación y retracción (proceso expuesto en la figura 5.6). En el acercamiento, la 

micropalanca se mueve hacia la muestra y la indenta hasta que alcanza una fuerza dada (pasos 

1 a 3). En la segunda parte de la curva de fuerzas, la punta se aleja de la muestra (pasos 4 a 5) 

recorriendo el mismo camino en sentido inverso. La principal diferencia entre una curva de 

fuerza-distancia realizada sobre células y sobre tejidos radica en dos parámetros 

experimentales. Primero, la fuerza aplicada deberá ser mayor, ya que al usar puntas esféricas 

de amplia área de contacto necesitaremos aumentar dicha fuerza para observar penetraciones 

del orden de varias micras sobre el tejido biológico (al igual que realizábamos en células). Y 

segundo, la longitud a recorrer por el piezo en el eje Z es mayor, llegando a valores de 10-15 

µm. Esto es consecuencia directa de la mayor heterogeneidad que presentan los tejidos 

respecto a las células y la necesidad de determinar dos de las magnitudes necesarias para el 

correcto ajuste de los modelos teóricos: el punto de contacto y el “baseline”. Al incrementar el 

movimiento en el eje Z incrementaremos la longitud del “baseline” de la curva de fuerza-

distancia, proveyéndonos de un mayor rango donde aplicar el software de detección del punto 

de contacto y permitiéndonos determinarlo de forma más precisa. 

Las medidas de AFM que se discutirán a continuación fueron llevadas a cabo mediante la 

utilización de un instrumento comercial, JPK Nanowizard 3 (JPK Instruments AG, Berlin, 

Alemania), montado sobre un microscopio invertido del tipo Axio Observer A1 (Carl Zeiss, 

Oberkochen, Alemania). Dependiendo del tipo de muestra (célula o tejido), se usó una clase de 

punta u otra. Para las medidas de los cortes de espina dorsal, hemos utilizado las puntas 

fabricadas en nuestro grupo específicamente para tejidos biológicos (proceso descrito en el 

anterior subapartado: 5.2.1), caracterizadas por una micropalanca sin punta con una contante 

de fuerzas de 0.07 N·m-1, una frecuencia de resonancia de 6 kHz, y una microesfera de 

poliestireno de 50 µm de diámetro adherida al extremo. Para las medidas en neuronas 

(progenitores neurales embrionarios, proporcionado por el Hospital Nacional de Parapléjicos, 

Toledo, España), hemos usado una micropalanca comercial caracterizado por una constante de 

fuerzas de 0.08 N·m-1, una frecuencia de resonancia de 17 kHz y una punta esférica de 6.62 µm 

de diámetro (CP-PNPL-SiO-C, sQube, Bickenbach, Alemania). La determinación de la constante 

de fuerzas de las micropalancas fue realizada previamente a cada experimento. El método de 

calibración utilizado fue el basado en el ruido térmico (más detalles en el capítulo 1 de esta 

tesis doctoral), el cual se encuentra implementado en el software de nuestro AFM, JPK 

Nanowizard 3. 

Las curvas de fuerza-distancia fueron obtenidas con el fin de determinar el módulo de Young 

de los tejidos de la médula espinal, rGO “scaffolds” y neuronas. La distancia punta-muestra fue 

modulada aplicando una señal tipo onda triangular, consecuente con una velocidad constante 

en la aplicación de las curvas de fuerza-distancia. Para los tejidos, la velocidad de modulación 

fue de 5 µm/s (frecuencia de 0.33 Hz) y la máxima fuerza aplicada fue de 20 nN. En la figura 5.7 

incluimos algunos ejemplos de las curvas de fuerza-distancia obtenidas aplicando la 

metodología previamente descrita. Los datos y resultados que mostraremos posteriormente 

estarán referidos o representarán un valor medio entre tres tejidos distintos de medula 

espinal. En cada una de estas muestras se han realizado 100 curvas de fuerza-distancia 

distintas por región o área objeto de estudio. Para los experimentos con neuronas, la velocidad 

escogida fue también de 5 µm/s (frecuencia de 1 Hz) y la máxima fuerza aplicada fue de 3 nN. 

En este segundo caso, hemos evaluado 20 células diferentes realizando 126 curvas de fuerza-

distancia en una región rectangular de la zona del soma, o cuerpo de la célula, para cada 
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neurona. La punta ha recorrido para cada una de ellas áreas de en torno a 10 µm2 en la zona 

mencionada.  

 

 

Figura 5.7. Curvas de fuerza-distancia en tejido de médula espinal. La punta de AFM es aproximada a la 

muestra hasta alcanzar una fuerza de 20 nN. Esta figura muestra como la máxima indentación depende 

de la muestra, reflejando cómo el módulo de Young depende del tipo de tejido estudiado, ya que el 

sistema micropalanca-punta es exactamente el mismo para todos los casos. Para el tejido de médula 

espinal fijado, la sustancia gris es penetrada alrededor de 3 µm y la sustancia blanca 4.5 µm. El tejido de 

médula espinal vivo muestra un comportamiento más blando. La máxima indentación llega a valores de 

5 µm (sustancia gris) y 7.5 µm (sustancia blanca). 

Para la obtención explícita del módulo de elasticidad o módulo de Young se ajustaron las 

curvas obtenidas a un modelo puramente elástico de tipo hertziano. En concreto, el ajuste se 

realizó en la parte repulsiva de la curva de fuerzas sin obviar la corrección o extensión del 

modelo debido a efectos del substrato (previamente introducido en el capítulo 2 de esta tesis). 

 5.2.3. Análisis estadístico 

Todos los análisis estadísticos fueron llevados a cabo en la plataforma de OriginPro 2016 

(OriginLab) y SPSS v25 (IBM SPSS Statistics). Los valores son expresados como la media ± 

desviación estándar. En los gráficos con formato “box plot”, la línea y el cuadrado que se 

encuentran dentro de la caja representan la mediana y la media de la población, 

respectivamente. La parte superior e inferior de la caja corresponden con los percentiles 25 y 

75 (también conocidos como cuartil Q1 y Q3), respectivamente. Los “bigotes” fuera de la caja 
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denotan el rango en el cual se encuentran los datos atípicos. Estos valores se extienden entre 

dos extremos definidos por 1.5 veces el rango intercuartílico (RIC): Q1 – 1.5 RIC y Q3 + 1.5 RIC.  

Para probar las diferencias estadísticas significativas entre distintos grupos hemos usado un 

algoritmo de análisis de la varianza de una vía: “one-way” ANOVA; seguido de un tratamiento 

“post-hoc“ tipo Games-Howell. La elección del estadístico de Games-Howell se debió al 

resultado sobre la homogeneidad de las varianzas proporcionado por el test de Levene, siendo 

en este caso heteregonea37. En todos nuestros análisis estadísticos hemos seguido el mismo 

criterio, considerando estadísticamente signicativos valores de p < 0.05. Las tablas que recogen 

todas las estadísticas comparativas realizadas en este trabajo pueden ser encontradas en el 

apéndice A.4.1. 

5.3. Resultados y discusión 

 5.3.1. Caracterización mecánica de los rGO “scaffolds” y su 

comparación con el tejido de médula espinal y neuronas corticales 

individuales 

Los implantes basados en rGO que utilizaremos como estructura 3D para favorecer la 

regeneración del tejido nervioso requieren un proceso de fabricación específico a partir de una 

solución acuosa de GO (óxido de grafeno, por sus siglas en inglés: “Graphene Oxide”), a una 

concentración comprendida entre 5 y 10 mg·mL-1. 

 

Figura 5.8. a) Imagen de TEM representativa de láminas de GO. b) y c) Caracterización morfológica por 

SEM de las espumas 3D de rGO. Escalas: b) 500 µm; c) 20 µm, y 5 µm para el inserto. Resultados 

experimentales como parte de la colaboración con el grupo de M. C. Serrano (ICMM, CSIC). 

El GO se encuentra formando láminas micrométricas con varias capas apiladas (figura 5.8.a). 

Mediante un procedimiento de ensamblado por congelación (más detalles en las 

publicaciones31,32), se consigue el ensamblado de láminas de rGO en una estructura 

tridimensional blanda con porosidad aleatoria. Para más detalles morfológicos sobre estos rGO 

“scaffolds”, observar las imágenes obtenidas por SEM en la figura 5.8.b y 5.8.c. El material 

resultante está caracterizado por un alto índice de porosidad (48.9 ± 3.5 % de porosidad y 31.9 

± 19.4 µm de tamaño medio de poro), permitiendo de esta forma la adecuada infiltración de 

células y proteínas de matriz extracelular una vez implantado. La respuesta mecánica de los 

rGO “scaffolds” fue caracterizada mediante experimentos de indentación llevados a cabo con 

un AFM, y finalmente obteniendo su módulo de Young (𝐸). La rigidez macroscópica de este 

tipo de material fue confirmada obteniendo valores de 1326 ± 1004 Pa (figura 5.9). 
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Estas espumas de rGO son significativamente más blandas (valor de módulo de elasticidad) 

que la mayoría de los implantes basados en biomateriales que a día de hoy se están 

explorando en la medula espinal lesionada. Algunos ejemplos de implantes en estudio son los 

hidrogeles de metacrilato porosos (𝐸 ~ 3 − 12 𝑘𝑃𝑎)38, hidrogeles de metacrilato superporosos 

con colesterol (𝐸 ~ 10 − 20 𝑘𝑃𝑎)39, estructuras de metacrilato funcionalizadas con proteínas 

(𝐸 ~ 177 − 311 𝑘𝑃𝑎)40, estructuras porosas ordenadas basadas en policaprolactona (𝐸 ~ 2 −

180 𝑀𝑃𝑎)41 y combinaciones de policaprolactona con gomas Gellan (𝐸 ~ 4 − 62 𝑀𝑃𝑎)42. 

Aunque la mayoría de estos materiales presentan una respuesta regenerativa favorable, como 

puede ser el crecimiento de axones en la médula espinal lesionada, no existen datos 

publicados relacionados con los posibles problemas que podría causar la disparidad mecánica 

con el tejido neural. 

 

Figura 5.9. Caracterización nanomecánica del tejido de médula espinal (GM y WM), células neurales y 

rGO “scaffolds” mediante medidas de AFM (expresado como módulo de Young). Imágenes de SEM de 

tejido vivo y fijado tanto para las zonas de GM como de WM. Escala: 100 µm.  Los asteriscos horizontales 

indican comparaciones entre grupos indicados. Las comparativas que se encuentran expresadas con 

asterisco en disposición vertical hacen referencia a la significación estadística con respecto a los 

resultados obtenidos para el rGO “scaffold”. La significación estadística está representada por p  

<0.001***. 

Las propiedades mecánicas del entorno son reguladores esenciales de la respuesta biológica. 

De esta forma, como ya pudimos ver en capítulos anteriores de esta tesis, diferentes células y 

tejidos están caracterizados por un rango específico de 𝐸, convirtiendo la elasticidad en un 

requisito indispensable en ingeniera de tejidos. En la figura 5.10 se puede observar una serie 

de imágenes morfológicas por AFM de neuronas corticales cultivadas in vitro obtenidas con la 

técnica desarrollada en el capítulo 4 de esta tesis doctoral. Para este tipo de neuronas 

medimos un valor E = 417 ± 106 Pa (p < 0.001 respecto al resultado obtenido para el rGO 
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“scaffold”), ver figura 5.9. Este comportamiento es aproximadamente tres veces más rígido 

que el del tejido fresco de médula espinal, teniendo en cuenta contribuciones tanto por parte 

de sustancia blanca (97 ± 69 Pa; p < 0.001) como de sustancia gris (275 ± 99 Pa; p < 0.001). Los 

resultados obtenidos para médula espinal se encuentran en consonancia con los descritos en 

la bibliografía. Por ejemplo, Moeendarbary et al. mostraron valores para la médula espinal de 

177 y 420 Pa (relativos a sustancia blanca y gris, respectivamente) y para tejido de corteza 

cerebral de rata de entre 50 y 500 Pa5.  

 

Figura 5.10. Análisis topográfico de las neuronas cultivadas in vitro. a) Imagen óptica de una neurona. b) 

Imagen topográfica estándar obtenida por AFM, mostrando la morfología de la célula. Set-point fijado 

en 1 nN. c) Imagen topográfica tratada con un filtro basado en la transformada de Fourier para bajas 

frecuencias espaciales (“pseudotopografía”). 

Para una comparativa más acertada de los datos presentados, es importante destacar que el 

substrato ejerce un efecto significativo en las propiedades mecánicas de las muestras. 

Específicamente, las neuronas corticales medidas en estos estudios se han cultivado sobre 

cubreobjetos de vidrio, un material sustancialmente más duro que el tejido de la médula 

espinal. Este efecto relacionado con la dureza del substrato de cultivo ha sido reportado con 

anterioridad, normalmente implicando consecuencias en la morfología celular y en la 

estructura del citoesqueleto43–47. 

Finalmente, se estudiaron las propiedades mecánicas obtenidas del tejido de la médula espinal 

fijado con formaldehído. Como se espera de tejidos fijados48,49, los valores de elasticidad 

medidos en ambas zonas, blanca y gris, son significativamente mayores que los obtenidos para 

su equivalente fresco (296 ± 221 y 1324 ± 1202 Pa, respectivamente; p < 0.001). No obstante, 

cabe destacar que los valores de 𝐸 de áreas de sustancia gris en tejidos fijados son muy 

semejantes a los valores medidos para los rGO “scaffolds” (p > 0.999). La naturaleza más 

blanda de la sustancia blanca (WM), hecho observado a lo largo de todos nuestros 

experimentos, independientemente si el tejido está fijado o vivo, ha sido relacionada con un 

contenido más elevado de mielina y otros componentes de tipo lipídico5.  

 5.3.2. Estudio del efecto del implante de rGO “scaffolds” sobre la 

respuesta mecánica del tejido de la médula espinal lesionada 

Con la finalidad de promover la regeneración neural en la medula espinal lesionada, se 

realizaron implantes basados en rGO “scaffolds”. La caracterización mecánica de estos 

implantes y su repercusión en la hemimédula izquierda fue medida mediante curvas de fuerza-

distancia a los 4 meses de implantación. En la figura 5.11 se muestra un esquema del sistema 

experimental que estudiaremos, pudiéndose observar las diferentes regiones o áreas que se 
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intentarán diferenciar mediante sus propiedades mecánicas: hemimédula izquierda (zona no 

dañada o “left hemicord”), interfase e implante de rGO.  

 

Figura 5.11. Esquema de las principales regiones objeto de estudio en el sistema compuesto por tejido de 

médula espinal con un implante basado en rGO. 

La figura 5.12 recoge todos los valores de elasticidad medidos en este sistema experimental. 

Comenzando por la zona denominada como interfase, la cual corresponde a la zona lesionada 

colindante o más cercana al implante, el tejido muestra un significativo decaimiento del 

módulo de elasticidad (54 ± 29 Pa; p < 0.001). Esto es un resultado esperado, ya que en 

trabajos previos se ha demostrado una disminución de la rigidez del tejido neural tras la 

lesión5. No obstante, la zona de la lesión ocupada por el implante muestra un valor de módulo 

de Young más elevado (3624 ± 2664 Pa; p < 0.001), incluso mayor que el obtenido para los rGO 

“scaffolds” antes de la implantación (1326 ± 1004 Pa). La causa más plausible para este 

fenómeno es la deposición de colágeno y otras proteínas de matriz extracelular, y la 

infiltración masiva de células dentro de la espuma. Hecho que comentaremos más en detalle 

en la próxima sección de resultados. 

 

Figura 5.12. Caracterización nanomecánica de implantes de rGO en médula espinal a 4 meses: p 

<0.001***. Los asteriscos horizontales indican comparaciones entre grupos indicados, los asteriscos 

verticales se refieren a comparaciones con los rGO “scaffolds”. 
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Otro resultado a destacar es que las modificaciones mecánicas detectadas en la hemimédula 

derecha y la interfase no se propagan a la hemimédula izquierda, ya que para esta segunda 

región hemos encontrado valores de 237 ± 66 Pa, muy similares a los obtenidos para la 

sustancia gris y blanca en tejidos de médula espinal fresca sana (225 ± 109; p = 0.366 en el 

análisis estadístico comparativo con los datos obtenidos para la médula sana). 

 5.3.3. Caracterización de la regeneración neural más allá de las 

propiedades mecánicas 

El trabajo de caracterización mecánica que desarrollamos en este capítulo de la tesis 

corresponde con una parte de un proyecto multidisciplinar que se llevó a cabo en colaboración 

con los ya mencionados grupos de investigación. Cada uno de estos grupos enfocó el problema 

desde perspectivas distintas intentando aportar información relevante con respecto a la 

capacidad regenerativa de estos implantes basados en rGO “scaffolds”. A continuación, 

describiré de manera resumida las distintas técnicas y estudios que se realizaron a la hora de 

caracterizar tanto el alcance de las lesiones como la posterior capacidad regenerativa de los 

implantes. Para más detalles consultar la publicación50. 

Para el análisis químico de los rGO “scaffolds” a lo largo de su proceso de fabricación se utilizó 

la técnica denominada como XPS (espectroscopía de fotoelectrones de rayos X, por sus siglas 

en inglés: “X-ray photoelectron spectroscopy”). Los estudios de XPS permitieron confirmar un 

incremento en el grado de reducción de los rGO “scaffolds” con respecto a las GO no tratadas 

térmicamente.  

Estudios del comportamiento espontáneo del animal basados en los tests de asimetría y 

acicalamiento revelaron cambios significativos debidos a la lesión producida o al implante de 

rGO “scaffolds”. 

Mediante resonancia magnética nuclear (MRI, por sus siglas en inglés: “Magnetic Resonance 

Imaging”), se estudió el tamaño de las lesiones provocadas y las áreas colindantes afectadas 

tanto en animales con y sin implantes. Los resultados indicaron, primero, un volumen mayor 

en las lesiones que incluyen implantes, principalmente debido al implante en sí mismo y sin 

observarse un incremento en el volumen de la interfase. Sin embargo, las áreas medias 

dañadas colindantes a la lesión eran significativamente mayores en ratas sin implante de rGO 

“scaffold”. La conclusión que damos a estos resultados es que estos implantes basados en rGO 

son beneficios para la estabilidad del daño ocasionado por la lesión reduciendo las áreas 

perilesionales de gliosis. 

La tinción tricromática de Masson (MTS, por sus siglas en inglés: “Masson’s Trichrome Stain”) 

junto con imágenes de TEM permitieron observar un aumento en la deposición de colágeno en 

el caso de las lesiones con implantes de rGO “scaffolds”, además de un incremento en el 

soporte estructural aportado a la zona lesionada. Posteriormente, se realizaron estudios de 

inmunofluorescencia con marcadores específicos y microscopía confocal. Los resultados más 

notables fueron dos. Primero, la formación de microvasos sanguíneos funcionales dentro 

implante de rGO. Y segundo, un incremento de las conexiones neuronales mediante el 

crecimiento de axones mielinizados dentro del implante. Estos resultados corroboran la idea 

planteada en la sección mecánica, que relacionaba el incremento en el módulo de Young con 

la deposición de colágeno y la infiltración de células en la zona implantada. 
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Finalmente, se realizaron pruebas tanto de degradación como de toxicidad de la espuma de 

rGO. Mediante técnicas de TEM, se observaron ciertos indicios de degradación del implante de 

rGO, los cuales serán evaluados con más detalle en estudios futuros. En cuanto a la toxicidad, 

se estudiaron y analizaron algunos de los órganos más importantes (riñones, hígado, pulmones 

y bazo), sin apreciar cambio alguno en su morfología ni signos de toxicidad con respecto a las 

ratas control. Esta ausencia de toxicidad respalda la idea de la dependencia entre la dosis 

administrada de materiales basados en grafeno y la toxicidad que se pueda originar en el 

organismo. En nuestro caso no se llegó al umbral en el cual se ha observado que pueden 

producir efectos adversos. 

5.4. Conclusiones 

Para la caracterización mecánica de tejidos vivos se han fabricado puntas de AFM 

especialmente diseñadas para materiales con una alta heterogeneidad y una baja rigidez. 

Dichas puntas destacan por una constante de fuerzas cercana a los 0.03 N/m y por indentar 

con esferas que poseen un diámetro de al menos 50 µm. 

Materiales para implantes basados en rGO han sido evaluados como material promotor de la 

regeneración neural de la médula espinal lesionada. Mediante AFM se ha caracterizado de 

forma independiente cada una de las partes presentes en el marco de la lesión de la médula 

espinal: rGO “scaffold” (1326 ± 1004 Pa), sustancia gris (275 ± 99 Pa) y blanca (97 ± 69 Pa), y 

neuronas (417 ± 106 Pa).  

Se ha comprobado que, tanto para tejidos de medula espinal fijados como vivos, la sustancia 

gris presenta un módulo de Young superior al que muestra la sustancia blanca. 

Posteriormente se ha estudiado el efecto de un implante de 4 meses sobre la respuesta 

mecánica del tejido de médula espinal, pudiéndose observar dos principales resultados. En 

primer lugar, una vez implantado el rGO “scaffold”, la zona no lesionada (hemimédula 

izquierda) preserva sus propiedades mecánicas. Y segundo, se ha podido observar un aumento 

de la rigidez en la zona de la lesión (valor del módulo de Young más alto medido en este 

conjunto de experimentos).  

Este incremento de la rigidez en la zona lesionada corrobora la también observada deposición 

de colágeno dentro del implante basado en espumas de rGO. Y, a su vez, se encuentra en 

consonancia con los experimentos que se realizaron a nivel celular, los cuales mostraron una 

mediación de este rGO “scaffold” en la infiltración masiva de células. En concreto, se ha 

demostrado la capacidad de estos biomateriales para inducir la formación de micro vasos 

sanguíneos y el crecimiento de axones mielinizados, indicando una remodelación del sistema 

microvascular.  

En definitiva, como fruto de la colaboración con el grupo dirigido por M. Concepción Serrano 

se ha demostrado que los rGO “scaffolds” porosos y tridimensionales son capaces de 

promover, sin ningún tipo de funcionalización biológica, una colección de efectos beneficiosos 

(entre los que se incluye el incremento de la rigidez de la zona lesionada y la invariabilidad de 

la zona no lesionada) raramente observados en otro tipo de implantes de médula espinal, al 

menos hasta la fecha. 
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Capítulo 6 

 

 

Biomedicina y Biomateriales II: Principios 

mecanobiológicos de la lipodistrofia analizados por 

AFM 

 

 

6.0. Introducción 

La obesidad es una condición médica caracterizada por una hipertrofia generalizada del tejido 

adiposo y una acumulación excesiva de grasa corporal. Suele presentar un desorden complejo, 

multifactorial y resistente a la mayor parte de aproximaciones farmacológicas e intervenciones 

disponibles actualmente. La obesidad es uno de los grandes problemas de las sociedades 

avanzadas del s. XXI. La Organización Mundial de la Salud (OMS) ha aportado datos 

devastadores: un 13 % de la población mundial en 2016 es considerada obesa según su índice 

de masa corporal1. Estando esta condición médica vinculada al desarrollo de enfermedades 

crónicas como cáncer, desórdenes musculoesqueléticos, depresión, discapacidad, 

enfermedades coronarias, esteatosis hepática no alcohólica o diabetes2–5. 

El tejido adiposo sano tiene entre una de sus funciones principales el actuar como reserva 

energética segura. Una vez hemos ingeridos alimentos, los adipocitos acumulan energía en su 

interior (en forma de triglicéridos) como respuesta a niveles circulantes de precursores 

lipídicos o señales hormonales (como insulina). Otra de las funciones del tejido adiposo es la 

regulación de la ingesta calórica y la regulación térmica del cuerpo. También es capaz de 

proporcionar energía y precursores para el crecimiento, la función reproductora y el sistema 

inmune. Por último, cabe destacar sus competencias en materias como protección de órganos 

(normalmente este tejido se encuentra distribuido entre diferentes órganos), 
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amortiguamiento frente a fricciones derivadas de la locomoción y su actividad como 

almohadillas para evitar consecuencias derivadas de golpes externos en las palmas de las 

manos y los pies6. 

La opinión generalizada de las sociedades modernas equipará un mejor estado de salud con 

una menor cantidad neta de grasa. Sin embargo, su reducción excesiva o la lipodistrofia 

(insuficiencia funcional de depósitos grasos) conlleva consecuencias cardiovasculares y 

metabólicas muy similares, e incluso agravadas, a las presentes en la obesidad. Comúnmente, 

los pacientes de lipodistrofia presentan un cuadro de alta incidencia de enfermedades 

coronarias y dislipedemia, además de esteatosis hepática y diabetes de tipo 27.Estas 

comorbilidades de la lipodistrofia y la obesidad dan lugar a hipotetizar un origen, para ambas 

enfermedades, vinculado a una insuficiencia física y/o funcional del tejido adiposo: o bien 

intrínseca (lipodistrofia) o por límite de capacidad (obesidad).  

Tanto las células como los tejidos vivos son objeto de continuados estímulos de naturaleza 

mecánica como fuerzas de estiramiento o compresión, rigidez del substrato sobre el que se 

adhieren o fuerzas de cortadura superficiales ocasionadas por fluidos en movimiento. Al ser 

afectados por dichos estímulos, y dependiendo del carácter de los mismos, promoverán 

respuestas adaptativas específicas. Aquí es donde entra en juego la mecanobiología, definida 

como el estudio sistemático de la interacción de fuerzas mecánicas con células y tejidos 

biológicos8. En lo relativo a nuestro caso en particular, no existe un conocimiento amplio 

acerca de cómo los adipocitos responden a fuerzas mecánicas, tanto externas como internas, y 

qué mecanismos permiten una expansión coordinada, cuál es su límite, y como dicha 

expansión física se integra con el estado funcional del adipocito. Lo que sí sabemos es que el 

tejido adiposo es uno de los más blandos del organismo, y la expansión de sus adipocitos 

podría verse dificultada por un entorno con una aumentada rigidez (con relevancia funcional) 

o una acumulación de matriz extracelular. La mera eliminación de un componente de la matriz 

extracelular del tejido adiposo es causa suficiente para alcanzar una mayor capacidad de 

expansión de los adipocitos y una mejora en el perfil metabólico de, al menos, modelos 

animales con obesidad genética9. Por otra parte, incrementos en la rigidez y fibrosis son 

alteraciones biofísicas típicas de la obesidad, estudios científicos han encontrado relaciones 

entre el desarrollo de la diabetes tipo 2 con la rigidez del tejido adiposo subcutáneo10,11. 

A continuación, exploraremos y comentaremos las causas subyacentes a los límites en la 

deformabilidad del adipocito. Los adipocitos son células capaces de aumentar hasta mil veces 

su volumen, y su labor consiste en incrementar su tamaño para acumular los lípidos 

excedentes después de cada ingesta. De forma análoga, en periodos de ayuno deben liberar 

lípidos y reducir su tamaño. Uno de los componentes esenciales de las células animales es la 

membrana celular (también conocida como membrana plasmática o membrana 

citoplasmática), compuesta en su mayor parte por proteínas y lípidos. La principal función de 

la membrana es mantener separados los componentes intracelulares del entorno extracelular 

que rodea el citoplasma de células vivas. En concreto, la membrana plasmática del adipocito 

está sujeta a una elevada presión interna debido a los lípidos que acumula, sufriendo 

importantes cambios de tensión cada vez que la célula se expande o se encoge.  

Desde un punto de vista estructural, la membrana plasmática posee ciertas irregularidades y 

constituye un sistema heterogéneo. Especialmente cabe destacar un tipo especial de balsas 

lipídicas denominadas caveolas, siendo comunes en adipocitos, cardiomiocitos y células 

endoteliales12. Estas caveolas son pequeñas invaginaciones de la membrana plasmática de un 

tamaño de 60-80 nm conteniendo una alta concentración de ciertos lípidos y proteínas (como 
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la caveolina). Jugando un rol importante en mecanismos como la endocitosis, y en la captura 

de virus y ciertas bacterias patógenas13. Además, es conocido que, ante la aplicación de 

estreses mecánicos sobre la membrana, estas caveolas pueden aplanarse y usarse como 

depósito para el estiramiento de la membrana, siendo un ejemplo de mecanoadaptación (ver 

figura 6.1)14–16. Las propiedades de estas invaginaciones pueden indicar, en el caso concreto de 

los adipocitos, mecanismos de mecanoadaptación relacionados con ciclos de llenado y vaciado 

de los adipocitos (acción tipo buffer mecánico). La importancia de este tipo de estructuras en 

el tejido adiposo se ve reflejada en que uno de los fenotipos más aparentes y constantes 

ligados a la mutación o ausencia de componentes de caveolas es la lipodistrofia (probado 

tanto en modelos animales como en pacientes humanos)17. 

 

Figura 6.1. Esquema ilustrativo de la acción de una fuerza de tipo mecánico como tensiones cortantes o 
estiramientos, provocando un aplanamiento de las caveolas. Adaptada de 13. 

La caveolina es una de las principales proteínas y esencial en la formación de las caveolas. 

Centrándonos en uno de los miembros de la familia genética de la caveolina, la Caveolina-1 

(CAV1) es la clase expresada con más frecuencia. Aparece en todo tipo de células, con la 

excepción de los linfocitos (un subtipo celular de los leucocitos) y neuronas. En especial, los 

fibroblastos y los adipocitos contienen una cantidad considerable de caveolina-1. Una de las 

características a destacar de esta clase es la presencia de un aminoácido específico: Tirosina 14 

(Y14), responsable de muchas de las funciones fundamentales de esta proteína.  

En el trabajo presentado en esta sección de la tesis doctoral nos centraremos en el estudio de 

las funciones de la CAV1. La ausencia de CAV1 en humanos conlleva la ausencia de la 

prácticamente de la totalidad de los depósitos adiposos del cuerpo y, en modelos murinos, a 

una reducción del tamaño de los adipocitos, un descenso en el porcentaje de grasa corporal y 

resistencia a la obesidad inducida por dieta grasa17,18. Sin embargo, actualmente no existen 

evidencias concretas de que sea debido a una ausencia de mecanotransducción y/o 

mecanoprotección lo que determina estos fenotipos alterados. El objetivo del trabajo 

expuesto a continuación consistirá en investigar cual es el papel que juegan la CAV1 y las 

caveolas en los mecanismos, principalmente mecanobiológicos, relacionados con el 

almacenamiento de grasa. Estudiaremos como esta proteína afecta al tejido adiposo y sus 

funciones, además de evaluar como regula la rigidez del mismo. Para ello, se realizarán 

experimentos con tres genotipos animales distintos. Genotipo WT (Cav1+/+) como control. Un 
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modelo Cav1-/-, caracterizado por la ausencia de CAV1 (KO). Y, un modelo mutante, 

caracterizado por la mutación de la CAV1, reemplazando la Tirosina 14 (Tyr 14 o Y14) por una 

fenilamina (KI), y perdiendo principalmente funciones relacionadas con la fosforilación. La 

investigación llevará no solo a estudiar el tejido adiposo como un elemento uniforme, sino que 

la respuesta mecánica de los adipocitos (principal componente de este tipo de tejido) será 

también evaluada mediante técnicas derivadas del AFM. Este proyecto se realizó en 

colaboración con el Laboratorio de Mecanoadaptación y Biología de Caveolas (CNIC, IP: Dr. 

Miguel Ángel del Pozo). 

6.1. Teoría.  Deformación de membranas (modelo de 

tensiones) 

A la hora de extraer las propiedades mecánicas de células biológicas, existen alternativas a los 

extensamente usados modelos de mecánica de contacto inspirados en la solución y supuestos 

de Hertz. Las curvas de fuerza-distancia han sido previamente analizadas en base a modelos 

basados en tensiones de la membrana celular, describiendo a su vez, la elasticidad de células 

epiteliales19–23.  

En este tipo de modelo de tensión la célula es tratada como una carcasa pretensada 

caracterizada por una tensión lateral, la cual actúa como principal fuente de recuperación ante 

deformaciones ejercidas sobre la misma. La tensión isotrópica constante y homogénea por 

toda la membrana, T, está compuesta por un primer término que es la pretensión, T0 

(característica intrínseca del material estudiado), y un segundo término relacionado con el 

módulo de compresibilidad del área (KA), que posee un comportamiento lineal con la dilatación 

del área de la bicapa. En la ecuación 5.1 se ejemplifica lo previamente descrito. 

  

𝑇 = 𝑇0 + 𝐾𝐴  
∆𝐴

𝐴0
 

 

(6.1) 

  

El módulo de compresibilidad del área es una magnitud que cuantifica la extensibilidad lateral 

de la membrana (cuanto menor es su valor, más fácil es realizar un estiramiento de la 

membrana), y normalmente, actúa a altas indentaciones. En la ecuación 6.1, ∆𝐴 denota 

cambios en el área de la bicapa, a la vez que los pesa con el valor inicial del área: 𝐴0. Las 

bicapas lipídicas pueden soportar un incremento de su área de ~2 − 3% antes de su ruptura24. 

No obstante, existen mecanismos como las caveolas o protuberancias en la membrana celular 

que pueden actuar como depósitos, favoreciendo el estiramiento de la misma. 

El problema mecánico a resolver se encuentra descrito en la figura 6.2, siendo una 

aproximación relativa al problema de indentación de una carcasa cerrada con volumen 

constante.  
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Figura 6.2. Esquema de la configuración experimental conformada por un indentador esférico y una 
membrana bidimensional. a) Ilustración que define las distintas magnitudes físicas envueltas. R = radio 
de la esfera; a = radio de contacto; δ = indentación; Θ = ángulo entre �⃗�  y la horizontal. b) Cordón sobre el 
que se proyecta el problema integral. 

En este esquema podemos observar una membrana celular (sistema exclusivamente 

bidimensional) siendo deformada por un indentador de tipo esférico. Por tanto, la fuerza total 

ejercida sobre la membrana para deformarla vendrá dada por todas las contribuciones que se 

den a lo largo del área punta-membrana que se encuentra en contacto: 

 

𝐹 =  ∬𝝉 · �⃗� · 𝑑𝐴 

 

(6.2) 

  

Donde 𝝉 es el tensor de tensiones, dA el elemento de superficie, y �⃗�  juega un papel crucial 

siendo el vector unitario en la dirección perpendicular a la superficie en cada elemento de 

superficie. Gracias a la simetría esférica del problema podremos trabajar exclusivamente con 

fuerzas netas en la dirección Z y proyectar el problema bidimensional sobre un cordón cerrado 

dentro del área de contacto. Dicho cordón deberá poseer tensiones homogéneas a lo largo de 

todo su recorrido, y englobar dentro de su circunferencia todas las fuerzas externas aplicadas 

sobre la bicapa lipídica. Este argumento nos permite reducir la ecuación 6.2 a una ecuación 

integral a lo largo del circuito demarcado por el cordón:  

 

𝐹𝑧 = ∫ 𝑇 · 𝑠𝑖𝑛 (𝜃)
𝐶𝑜𝑟𝑑ó𝑛

· 𝑑𝑐 

 

(6.3) 

  

Donde T es el vector de tensiones definido dentro de la proyección con forma de 

circunferencia. 𝜃 es el ángulo  entre �⃗�  y la horizontal (según se describe en la figura 6.2). En 

trabajos previos, para solucionar este problema se suele asumir como área de contacto la 

superficie del indentador hasta llegar a la base de la membrana (situación de 𝛿 = 0). Sin 

embargo, en nuestro caso decidimos abordar el problema de una forma más realista. Para ello 

decidimos combinar la matemática desarrollada con el área de contacto dada por las teorías 
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tipo Hertz. Para un indentador esférico, asumiendo un cordón circular dado por la teoría 

Hertziana 6.3 se convierte en: 

 

𝐹𝑧 = ∫ 𝑇 · 𝑠𝑖𝑛 (𝜃)
2𝜋𝑎

0

· 𝑑𝑐 = 2𝜋𝑎 𝑠𝑖𝑛(𝜃) · 𝑇 

 

(6.4) 

  

Teniendo en cuenta que el radio de contacto de Hertz es 𝑎 =  √𝑅 · 𝐼, y algunas 

consideraciones geométricas: sin (𝜃) = 𝑎/𝑅, podemos reescribir la fuerza vertical como: 𝐹𝑧 =

2𝜋𝑇𝐼. Por sencillez, renombraremos 𝐹𝑧 ≡ 𝐹, ya que el problema es reducible a contribuciones 

de la fuerza a lo largo únicamente del eje vertical. Como ya introdujimos al inicio de esta 

sección, vamos a utilizar un modelo de tensión para nuestra membrana celular, de manera que 

la tensión vendría dada por la ecuación 6.1. 

 

𝐹 = 2𝜋𝑇𝛿 = 2𝜋𝛿 [𝑇0 + 𝐾𝐴

𝐴𝑛 − 𝐴0

𝐴0
] 

 

(6.5) 

  

El único paso que falta por evaluar son los cambios relacionados con el módulo de 

compresibilidad y la expansión que se ha efectuado en la membrana. Asumiremos que el área 

en contacto directo con el indentador será la que este afectada por la expansión. Y, por tanto, 

reemplazaremos el círculo determinado por esta área deformada en favor de un casquete 

esférico. 

 
𝐴𝑛 = 𝐴0 − 𝜋𝑎2 + 2𝜋𝑅𝑑 

 
(6.6) 

  

Donde d es la altura del casquete esférico, relacionado con el resto de magnitudes por: 

√𝑅2 − 𝑎2 = 𝑅 − 𝑑. Sustituyendo la ecuación 6.6 en 6.5, y teniendo en cuenta algunas 

consideraciones geométricas obtendremos la siguiente expresión para la fuerza: 

 

𝐹 = 2𝜋𝑇0𝛿 +
2𝜋2𝑅2

𝐴0
𝐾𝐴 (𝛿 − √𝛿2 −

𝛿3

𝑅
 −

𝛿2

2𝑅
) 

 

(6.7) 

  

Aproximando la solución 6.7  por series de Taylor para 𝛿 ≪ 𝑅, obtendremos una gran 

simplificación en la expresión de la fuerza asumiendo bajas indentaciones. 

 

𝐹 = 2𝜋𝑇0𝛿 +
𝜋2

2 𝐴0 
𝐾𝐴 𝛿3  

 

(6.8) 

  

Finalmente, es posible definir tanto una pretensión como un módulo de compresibilidad del 

área aparentes (𝑇0̃ y 𝐾�̃�), dejando una expresión para la fuerza con dos términos bien 

diferenciados. Un primer término dependiente de la pretensión siendo lineal con la 
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indentación y actuando principalmente a bajas indentaciones. Y un segundo término 

dependiente del módulo de compresibilidad, que tiene unos mayores efectos cuanto mayor 

sean las indentaciones. 

A la hora de escoger las células para la comparativa entre genotipos, se intentarán mantener 

constante tanto la forma como el tamaño de los adipocitos. Esto nos permitirá trabajar con 

magnitudes aparentes como 𝐾�̃�, sin tener que preocuparnos por el área inicial de la célula 𝐴0 a 

la hora de comparar entre valores del módulo de compresibilidad del área de la membrana 

provenientes de distintos adipocitos. 

 

𝐹 = 𝑇0̃ 𝛿 + 𝐾�̃� 𝛿3  
 

(6.9) 

  

6.2. Métodos experimentales 

 6.2.1. Modelos de ratón, dietas y seguimiento de la evolución de 

pesos 

Todos los modelos animales utilizados están recogidos en el mismo fondo genético (C57B46). 

En nuestro caso utilizaremos tres modelos distintos. Los animales C57BL/6 Cav1+/+ se 

utilizarán como control. El modelo Cav1-/- (Código MGI: Cav1tm1Kur/tm1Kur) que ya se ha 

sido publicado con anterioridad caracterizado por la ausencia de CAV118. Y el modelo 

Cav1Y14F/Y14F que ha sido desarrollado en el laboratorio de Mecanoadaptación y Biología de 

Caveolas, M. Guadamillas, M.A. del Pozo, CNIC, y se mantiene sin publicar. Todos y cada uno 

de los animales utilizados para la experimentación son machos. Los experimentos con 

animales han sido aprobados por el Comité Ético del CNIC, el Comité de ética de la 

Investigación/Subcomité de Ética de Experimentación Animal de la Universidad Autónoma de 

Madrid, y por la Dirección General de Agricultura y Ganadería de la Comunidad de Madrid, de 

acuerdo al RD 53/2013 de 1 de febrero, por el que se establecen las normas básicas aplicables 

para la protección de los animales utilizados en experimentación y otros fines científicos, 

incluyendo la docencia. 

 

Figura 6.3. Esquema de los tres genotipos que estudiaremos. Los colores asignados en estas ilustraciones 
se mantendrán a lo largo de toda la exposición de los resultados experimentales.   

Para la alimentación de los animales se ha recurrido a dos tipos de dietas. Por un lado, se ha 

utilizado una dieta estándar de animalario (Dieta Normal o ND, por sus siglas en inglés: 

“Normal Diet”), con referencia LabDiet 5K67 - JL Rat & Mouse/Auto 6F. Dieta caracteriza por 
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contener un 16,028% de contenido calórico procedente de grasa. Por otro lado, se ha 

establecido un grupo tratado con dieta de alto contenido en grasa (“Dieta Grasa”, o HFD, por 

sus siglas en inglés: “High Fat Diet”), con referencia Research Diets D12492, y con un 60% de 

contenido calórico procedente de grasa. El pesado de los animales para el estudio de su 

evolución temporal se realizó de forma semanal. Los participantes en este experimento 

fueron: Mauro Catalá Montoro, Teresa Osteso Ibáñez y María Aboy Pardal. 

 6.2.2. Obtención de tejidos, procesado histológico, imágenes TEM y 

cuantificación de fibrosis 

Sección experimental realizada por Maria Aboy Pardal del grupo de Mecanoadaptación y 

Biología de Caveolas (CNIC, IP: Dr. Miguel Ángel del Pozo). 

Los animales se sacrifican por inhalación de CO2, obteniendo el tejido adiposo epididimal. Una 

porción del mismo es específicamente reservada para los experimentos de mecanobiología 

llevados a cabo con AFM. El tejido sobrante se fija durante al menos 48 horas en formalina 

tamponada al 10%. A continuación, estos órganos fijados se transfieren a etanol 70% y son 

procesados, incluidos en parafina, cortados y teñidos en la Unidad de Histopatología del CNIC. 

Para el procesado histológico se realizan tinciones de tricrómico de Masson, con la intención 

de contrastar los depósitos de colágeno. Los portamuestras se digitalizan con un escáner de 

muestras histológicas. Y posteriormente, utilizando el software NDP.view, las imágenes de los 

cortes son exportadas a formato “.tiff” para su análisis cuantitativo. 

Una vez obtenidas las imágenes digitales, con ayuda de ImageJ, y de forma manual, se 

eliminan todos los depósitos de colágeno no intersticiales que se sitúen rodeando plexos 

venosos o formando parte de tejido epididimal que haya podido contaminar la muestra, así 

como cualquier precipitado o artefacto. Finalmente, para cuantificar el área azul 

correspondiente al colágeno en las tinciones de tricrómico de grasa usaremos un macro o 

plugin de ImageJ basado en obtener las zonas que sean un 120 % más azules que rojas25. 

Los tejidos utilizados para las medidas de microscopía electrónica (TEM) son tejido visceral 

epididimal de animales con 45 semanas de vida y sometidos a dieta normal. Una vez extraídos 

se fijan con 2% formaldehído y 2% glutaraldehído en tampón fosfato 1 M (pH =7.4). El 

procesado, el contraste y la ultramicrotomía de los tejidos corrió a cargo del laboratorio de 

Microscopia Electrónica de la Universidad Autónoma de Madrid (UAM). 

 6.2.3. Protocolo de diferenciación para obtención de adipocitos 

cultivados in vitro 

Sección experimental realizada por Maria Aboy Pardal del grupo de Mecanoadaptación y 

Biología de Caveolas (CNIC, IP: Dr. Miguel Ángel del Pozo). 

Inicialmente, se extrae el tejido adiposo subcutáneo posterior (inguinal y gluteal), se corta en 

pequeños fragmentos con un bisturí y se disgrega incubándolo en una solución de colagenasa 

2 mg/ml con BSA (Albúmina de suero bovino, BSA por sus siglas en inglés: “Bovine Serum 

Albumin”) 20 mg/ml durante 40 minutos a 37°C, manteniendo una agitación constante. La 

suspensión resultante se centrifuga, quedando la fracción vásculo-estromal de interés en el 
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“pellet”. A continuación, se resuspende el “pellet” y se pasa por un “cell strainer” de 100 µm 

para eliminar fragmentos de tejido. Posteriormente, se lisan los eritrocitos con un tampón ACK 

durante 2 minutos, se cuentan y las células se ponen en la placa de cultivo a una densidad de 

50000 células por cm2.  

El medio de cultivo utilizado es DMEM: F12 con suplementos de penicilina/estreptomicina, 

fungizona y una concentración de 8% FBS. El cultivo se mantiene en una incubadora a 37°C y 

5% CO2 cambiando el medio cada dos días, realizando un pase antes de alcanzar la confluencia 

completa (aproximadamente al cuarto día). Una vez se alcance la confluencia completa (día 

contado como 0), se inicia la diferenciación adipogénica añadiendo los siguientes factores de 

diferenciación: insulina 5 µg/ml, IBMX (3-isobutyl-1-methylxanthine) 25 µg/ml, dexametasona 

1 µg/ml, troglitazona 0,4415 µg/ml. Tras 48 horas (día 2) se cambia el medio y se añade 

insulina y troglitazona a igual concentración que a día 0. A días 4 y 6 se añade únicamente 

insulina. Para concluir, los ensayos se realizan a día 8 o 9. 

 6.2.4. Espectroscopía de fuerzas por AFM 

Todas las medidas de AFM fueron llevadas a cabo mediante la utilización de un instrumento 

comercial, JPK Nanowizard 3 (JPK Instruments AG, Berlin, Alemania), montado sobre un 

microscopio invertido del tipo Axio Observer A1 (Carl Zeiss, Oberkochen, Alemania). 

Dependiendo del tipo de muestra (célula o tejido), se usaron una clase de micropalanca u otra. 

Previamente a las medidas de AFM, los tejidos adiposos se extraen del animal sacrificado y se 

adhieren a la base de una placa con la ayuda de Histoacryl® (B. Braun, Melsungen, Alemania). 

Posteriormente, el tejido adherido se sumerge en PBS (1%), medio en el cual se realizarán 

finalmente las medidas de repuesta mecánica por AFM. Los tejidos son medidos el mismo día 

de su extracción.  

El tejido adiposo conforma una muestra altamente heterogénea, compuesta por células 

adiposas, fibroblastos, células inmunes, venas, matriz extracelular, entre otros. Por tanto, para 

las medidas de este tipo de tejidos se utilizaron las puntas fabricadas en nuestro grupo 

específicamente para tejidos biológicos (descrito con más detalle 5.2.1. del anterior capítulo), 

caracterizadas por una micropalanca sin punta con una contante de fuerzas de 0.07 Nm-1, una 

frecuencia de resonancia de 6 kHz, y una microesfera de poliestireno de 50 µm de diámetro 

adherida al borde. Para las medidas en adipocitos diferenciados y cultivados in vitro, se usó 

una micropalanca comercial caracterizado por una constante de fuerzas de 0.08 N m-1, una 

frecuencia de resonancia de 17 kHz y una punta esférica de 6.62 µm de diámetro (CP-PNPL-

SiO-C, sQube, Bickenbach, Alemania). La determinación de la constante fuerzas de los 

cantilevers fue realizada previamente a cada experimento. El método de calibración utilizado 

fue el basado en el ruido térmico (más detalles sobre la calibración se encuentran en el 

capítulo 1 de esta tesis doctoral), ya implementado en el software comercial proporcionado 

para el manejo de un JPK Nanowizard 3. 

Las curvas de fuerza-distancia fueron obtenidas con el fin de determinar el módulo de Young 

de los tejidos adiposos frescos y los adipocitos cultivados en placas Petri. La distancia punta-

muestra fue modulada aplicando una señal tipo onda triangular, consecuente con una 

velocidad constante en la aplicación de las curvas de fuerza-distancia. Para los tejidos, la 

velocidad de modulación fue de 5 µm/s (frecuencia asociada de 0.33 Hz) y la máxima fuerza 

aplicada fue de 15 nN. Los datos y resultados que mostraremos durante la exposición de este 
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trabajo estarán referidos o representarán un valor medio entre todos los tejidos adiposos 

medidos para cada distinto genotipo. Para cada genotipo contaremos con tejidos de varios 

ratones distintos. De cada ratón mediremos una porción de su grasa visceral, eligiendo cuatro 

áreas distintas de cada tejido. Regiones que deberán estar separadas entre sí varios cientos de 

micras. Por cada área seleccionada se realizarán 100 curvas de fuerza distancia, obteniendo 

finalmente un muestreo de 400 curvas por tejido y animal. Para los experimentos con 

adipocitos, la velocidad escogida fue también de 2 µm/s (frecuencia de 0.66 Hz) y la máxima 

fuerza aplicada fue de 3 nN. En este segundo caso, hemos evaluado células provenientes de 6 

ratones distintos por genotipo. Para cada ratón se escogían cuatro células (adipocitos) 

siguiendo un criterio de selección basado en su forma y tamaño. Para la caracterización 

individual de cada uno de los adipocitos se realizaron mapas de curvas de fuerza-distancia 

(Force Volume) sobre áreas de aproximadamente 30 x 30 µm, manteniendo un pixelado de 8 x 

8 (mínimo de 136 curvas por célula).  

Para la obtención explícita del módulo de elasticidad o módulo de Young en tejidos se 

ajustaron las curvas obtenidas a un modelo puramente elástico de tipo hertiziano. Para el caso 

de los adipocitos se usaron también ajustes de los datos experimentales siguiendo modelos 

viscoelásticos (capítulo 3 de esta tesis) y modelos de tensiones (descritos en la subsección 

teórica relacionada con el presente trabajo). En concreto, el ajuste se realizó en la parte 

repulsiva de la curva de fuerzas sin obviar la corrección o extensión del modelo debido a 

efectos del substrato (previamente introducido en el capítulo 2 de la presente tesis). 

 6.2.5. Análisis estadístico 

Todos los análisis estadísticos fueron llevados a cabo en la plataforma de Origin (OriginLab) y 

Statistical Package for the Social Sciences (IBM SPSS Statistics). Los valores son expresados 

como la media ± la desviación estándar. En los gráficos con formato “box plot”, la línea y el 

cuadrado que se encuentran dentro de la caja representan la mediana y la media de la 

distribución, respectivamente. La parte superior e inferior de la caja corresponden con el 

percentil 25 y 75 (también conocidos como cuartil Q1 y Q3), respectivamente. Los “bigotes” 

fuera de la caja denotan el rango en el cual se encuentran los datos atípicos. Estos valores se 

extienden entre dos extremos definidos por 1.5 veces el rango intercuartílico (RIC): Q1 – 1.5 

RIC y Q3 + 1.5 RIC.  

Para probar las diferencias estadísticas significativas entre distintos grupos hemos usado un 

algoritmo de análisis de la varianza: one-way ANOVA, conjuntamente con un tratamiento 

“post-hoc“ basado en el método Games-Howell o Scheffé, dependiendo de la homogeneidad 

de las varianzas (dictado por el test de Levene)26. En todos nuestros análisis estadísticos hemos 

seguido el mismo criterio, considerando estadísticamente significativos valores de p < 0.05. La 

tabla que recoge todas las estadísticas comparativas presentes en este trabajo puede ser 

encontrada en el apéndice A.5.1. 

6.3. Resultados y discusión 

Los resultados que expondremos a lo largo de este trabajo empezarán por un estudio del peso 

completo de los animales y sus depósitos grasos, provenientes de cada uno de los tres 

genotipos (WT, KI y KO). Continuaremos con un análisis a nivel mecánico (por medio de un 
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AFM) de los tejidos adiposos y a nivel histológico para cuantificar el colágeno existente en 

dichos tejidos. Finalmente, realizaremos un estudio exhaustivo de la mecánica celular del 

adipocito. En este estudio mecánico de los adipocitos se utilizarán, tanto modelos tradicionales 

hertzianos como modelos propios de deformación de membrana (aproximación más cercana a 

la realidad estructural presente en el adipocito), para interpretar las medidas de curvas de 

fuerza-distancia obtenidas por AFM. 

 6.3.1. Estudio de masa corporal y pesos de depósitos grasos 

La primera parada para estudiar los depósitos grasos y cuál es su cuantía dentro del cómputo 

global del organismo consiste en estudiar el peso total del cuerpo. En la figura 6.4.a se 

exponen los datos obtenidos para el pesado de los tres genotipos, siendo sometidos a dos 

dietas distintas. Primero a una dieta normal (ND), y posteriormente, a una dieta con alto 

contenido en grasa (HFD). La HFD posee aproximadamente 4 veces más contenido calórico 

procedente de grasa que la ND. Antes de comentar los resultados cabe mencionar que para los 

tres genotipos tanto la ingesta de alimento como el gasto energético ha sido equivalente. 

En dieta normal, es posible observar una evolución común en los tres genotipos caracterizada 

por un aumento del peso hasta alrededor de las 20 semanas, punto a partir del cual los 

incrementos se realizan en menor media, observándose un comportamiento similar a un 

“plateau”. Estas primeras 20 semanas de aumento de peso corresponden con el periodo de 

crecimiento y desarrollo de estos animales. Analizando el peso en el punto final (45 semanas 

de edad), observamos un peso para el WT de 37.1 ± 5.0 gr. Por otra parte, los genotipos KI y 

KO dan valores de 29.36 ± 3.02 gr (p = <0.001 respecto al peso del WT) y 30.59 ± 2.78 gr (p = 

0.0063), respectivamente. Mostrando que tanto los animales KI como KO son 

significativamente más delgados que los WT. Sin embargo, el principal indicador de 

lipodistrofia no viene determinado por el peso total del animal, sino que es el peso de los 

depósitos grasos el realmente relevante. Nosotros estudiaremos dos depósitos grasos 

concretos, el subcutáneo inguinal (ingWAT) y el visceral epididimal (eWAT)27, los resultados 

están recogidos en la figura 6.4.b. El deposito visceral en ND del genotipo WT muestra un peso 

de 1.60 ± 0.62 gr (n = 7). Mientras que, el KI es de 1.12 ± 0.52 gr (n = 7; p = 0.2305 respecto al 

mismo tipo de depósito graso para el genotipo WT) y el KO es de 0.49 ± 0.20 gr (n = 5; p = 

0.006). Por su parte, el deposito subcutáneo aporta un peso de 0.59 ± 0.32 gr (n = 7) para el 

WT, el KI de 0.42 ± 0.22 gr (n = 8, p = 0.425) y el KO de 0.15 ± 0.04 gr (n = 5, p = 0.021). Tanto KI 

como KO presentan una reducción en la expansibilidad de sus depósitos grasos, siendo este 

efecto más pronunciado para el KO. Una observación curiosa es la falta de concordancia entre 

los pesos corporales de los ratones KI y KO, presentando un valor muy similar, y los pesos de 

los depósitos grasos, claramente inferiores en el caso del KO. En el peso corporal contribuyen 

una gran cantidad de factores, y ya ha sido observado con anterioridad como los ratones del 

genotipo KO presentan de forma excepcional un mayor desarrollo muscular, pudiendo 

equilibrar la balanza de pesos totales sin tener que recurrir a unos depósitos grasos similares. 
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Figura 6.4. Estudio de pesos de los animales pertenecientes a los genotipos WT, KI y KO. a) Evolución del 
peso medio de los animales para cada genotipo en función de las semanas de vida. Se incluyen datos de 
animales alimentados con dieta normal y dieta grasa. b) Medidas del peso de los depósitos grasos a las 
45 semanas (edad en la que se sacrificaron). Se estudiaron grasas provenientes del depósito subcutáneo 
inguinal y del depósito visceral epididimal. En los gráficos, la significancia estadística está representada 
por: p <0.05 *; p <0.01 **; y p <0.001 ***.  
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Para ratones sometidos a HFD, los resultados muestran una clara diferencia entre el WT, 

llegando a un valor medio de peso de 55.74 ± 3.51 gr (n = 9) a las 45 semanas de edad, con el 

KO que presenta un valor de 41.36 ± 3.91 gr (n = 10, p <0.001), sustancialmente menor. 

Mientras tanto, el KI muestra un valor intermedio de 53.04 ± 1.32 gr (n = 10, p = 0.1903). Por 

un lado, el depósito visceral muestra un comportamiento muy similar al ya observado en ND. 

No obstante, una curiosidad aparece en el comportamiento del depósito subcutáneo del 

genotipo KI, 1.12 ± 0.22 gr (n = 6, p = 0.4892). Al forzar los mecanismos del almacenamiento de 

grasa con la aplicación de una dieta grasa, el KO, 0.23 ± 0.01 gr (n = 6, p <0.001) es incapaz de 

expandir su depósito subcutáneo (deposito con una mayor tendencia a guardar grasa y 

producir adipocitos nuevos que el visceral), mientras que para el caso del KI sigue funcionando, 

mostrando incluso unos niveles parecidos al WT, 1.23 ± 0.16 gr (n = 6). Este resultado explica 

por qué a las 45 semanas de edad, los ratones KI, ante dieta grasa, muestran un peso corporal 

más cercano al WT que al KO. 

Como conclusión, los datos de los pesos de los depósitos grasos demuestran una vez más la 

lipodistrofia y resistencia a la obesidad presente en el genotipo KO. Los animales son incapaces 

de engordar por problemas en el tejido adiposo.  En cuanto al KI, la lipodistrofia que 

observamos en sus resultados tiene un carácter más leve. El KI presenta un fenotipo 

intermedio con una limitación clara en la expansión de los depósitos grasos, siendo capaz de 

responder a la dieta grasa (hecho que el KO no es capaz de simular), a la vez que muestra una 

reducción muy significativa del depósito visceral, alrededor del 33 %. 

 6.3.2. Caracterización mecánica de tejidos adiposos de ratones tipo 

WT, KI y KO 

Hasta este momento hemos estudiado la cantidad de grasa y el peso de los animales de los 

tres genotipos disponibles, obteniendo síntomas de lipodistrofia y resistencia a la obesidad en 

el genotipo con ausencia de CAV1, y de un carácter más leve en el genotipo mutante. El 

siguiente paso a investigar está relacionado con el estudio de las propiedades mecánicas de los 

tejidos adiposos, llevándonos a comprobar si estos genotipos con ausencia o mutación de 

componentes de las caveolas están caracterizados por una respuesta distinta ante estímulos 

mecánicos externos. Asimismo, evaluaremos tanto tejidos de ratones sometidos a dieta 

normal como otros que han sido alimentados mediante dieta grasa. Más en concreto, 

mediremos las propiedades del depósito graso visceral. La experimentación se realizará 

mediante curvas de fuerza-distancia a velocidad constante con un AFM, pudiendo obtener 

información sobre la rigidez o módulo de Young que presentan estos tejidos específicos.  

Los resultados de módulo de Young obtenidos mediante indentaciones con AFM están 

expuestos en la figura 6.5. Empezando por los datos para ratones sometidos a HFD y 

sacrificados a las 45 semanas de vida, el genotipo de control (WT) muestra en sus tejidos 

adiposos el menor módulo de Young medido, con un valor de 132 ± 57 Pa (n = 6). A su vez el KI 

posee una rigidez de 296 ± 124 Pa (n = 6, p = 0.0351), y el KO con 612 ± 100 Pa (n = 6, p < 

0.001) presenta el mayor módulo de Young de los tres genotipos. 
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Figura 6.5. Caracterización nanomecánica de los tejidos adiposos provenientes de ratones WT, KO y KI. 
Se estudiaron tejidos provenientes de poblaciones con 45 semanas de edad sometidas a dieta grasa, y 
poblaciones jóvenes (5 semanas) alimentadas con dieta normal. En los gráficos, la significancia 
estadística está representada por: p <0.05 *; p <0.01 **; y p <0.001 ***. 

Estos resultados indican una clara diferencia estadística entre los tres genotipos a nivel de 

respuesta mecánica de los tejidos adiposos. El tejido adiposo está compuesto por una serie de 

elementos como adipocitos, células inmunes, fibroblastos, venas, matriz extracelular… que de 

forma individual e indirecta podrían repercutir un incremento del módulo de Young. Una de las 

principales hipótesis, y causa sabida de aumento de la rigidez de los tejidos grasos, es la 

fibrosis. La muerte de adipocitos tiene dos consecuencias primordiales, la inflamación debido a 

la presencia de células inmunes encargadas de fagocitar los adipocitos dañados, y la fibrosis 

consecuencia de la cicatrización del tejido mediado con colágeno.  

Los análisis histológicos, tanto de la grasa visceral como subcutánea, se realizaron mediante la 

técnica de tinción tricrómica de Masson. Con ayuda de este tipo de tinciones es posible 

cuantificar los niveles de colágeno presentes en el tejido. En la figura 6.6.a tenemos una serie 

de imágenes ópticas de estas tinciones sobre tejido adiposo de 5 semanas (estado inicial del 

animal nada más separarse de la madre) y de 45 semanas (etapa final habiendo sometido al 

ratón a dieta grasa a partir de la quinta semana de vida). Las áreas con fibrosis son fácilmente 

identificables en azul. Por otra parte, en color rojo se destacan los núcleos de las diferentes 

células presentes en el tejido, principalmente adipocitos, fibroblastos y células inmunes.  Para 

las imágenes de ratones de 5 semanas no es posible apreciar visualmente diferencias entre 

WT, KI y KO. Esta información ha sido corroborada mediante el estudio matemático con 

ImageJ del % de azul presente en las imágenes de MTS. En los casos tanto de los depósitos 

subcutáneos como viscerales en animales de 5 semanas de vida, los resultados demuestran la 

inexistencia de diferencias estadísticamente relevantes entre una y otra población. Por tanto, 

se ha demostrado la inexistencia de fibrosis en estos animales jóvenes.  

Sin embargo, es visualmente evidente como entre los tejidos adiposos de 45 semanas (HFD) 

existen diferencias. El KO presenta zonas con clara fibrosis. Este resultado ha sido validado por 
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medio de un procesado computacional de las imágenes, obteniendo claros incrementos de 

fibrosis en tejidos adiposos KO tanto visceral como subcutáneo (figura 6.6.b). En ambos casos 

los porcentajes de fibrosis presentados por el KO son entre 8 y 9 veces mayores que los 

expuestos por los genotipos WT y KI. En concreto, la diferencia entre KO y WT es claramente 

significativa con p = 0.008 para el deposito visceral y p = 0.042 para el deposito subcutáneo. 

Estudiando más detenidamente las imágenes de secciones de MST, es posible exponer un 

resultado complementario relacionado con la infiltración inmune en los tejidos tipo KO. Si 

observamos la cantidad de tinción roja, relacionado con núcleos celulares, podemos observar 

un incremento extraordinario en el caso de KO HFD (45 semanas) que difícilmente puede ser 

debido exclusivamente a los propios adipocitos, permitiéndonos interpretarlo como una clara 

presencia de células inmunes en el tejido. Para el caso del KI, la tendencia ascendente parece 

mantenerse, pero en menor grado que para el tejido del genotipo KO. 

 

Figura 6.6. Cuantificación de los niveles de fibrosis para cada uno de los genotipos. a) Imágenes ópticas 
de histología obtenidas por medio de la tinción tipo MTS de depósitos viscerales epididimales de ratones 
con 45 semanas de vida (HFD), y ratones de 5 semanas de vida (ND). b) Porcentajes de áreas de 
colágeno, relacionadas con la fibrosis, provenientes tanto de depósitos adiposos viscerales como 
subcutáneos. En los gráficos, la significancia estadística está representada por: p <0.05 *; p <0.01 **; y p 
<0.001 ***.  
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A fin de descartar posibles efectos inducidos por la fibrosis sobre la respuesta mecánica, se 

decidió repetir la misma secuencia experimental que la llevada a cabo para los HFD de 45 

semanas. En este segundo caso se evaluaron los tejidos adiposos de ratones de 5 semanas 

(ND), sabiendo que dichos tejidos no presentaban trazas de colágeno y, por ende, fibrosis en 

su estructura. La figura 6.5 muestra los resultados obtenidos para estos ratones. El WT 

muestra un valor del módulo de Young de 318 ± 175 Pa (n = 11), el KI es más rígido con 422 ± 

163 Pa (n = 11, p = 0.138) y, finalmente, el KO muestra 622 ± 200 Pa (n = 11, p < 0.001). 

La mayor resistencia a la deformación presentada por el KO, contrasta con el módulo de Young 

intermedio mostrado por el KI, y los menores valores de rigidez pertenecientes al genotipo 

WT. Una vez descartada la hipótesis de la fibrosis como causa del endurecimiento mecánico 

del tejido, los propios adipocitos deben ser los responsables de estos cambios en la resistencia 

mecánica del tejido adiposo entre genotipos. 

 6.3.3. Caracterización de adipocitos diferenciados in vitro de los tres 

genotipos (WT, KI y KO) 

A partir del tejido adiposo subcutáneo se diferenciaron adipocitos in vitro, cultivándose sobre 

una placa tipo Petri. En estas condiciones de cultivo se realizaron medidas de AFM sobre varias 

células individuales extraídas de diferentes ratones. Los adipocitos se escogieron por 

inspección visual siguiendo un criterio de tamaños, intentando siempre medir adipocitos 

provenientes de distinto genotipo con tamaños similares, y una forma análoga (ver figura 

6.7.a). 

Estos adipocitos cultivados sobre un Petri presentan una tendencia en sus valores de módulo 

de Young análoga a la ya observada en los tejidos adiposos, resultados contenidos en la figura 

6.7.b. Para los adipocitos provenientes del genotipo de control (WT) el módulo de elasticidad 

obtenido es de 812 ± 306 Pa (n = 6, con medidas procedentes de 22 células). Valores 

significativamente inferiores a los que muestran tanto el genotipo mutante (KI), 1197 ± 452 Pa 

(n = 6, con medidas procedentes de 20 células, p = 0.01) como en el que no se expresa la CAV1 

(KO), 1319 ± 447 Pa (n = 6, con 22 células medidas, p < 0.001). 

El genotipo de control, WT, presenta una gran cantidad de caveolas, como es posible observar 

en las imágenes TEM de la figura 6.7.c. La presencia de este tipo de invaginaciones, actuando 

como reservas de membrana y permitiendo una elongación de la misma más fácilmente, es 

predominante en los WT. A su vez, el KI también posee este tipo de morfologías en su 

membrana plasmática. No obstante, el KO es el único genotipo que muestra una completa 

ausencia de estas caveolas. Otra característica a resaltar de las imágenes TEM de los KO, es la 

abundante aparición de colágeno. En la zona de ECM es posible observar una gran cantidad de 

puntos grises, correspondientes a fibras de colágeno cortadas de forma transversal. Incluso 

pueden diferenciarse algunas cortadas en su dirección longitudinal. En cambio, para el WT y el 

KI, aunque sigue existiendo este tipo de fibras, su número está mucho más reducido. Esta es 

una prueba más de la presencia de fibrosis en los tejidos adiposos de HFD y de edades 

avanzadas, observada exclusivamente en el genotipo KO. 
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Figura 6.7. Caracterización mecano-óptica de adipocitos. a) Imágenes ópticas de adipocitos cultivados 
exvivo sobre una placa Petri. b) Resultados de la caracterización nanomecánica de los adipocitos por 
medio de técnicas basadas en el AFM. c) Imágenes de microscopia electrónica (TEM) de tejido visceral 
epididimal en dieta normal y a las 45 semanas. Las flechas rojas indican la presencia de caveolas. LD es 
la gota de grasa (LD, por sus siglas en inglés: “Lipid Droplet”). ECM es la matriz extracelular (por sus 
siglas inglés: “Extracellular Matrix”). En los gráficos, la significancia estadística está representada por: p 
<0.05 *; p <0.01 **; y p <0.001 ***. 
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Concluyendo la caracterización de los adipocitos, el KO con su ausencia de caveolas presenta 

una mayor resistencia a la deformación y una reducida capacidad hipertrófica. Mientras el WT, 

poseyendo unas caveolas perfectamente funcionales y con todos sus componentes sin 

modificar muestra el menor módulo de Young.  Por último, el KI, genotipo mutante en el cual 

se ha reemplazado uno de los aminoácidos de la CAV1, haciendo perder a las caveolas algunas 

de sus funciones principales, representa un fenotipo intermedio (igual que en los estudios de 

los pesos de los depósitos grasos) con un módulo de Young entre el del WT y el KO. Estos 

resultados obtenidos a nivel celular explican, sin tener que recurrir a argumentos derivados de 

la fibrosis, por qué los tejidos adiposos para cada uno de los genotipos estudiados muestran 

una rigidez dispar. Siendo, consecuentemente, mayor para el KO y menor para el WT. 

La incrementada rigidez de los adipocitos, y como consecuencia su reducida elasticidad, 

podrían ocasionar una reducción del punto de rotura de la membrana, lo que supondría 

adipocitos más frágiles y de reducido tamaño. En nuestro caso hemos evaluado el tamaño 

medio de los adipocitos. En el caso del WT (adipocitos provenientes de n = 30 distintos 

ratones) el área de los adipocitos era de 2382 ± 912 µm2. Los adipocitos del genotipo KI 

presentaban 2131 ± 1072 µm2 (n = 36) mientras que los pertenecientes al KO veían reducido su 

tamaño medio considerablemente 1488 ± 809 µm2 (n = 28 y p = 0.002). Este resultado 

confirmaría la hipótesis de una reducción del tamaño del adipocito como consecuencia de una 

baja elasticidad. Hecho que podría finalmente desembocar en fenómenos como muerte 

celular, infiltración inmune y deposición de fibrosis (efectos ya observados para tejidos 

adiposos en ratones KO de avanzada edad). 

 6.3.4. Análisis alternativo de los adipocitos por medio del modelo de 

tensiones 

Hasta ahora se ha realizado un análisis de las propiedades mecánicas de los adipocitos, 

asumiendo un modelo elástico (caso más sencillo posible) y ciñéndonos exclusivamente al 

estudio de la rigidez presente en la respuesta de estos adipocitos ante fuerzas externas. Para 

profundizar más en el estudio de sus propiedades mecánicas se decidió, en primera instancia, 

aplicar un modelo poroelástico (basado en una respuesta del material tipo Kelvin-Voigt), 

mismo modelo que previamente se ha aplicado con éxito sobre fibroblastos. Mediante la 

aplicación de este modelo constitutivo obtuvimos valores del coeficiente de viscosidad en 

torno a 8-10 veces inferiores a los de los fibroblastos. La viscosidad obtenida era tan baja que 

la proporción señal-ruido no permitió usar este parámetro como marcador para distinguir 

entre un genotipo u otro. Estos valores extraordinariamente bajos de la viscosidad cuadran 

con la idea inicial de una célula como un material poroelástico. Los adipocitos son células 

caracterizados por tener un reducido citoesqueleto, la mayor parte de este tipo de células está 

compuesta por la gota lipídica especializada en el almacenamiento de triglicéridos (principal 

reserva energética del organismo animal proveyendo energía a los tejidos periféricos) llegando 

a ocupar la mayor parte del volumen celular28. La presencia de esta gran LD y la baja presencia 

de un citoesqueleto da pie a que la viscosidad de un adipocito dentro un modelo poroelástico 

tenga un valor muy reducido. La dificultad del líquido interior de la célula para recolocarse y 

moverse a través de la estructura que conforma el citoesqueleto de un adipocito es 

considerablemente más baja que para un fibroblasto, como los estudiados en los capítulos 3 y 

4 de la presente tesis.  



 
135 Biomedicina y Biomateriales II: Principios mecanobiológicos de la lipodistrofia analizados por AFM 

Una vez demostrado que el modelo poroelástico es incapaz de aportar información relevante 

para la diferenciación de los distintos genotipos, decidimos desarrollar un modelo que tuviera 

en cuenta directamente la presencia o ausencia de las caveolas en los adipocitos. Para ello 

modelizamos este tipo de células como una carcasa formada por la membrana celular, en la 

cual estudiaremos las tensiones laterales ejecutadas al realizar un experimento de curva de 

fuerza-distancia.  

El ajuste a este tipo de modelos evalúa la pretensión de la membrana y el módulo de 

compresibilidad de la misma. En el apéndice A.5.2. se incluye una comparativa de los ajustes 

lineales llevados a cabo para tanto el modelo de tensiones como el basado en el módulo de 

Young. Mediante este método no se fue capaz de determinar la idoneidad de la elección de 

uno frente a otro. 

 

Figura 6.8. Caracterización nanomecánica de adipocitos cultivados in vitro por medio de modelos 
alternativos basados en tensiones laterales de membranas. Ajuste de las curvas de fuerza-distancia a la 
ecuación 5.9. a) Resultados de pretensión aparente medidas en adipocitos de genotipos WT, KI y KO. b) 
Resultados de módulo de compresibilidad aparente del área de la membrana celular obtenidos en 
adipocitos tipo WT, KI y KO. En los gráficos, la significancia estadística está representada por: p <0.05 *; 
p <0.01 **; y p <0.001 ***. 

Los resultados expuestos en la figura 6.8.a muestran una pretensión (𝑇0̃) sin apenas diferencias 

entre los distintos genotipos. En cambio, la figura 6.8.b correspondiente al módulo de 

compresibilidad del área aparente de la membrana muestra grandes diferencias entre los 

genotipos. El WT presenta un valor de 0.65 ± 0.46 nN/µm3 (n = 12), mientras que el KI muestra 

valores de 1.36 ± 0.51 nN/µm3 (n =12, p = 0.022), y el KO de 2.71 ± 1.49 nN/µm3 (n = 12, p = 

0.010). El 𝐾�̃� denota la dificultad de aumentar el área de la membrana. En los resultados 

expuestos se demuestra que el genotipo sin caveolas (KO) presenta la mayor resistencia a 

incrementar el tamaño de la membrana plasmática del adipocito. En contraposición, el 

genotipo con las caveolas perfectamente funcionales (WT) es el que mayor facilidad tiene para 

expandir esta bicapa lipídica. Finalmente, como ya se observó en los estudios de rigidez y peso 

de depósitos grasos, el genotipo con la CAV1 modificada presenta un comportamiento 

intermedio, ejemplificando como el aminoácido Tyr14 juega un cierto papel en la 

mecanoadaptabilidad de los adipocitos y, por ende, en la utilización de las caveolas como 

reservas de membrana capaces de actuar o aplanarse ante situaciones que lo requieran. 
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6.4. Conclusiones 

Los efectos derivados de la ausencia y modificación de la caveolina-1 han sido estudiados con 

objeto de conocer con más profundidad los mecanismos mecanobiológicos inherentes al 

almacenamiento graso y a la lipodistrofia. Se han evaluado adipocitos y tejidos adiposos 

provenientes de ratones de tres clases genotípicamente distintas: WT (Cav1+/+, control), KO 

(Cav1-/-, ausencia de caveolina-1 y síntomas de lipodistrofia) y KI (Cav1Y14F/Y14F, expresión 

modificada de la caveolina-1).   

La caracterización mecánica de los tejidos adiposos mediante curvas de fuerza-distancia 

obtenidas por AFM permitió observar un módulo de Young o resistencia a la deformación 

significativamente superior en tejidos adiposos del genotipo KO (622 ± 200 Pa), valores que 

duplicaban los obtenidos para el genotipo de control WT (318 ± 175 Pa.) A su vez, el KI (422 ± 

163 Pa) presentó un fenotipo intermedio. La contribución de la fibrosis a las medidas de rigidez 

de los tejidos adiposos fue descartada mediante la elección apropiada de la edad y dieta 

suministrada a los animales, y demostrando mediante histología (MTS) la presencia o ausencia 

de altos niveles de colágeno.  

Una vez demostrada la inexistente influencia de la fibrosis sobre las diferencias en módulo de 

Young de los tejidos adiposos para los distintos genotipos, se evaluaron las respuestas 

mecánicas de adipocitos diferenciados in vitro. Los valores de módulo de Young obtenidos 

para los adipocitos demostraron que efectivamente los propios adipocitos eran la causa de la 

diferente respuesta de los tejidos adiposos ante estímulos mecánicos. Los adipocitos 

pertenecientes a los genotipos KI (1197 ± 452 Pa) y KO (1319 ± 447 Pa) mostraron un 

incremento estadísticamente significativo en su rigidez, valores con un aumento del 50% 

respecto al WT (812 ± 306 Pa), manteniendo al KI como un fenotipo con una respuesta 

intermedia.  

La principal hipótesis detrás de estas diferencias a nivel celular recae en la presencia de las 

caveolas en la membrana plasmática de los adipocitos actuando como un buffer mecánico. 

Mediante imágenes TEM se ha demostrado que el KO está caracterizado por la total ausencia 

de este tipo de invaginaciones.  

Por otro lado, se decidió aplicar una teoría más afín a la morfología del adipocito para la 

interpretación de las curvas de fuerza-distancia. Llevándonos a evaluar la respuesta mecánica 

de los adipocitos no simplemente a través de una magnitud relacionada con la dificultad de la 

deformación del material (𝐸), sino que se prefirió modelizar la respuesta de estas células como 

la de una carcasa sujeta a tensiones laterales (parámetros característicos: 𝑇0̃ y 𝐾�̃�).   

Aplicando esta modelo de tensiones se obtuvo un mayor 𝐾�̃� (módulo de compresibilidad 

aparente del área) para los adipocitos pertenecientes al genotipo KO (2.71 ± 1.49 nN/µm3) en 

comparación con los pertenecientes al genotipo WT (0.65 ± 0.46 nN/µm3), caracterizados por 

unas caveolas perfectamente funcionales, mostrando indicios de que la actuación de las 

caveolas y su aplanamiento favorece la expansibilidad de la membrana y su consecuente 

mecanoadaptación. Por último, se observó que los adipocitos KI (1.36 ± 0.51 nN/µm3) siguen 

manteniendo su tendencia manifiesta de fenotipo intermedio, demostrando que el residuo 

Y14 tiene un rol en el funcionamiento de las caveolas. 
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Conclusiones generales 

 

 

La concepción de la célula como ente isótropo, homogéneo y elástico que implica la utilización 

de los denominados modelos de mecánica clásica (Hertz, Sneddon, etc) ha sido estudiada en la 

bibliografía. No obstante, en la presente tesis doctoral se ha evaluado la respuesta mecánica 

de este tipo de sistemas teniendo en cuenta comportamientos viscoelásticos. En concreto, se 

ha desarrollado un método experimental para el estudio de la reología nanomecánica de una 

célula viva con resolución frecuencia-temporal. Este método contiene la solución al problema 

tridimensional de indentación de materiales viscoelásticos independientemente del modelo 

mecánico escogido o la geometría del indentador utilizada. 

La aplicación de este método ha permitido evaluar cuatro parámetros mecánicos distintos de 

una célula viva: módulo elástico, coeficiente de viscosidad, “loss modulus” y tiempo de 

relajación. La combinación de un estudio reológico en el rango de 0.2 – 4 Hz con otro centrado 

en la depolimerización del citoesqueleto de actina han permitido evidenciar el potencial 

analítico de esta metodología, aportando pruebas a favor de la descripción de la célula a partir 

de un modelo poroelástico.  

Partiendo de las teorías elaboradas para la obtención de propiedades viscoelásticas a partir de 

los experimentos de indentación, se ha desarrollado e implementado una metodología de 

obtención de propiedades mecánicas de células con resolución espacial. La metodología que 

proponemos es tipo “off-resonance”, trabajando con curvas de fuerza-distancia y aplicando 

una excitación tipo onda triangular sobre la micropalanca. 

Los mapas de propiedades mecánicas y topográficas de células (en particular, se utilizaron 

fibroblastos NIH 3T3) han permitido observar de forma cualitativa heterogeneidades y 

características de la arquitectura del citoesqueleto celular. Más en detalle, los resultados 

provenientes de los mapas de módulo de Young y “pseudotopografía” han sido contrastados 

con imágenes provenientes de microscopía de fluorescencia (tinciones en microfilamentos de 

actina y microtúbulos) permitiendo resolver estructuras características como, por ejemplo, 

estrellas de actina. Por otra parte, los mapas del coeficiente de viscosidad han mostrado ser 

más sensible a estructuras internas de la célula, y más en concreto, a los nucléolos. 

Se ha realizado un estudio tridimensional de las propiedades mecánicas de este tipo de 

fibroblastos (NIH 3T3). Mediante la aplicación de filtros en la escala de valores del módulo de 
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Young unido a la asistencia de simulaciones por elementos finitos, se ha sido capaz de 

posicionar tridimensionalmente de forma semicuantitativa distintas fibras pertenecientes al 

citoesqueleto de estos fibroblastos. 

Para el estudio de la respuesta mecánica de tejidos biológicos se han diseñado y fabricado 

puntas de AFM con el propósito de lidiar con el alto grado de heterogeneidad que presentan 

estos sistemas. En este sentido se adhirieron esferas con diámetros cercanos a 50 µm a 

micropalancas con una constante de fuerza nominal cercana a 0.03 N/m. 

Se han estudiado los efectos de implantes tridimensionales basados en rGO sobre la respuesta 

mecánica de médula espinal lesionada cuando se encuentran actuando como promotor de la 

regeneración neural. Se observó cómo estos implantes incrementaban la rigidez de la zona 

lesionada a la vez que mantenían invariable las propiedades mecánicas de la zona colindante o 

no lesionada. Estos resultados fueron parte de un proyecto multidisciplinar que acabó 

demostrando la capacidad de estos biomateriales para inducir la formación de microvasos 

sanguíneos y el crecimiento de axones mielinizados, indicando una remodelación del sistema 

microvascular. 

Se han medido los efectos derivados de la ausencia y modificación de la caveolina-1 con objeto 

de conocer con más profundidad los mecanismos mecanobiológicos inherentes al 

almacenamiento graso y la lipodistrofia. Este estudio englobo tanto experimentos a nivel 

tisular como celular, aportándonos pruebas a favor de la acción de las caveolas como buffer 

mecánico. Siendo los adipocitos del genotipo con ausencias de caveolas los que presentaban 

una mayor resistencia a la deformación y una reducida capacidad hipertrófica. De la misma 

forma, eran los ratones pertenecientes a este genotipo los que presentaban síntomas de 

resistencia a la obesidad y lipodistrofia. 
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Apéndices  

 

 

A.1. Información suplementaria al Capítulo 2 

 A.1.1. Experimentos para la detección de los efectos del “actin 

cortex” sobre las medidas del módulo de Young 

Este apéndice contiene la información referente a los experimentos que se han realizado 

tratando de comprobar las diferencias entre los valores de módulo de Young obtenidos tanto 

con puntas afiladas como romas. En la bibliografía se puede observar como para la misma célula 

las puntas cónicas o piramidales obtienen un valor de 𝐸 mayor que las puntas esféricas1–9. A 

continuación, se expondrá una serie de experimentos y resultados sobre una misma línea celular 

que tendrán como objetivo estudiar este fenómeno. 

En primera instancia, se realizaron experimentos en fibroblastos (“NIH 3T3 Cell Line murine”, 

Sigma-Aldrich) fijados con formaldehído (solución de formaldehído 4% en PBS, Thermo Fisher 

Scientific). Al tener que realizar el mismo experimento sobre la misma célula de forma reiterada 

con distintas geometrías en la punta de AFM, se decidió congelar la evolución temporal de la 

célula mediante una fijación de su actividad. Esto nos permitió medir el mismo conjunto de 

células con al menos cuatro diferentes tipos de puntas sin tener que considerar el parámetro 

temporal como relevante. Posteriormente, se procedió a confirmar este comportamiento 

también en células vivas, las cuales tienen mucha más relevancia gracias a su aplicabilidad en 

distintos ámbitos de la comunidad científica, tanto en biología como en medicina. 

El protocolo experimental que se siguió durante estos experimentos de microscopia de fuerzas 

se basó en la aplicación de una fuerza máxima de 3 nN para células vivas y 4 nN para células 

fijadas con formaldehido. Primero se hacía un pre-escaneo de la célula para poder encontrar la 

zona más alta, normalmente correspondiente con la región localizada sobre el núcleo, de ahí se 

escogía un área de 7x7 µm2, y finalmente se realizaban 512 curvas de fuerza-distancia sobre 

dicha área (la mitad a 1 µm/s y la otra 10 µm/s). Para el caso de los fibroblastos vivos, el 

protocolo experimental se redujo considerablemente, realizándose exclusivamente medidas 

con dos tipos de puntas (una esférica y otra cónica), y únicamente a una velocidad de la punta 

de 10 µm/s. 
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Los resultados de cinco distintos fibroblastos NIH 3T3 fijados con formaldehído se exponen en 

la figura A.1, esto es una parte representativa de todos los que fueron medidos. La obtención 

del módulo de Young se realizó asumiendo un modelo de mecánica de contacto exclusivamente 

elástico, como los introducidos en el capítulo 1 de esta tesis. Para puntas esféricas los valores 

medios de módulo de Young se encuentran en un rango entre 2 y 5 kPa. Por otro lado, para las 

puntas cónicas los valores medios se encuentras englobados entre 6 y 30 kPa. Esto implica un 

incremento de 3-6 veces entre los valores de módulo de elasticidad obtenidos para puntas 

cónicas con respecto a esos mismos valores para puntas esféricas. 

 

Figura A.1. Resultados de módulo de Young obtenidos mediante curvas de fuerza-distancia sobre 
fibroblastos NIH 3T3 fijados con formaldehído. Presentamos los valores obtenidos para cuatro tipos de 
punta distintas: MSCT, AC40, CP-PNP-SiO-C y CP-PNP-SiO-E, las dos primeras con una geometría cónica 
mientras que las dos últimas con esférica. A su vez, se muestran resultados para dos velocidades diferentes 
de la punta (1 µm/s y 10 µm/s) para una indentación con forma triangular (frecuencia de modulación: 0.2 
y 2 Hz, respectivamente). 

Por otro lado, la figura A.2 muestra los resultados de cinco fibroblastos vivos, exponiéndose solo 

valores de módulo de Young para dos configuraciones geométricas distintas y para una única 

velocidad. Esto nos sirve para corroborar que la disminución en los valores de módulo de Young 

para las medidas con puntas esféricas, no es comportamiento exclusivo de las células fijadas, 

sino que es extrapolable a las vivas también. 
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Figura A.2. Resultados de módulo de Young obtenidos mediante curvas de fuerza-distancia sobre 
fibroblastos vivos. Presentamos los valores obtenidos para dos tipos de punta distintas: MSCT (cónica) y 
CP-PNP-SiO-C (esférica). Los experimentos se realizaron con una indentación a velocidad constante de 10 
µm/s (2 Hz). 

En paralelo, se realizaron una serie de experimentos de control. Estos consistieron en la 

aplicación del mismo protocolo experimental sobre muestras que presentan una conocida 

morfología espacial homogénea. Para ello, utilizamos geles de poliacrilamida (PA Gel) con un 

módulo de Young del mismo orden de magnitud que él que presentan estas células vivas. La 

preparación de las muestras de PA Gel se realizó siguiendo el procedimiento discreto en el 

Apéndice A.1.2. 

En la figura A.3 se pueden observar los valores de módulo de Young obtenidos para el PA Gel 

con diferentes geometrías de la punta AFM. Si nos remitimos a una única velocidad (1 µm/s), las 

puntas esféricas nos muestran valores de 1.50 ± 0.02 y 1.50 ± 0.04 KPa para diámetros de 6.63 

µm y 10.00 µm, respectivamente. Por otro lado, las puntas afiladas muestran valores de 1.61 ± 

0.02 y 1.48 ± 0.02 KPa para las puntas MSCT y AC40 (puntas cónicas con un semiángulo de 18°), 

respectivamente. Estos resultados implican la inexistencia de una diferencia entre los valores 

medios obtenidos para ambos tipos de geometría en este tipo de geles. Esta invariancia ha sido 

comunicada en trabajos anteriores, con materiales como agarosa y distintos tipos de geles10,11. 

El aumento de la velocidad de la punta a la hora de realizar la curva de fuerzas (aumento de la 

frecuencia de modulación) de 1 µm/s a 10 µm/s (0.33 Hz a 3.33 Hz), conlleva un ligero 

incremento de 100-200 Pa en los valores obtenidos para el módulo de Young. 
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Figura A.3. Resultados de módulo de Young obtenidos mediante curvas de fuerza-distancia sobre gel de 
poliacrilamida. Presentamos los valores obtenidos para cuatro tipos de punta distintas: MSCT, AC40, CP-
PNP-SiO-C y CP-PNP-SiO-E, las dos primeras con una geometría cónica mientras que las dos últimas con 
esférica. Además, se muestran los resultados para dos velocidades de indentación: 1 µm/s y 10 µm/s 
(correspondientes con frecuencias de modulación de 0.2 y 2 Hz, respectivamente; para una indentación 
con forma triangular). 

 A.1.2. Protocolo de preparación de geles de poliacrilamida (PA) 

La preparación del gel de PA se lleva a cabo entre un cubreobjetos y un portaobjetos con la 

intención de crear una capa lo más homogénea posible. El cubreobjetos se quitará al finalizar la 

polimerización, dejando al polímero yacer sobre el cubreobjetos. Una de las caras del gel de 

dejará expuesta para poder caracterizar la respuesta mecánica del material a posteriori12.  

Productos requeridos para la fabricación: 

 Polvo de acrilamida, ≥99% (ref: A3553; Sigma-Aldrich) y polvo de bis-acrilamida, 99% 

(ref: 146072; Sigma-Aldrich). 

 Tetrametiletilendiamina (TEMED), ~99% (ref: T9281; Sigma-Aldrich). 

 N-[3-(Trimethoxysilyl) propyl]ethylenediamine silane, 97% (ref: 104884; Sigma-Aldrich). 

 Persulfato amónico (APS), ≥99% (ref: A3678; Sigma-Aldrich). 

 Dimetildiclorosilano, ≥99.5% (ref: 440272; Sigma-Aldrich). 

 Solución de Hidróxido de sodio (NaOH), 10 M en H2O (ref: 72068; Sigma-Aldrich).  

 Solución de glutaraldehído en H2O (50 wt. %) (ref: 340855; Sigma-Aldrich). 

 Agua ultra purificada con una resistividad de 18 𝑀Ω · 𝑐𝑚. 

 Tubos cónicos de polipropileno de 50 mL (ref: 339652; ThermoFisher). 
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Procedimiento: 

Preparaciones previas para los cubreobjetos y los portaobjetos: 

a) Los portaobjetos se tratan con una solución 0.1 M de NaOH durante 3 minutos. Se 

continua añadiendo una solución de N-[3-(Trimethoxysilyl)propyl]ethylenediamine 

silane durante 3 minutos adicionales. Después se lava con agua ultra purificada (3 

repeticiones de 10 minutos de duración), se cubre dicho cubreobjetos con una solución 

de 0.5 % glutaraldehído durante 30 minutos. Y, para finalizar, se lavan extensivamente 

con agua ultra purificada y se secan. 

b) Los cubreobjetos usados como parte superior (tapa) se tratan con dimetildiclorosilano 

para crear una capa hidrofóbica que reduzca la adhesión al gel, facilitando la posterior 

extracción de esta plancha de vidrio una vez que el gel esté completamente 

polimerizado. 

Preparación y polimerización del gel de poliacrilamida: 

a) Preparación de 40 % (p/v) de acrilamida en agua y 2% (p/v) de bis-acrilamida en agua 

ultra purificada. 

b) Mezclado de ambas soluciones en un tubo de plástico (Falcon). A continuación, se 

eliminan las burbujas de aire en la mezcla resultante por medio de técnicas de vacío. 

c) Una vez retiradas las burbujas, se añade un 10 % de APS y el TEMED, dejando la solución 

polimerizar entre los cubreobjetos de cristal previamente tratados. La polimerización 

suele durar 30 minutos. 

Finalmente, el cubreobjetos o tapa se retira, y el resultante cubreobjetos con el gel de PA 

adherido a su superficie es almacenado en un tubo cónico de polipropileno de 50 mL sumergido 

en agua ultra purificada. 

A.2. Información suplementaria al Capítulo 3 

 A.2.1. Protocolo de cultivo celular 

Preparación del medio de cultivo: 

Antes de empezar a cultivar una línea celular, debemos saber cuál es el medio apropiado para 

nuestras células. El medio usado más frecuentemente en líneas tales como HeLa, MEFs y 

fibroblastos NIH 3T3 es el DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle Medium). En nuestro caso en 

particular, el DMEM utilizado trae tanto glucosa como glutamina añadidas. En caso de no llevar 

estas moléculas, deben ser añadidas. El medio lleva nutrientes para las células, pero éstas 

necesitan factores de crecimiento y otras moléculas de señalización aportadas a través del 

suero. El suero más usado es el FBS (por sus siglas en inglés: “Fetal Bovine Serum”) con una 

concentración aproximada del 10 % en el modo de cultivo. Afectando a la velocidad con la cual 

se dividirán las células. Para ayudar a evitar contaminaciones en nuestro cultivo es conveniente 

añadir antibióticos (penicilina/estreptomicina) y antifúngicos (fungizona) al medio. Poner 

antibióticos o antifúngicos no garantiza que no vaya a haber contaminaciones, especialmente 

ante infecciones como las debidas a micoplasmas. 
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La conservación del DMEM después de su apertura debe realizarse a 4°C. El suero suele 

almacenarse a -80°C, aunque puede conservarse a -20°C para periodos cortos de tiempo. Los 

antibióticos se almacenan a -20 °C y una vez descongelados a 4°C. Tanto los medios de cultivo 

como los suplementos, y las correspondientes alícuotas, deben abrirse solo dentro de la 

campanada de cultivo celular. Antes de usar la campana, se deberá haber activado el 

funcionamiento del ventilador hasta alcanzar un flujo estabilizado. 

Seguimiento del cultivo: 

Uno de los parámetros más relevantes a monitorizar durante el seguimiento del cultivo celular 

es la confluencia. La confluencia se suele definir como la superficie de la placa de cultivo que se 

encuentra ocupada por células. Las células van creciendo a lo largo del tiempo de forma que van 

aumentando el espacio ocupada en la placa, llegando a un punto en el cual el espacio libre 

disponible comienza a ser limitante, las células reciben señales de inhibición por contacto y 

pueden empezar procesos de daño celular, por lo que es conveniente cambiarlas de placa. 

La monitorización se realizará por medio de inspección visual mediante un microscopio óptico 

invertido. En la figura A.1 se incluyen figuras de distintas confluencias para células del tipo MEF. 

 

Figura A.4. Imágenes de MEFs en cultivo pertenecientes a la base de datos de la ATCC (American Type 
Culture Collection13). Están ordenadas por confluencia creciente, teniendo en la posición 1 una densidad 
de células muy baja y en la posición 5 una muy alta confluencia. 

Para detalles precisos en el mantenimiento de las líneas celulares se recomienda consultar las 

indicaciones del proveedor. En todos los casos, se han seguido las instrucciones proporcionadas 

en las especificaciones técnicas de las líneas celulares utilizadas.  Situaciones como las ilustradas 

en las imágenes 4 y 5 requerirían de la tripsinización y pase del cultivo inmediatos. 

En los experimentos con células en cultivo realizados en la presente tesis doctoral se ha 

intentado mantener un criterio de confluencia constante para todas las muestras del mismo tipo 

celular (imagen 2), a la vez que se mantenía un criterio de pase a una confluencia semejante 

(imagen 3). 

Pase de células (tripsinización): 

Una vez alcanzada la confluencia adecuada, y dependiendo de la rapidez de crecimiento del 

cultivo se procederá a realizar un pase. La velocidad con la que crezcan las células dependerá 

tanto de la línea celular como del medio utilizado. 
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Materiales utilizados: 

 Medio DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle Medium) (ref: 11965084, gibcoTM) 

suplementado con un 10 % de FBS (ref: F0804; Sigma-Aldrich) y 

penicilina/estreptomicina (ref: 15143-122; gibcoTM). 

 Tampón fosfato salino (PBS), polvo (ref: P3563; Sigma-Aldrich). 

 Tripsina, 0.25 % Trypsin-EDTA (ref: 25200-072; gibcoTM). 

 Placas Petri con tratamiento para cultivo celular BioLite (ref: 130180; ThermoFisher 

Scientific). 

 Pipetas serológicas de 10 mL (ref: 10048-945; eppendorf). 

Procedimiento: 

1. Preparar la campana de cultivo de forma adecuada, encendiendo el ventilador y 

obteniendo un flujo adecuado. 

Nota: Paso esencial previo a cualquier tratamiento o procedimiento relacionado con 

cultivos celulares que requiera de condiciones de trabajo estériles. 

2. Calentar con ayuda del baño térmico hasta los 37 °C el medio de cultivo (correctamente 

suplementado), el PBS y la tripsina. 

Nota: Antes de introducir cualquier tipo de material dentro de la campana, deberá ser 

rociado con etanol 70 % en agua y secado con un trozo de papel. 

3. Retirar el medio de las placas de cultivo con ayuda de una pipeta y tratarlo como residuo 

líquido contaminado. 

4. Añadir PBS con cuidado, preferiblemente usando las paredes de la placa como zona de 

choque. El volumen utilizado no es crucial en este paso, el único objetivo que se persigue 

es la limpieza de la placa de restos del medio antiguo. Finalmente, el PBS es retirado y 

tratado como residuo. Este paso se repetirá al 2-3 veces, en caso de ser necesario. 

5. Anadir la tripsina para levantar las células (“tripsinización”). El volumen introducido 

tampoco es especialmente relevante, lo único a tener en cuenta es que debe cubrir la 

superficie en al que se encuentren las células. El tiempo de actuación no debe superar 

los 5-10 min para evitar daños en la membrana plasmática.  

Nota: Este paso debe realizarse a 37 °C. 

6. A continuación, trabajando sobre la misma placa se neutralizará la suspensión celular 

(tripsina) añadiendo al menos el doble de volumen de medio que de tripsina. Si 

trabajamos con el tamaño estándar de placas Petri, 100 mm x 15 mm; solemos utilizar 

entre 1.5-2 mL de tripsina. Una vez haya actuado, introducimos 10 mL de medio. 

Nota: Mezclar bien ambas soluciones, pipeteando repetidamente con suavidad para 

deshacer posibles grupos de células e intentando no producir burbujas de aire. 

7. La dilución para el pase de las células debe ser entre 1:2 y 1:5 (ver indicaciones de la 

empresa suministradora para detalles concretos según tipo celular). En función de esta 

dilución, escogeremos la cantidad adecuada de medio con células suspendidas y lo 

verteremos con cuidado sobre una placa llenada con medio (la cantidad de medio que 

utilizaremos habrá sido calculado previamente de manera que se llene completamente 

la placa). 

Nota: El contenido final de la nueva placa se mezclará mediante un movimiento en cruz. 

Este movimiento permitirá que las células puedan dispersarse por toda la placa y no 

queden concentradas en un único punto de la superficie total. Si no se lleva a cabo 
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adecuadamente este paso, las células quedarán acumuladas y habrá grandes 

densidades en áreas muy localizadas. 

8. Comprobar con el microscopio óptico a las 2 horas que las células se encuentran 

adheridas a la placa Petri. 

A.3. Información suplementaria al Capítulo 4 

 A.3.1. Protocolo de tinción de células fijadas 

El protocolo que describiremos a continuación consiste en una doble tinción centrada en dos 

componentes del citoesqueleto celular: los microfilamentos de actina y los microtúbulos, para 

la posterior visualización de los mismos mediante microscopía de fluorescencia. En concreto, el 

verde será el color asignado a la actina y el rojo a la tubulina. 

Productos: 

 Solución de formaldehído (ref: 28908; ThermoFisher Scientific) 4% en PBS. 

 Solución de Triton X-100 (ref: T8787; Sigma-Aldrich) en PBS. 

 Solución de BSA (por sus siglas en inglés: Bovine Serum Albumin) (ref: A7906; Sigma-

Aldrich) 3%, 1% y 0.2 % en PBS. 

 Anticuerpo primario: anti-α-tubulin (bovine), mouse IgG1, monoclonal 236-10501 200 

µg/ml (ref: A11126; invitrogenTM - ThermoFisher Scientific) en PBS (suplementado con 

un 1% BSA). 

 Anticuerpo secundario: AlexaFluorTM 594 F(ab’)2 fragment of rabbit anti-mouse IgG 

(H+L) (ref: A21205; invitrogenTM - ThermoFisher Scientific), solución comercial 2 mg/mL 

en PBS. 

 AlexaFluorTM 488 Phalloidin (ref: A12379; invitrogenTM - ThermoFisher Scientific) diluado 

en metanol. 

Procedimiento: 

El protocolo expuesto hará referencia al volumen de una placa Petri de 35 mm y una confluencia 

del cultivo celular tipo imagen 2-3. Este procedimiento ha sido exitosamente probado en líneas 

celulares como HeLa y fibroblastos comerciales NIH 3T3. 

1. Fijación de las células con una solución de paraformadehído al 4 %. Primero se retira el 

medio de cultivo y se limpia la muestra con PBS pipeteando repetidamente. Tiempo de 

exposición: 10-15 minutos. Volumen recomendado: 1 mL. 

2. Retirar la solución fijadora y volver a lavar con PBS. 

3. Permeabilización de las células mediante una solución de 0.5 % Triton X-100 (v/v) en 

PBS durante 15 minutos a temperatura ambiente. 

4. Extraer la solución permeabilizadora y limpiar con PBS repetidamente (2-3 veces). 

5. Incubación con una solución bloqueadora de BSA al 3% (p/v) en PBS. Tiempo: 60 minutos 

(con la posibilidad de dejarlo actuar durante la noche). 

6. Añadir el anticuerpo primario. Primero, necesitaremos preparar una solución madre 

añadiendo 250 µL de PBS con 1% BSA (solución de bloqueo) al producto denominado 

anti-α-tubulin (bovine), mouse IgG1, monoclonal 236-10501, directamente introducido 

en el vial comercial. Una vez preparada esta primera solución, correspondiente a una 
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concentración de 200 µg/mL, se diluirá a 1 µg/mL y se incubarán las células fijadas 

durante 3 horas en la misma.  

Nota: Para una placa Petri de 35 mm se usarán 10 µL de la solución inicial mezclado con 

2 mL de 1% BSA en PBS para conseguir la concentración de 1 µg/mL. 

7. Añadir el anticuerpo secundario (AlexaFluorTM 594 F(ab’)2 fragment of rabbit anti-

mouse IgG (H+L)) en una concentración de 2 µg/mL en PBS (0.2 % BSA) e incubar durante 

45 minutos a temperatura ambiente.  

Nota: Para los volúmenes sugeridos a lo largo de todo el protocolo se recomienda 2 µL 

de la solución comercial de Alexa FluorTM 594 en 2 mL de PBS con 0.2 % de BSA. 

8. Una vez pasados los 45 minutos se limpiará la muestra repetidas veces con PBS para 

eliminar el anticuerpo fluorescente que no se haya unido. 

9. Añadir el anticuerpo para la actina. Como usamos una tinción basada en faloidina 

(compuesto orgánico de tipo toxina usada muy a menudo en técnicas de fluorescencia 

para investigar la distribución de F-actin en las células), simplemente tendremos que 

añadir 20 µL de la solución comercial de AlexaFluorTM 488 Phalloidin mezclado con 1 mL 

de PBS durante 20 minutos. 

10. Finalmente, limpiar pipeteando con PBS. Para su almacenamiento se mantendrán las 

células fijadas teñidas inmersas en PBS a 4°. 

11. La célula esta lista para su visualización por microscopía de fluorescencia (ver antes de 

24 horas). 

 A.3.2. Protocolo de tinción de células vivas 

El protocolo que describiremos a continuación consiste en una doble tinción centrada en los 

microfilamentos de actina (color verde) y el núcleo celular (color rojo).  

Productos: 

 Medio de cultivo celular (DMEM con los suplementos pertinentes). 

 Solución BacMam Actin-GFP (ref: C10582; invitrogenTM - ThermoFisher). 

 Solución BacMam Nucleus-RFP (ref: C10603; invitrogenTM - ThermoFisher). 

 Solución denominada BacMam Enhancer (ref: B10107; invitrogenTM - ThermoFisher). 

Según es proporcionada por el fabricante trae dos componentes que han de mezclarse. 

Verter el componente B (DMSO) dentro del vial del Enhancer kit (componente A).  

Procedimiento: 

El protocolo expuesto hará referencia a un volumen relacionado con una placa petri de 35 mm 

y una confluencia del cultivo celular tipo imagen 1-2. Este procedimiento ha sido exitosamente 

probado en líneas celulares como HeLa y fibroblastos comerciales NIH 3T3. 

1. Añadir 20 µL de ambas soluciones BacMam al medio de cultivo celular con un volumen 

inicial de 2 mL. Introducir las células en la incubadora durante 16 horas. 

2. Cambiar el medio de cultivo por otro que contendrá el BacMam Enhancer. Para un 

volumen de medio de 2 mL, añadir 6 µL de dicha solución. Posteriormente, incubar las 

células a 37 °C durante 60-90 minutos. 

3. Retirar el medio y añadir el medio de cultivo estándar. Incubar durante 16 horas y 

visualizar en microscopio de fluorescencia. 
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 A.3.3. Detalles sobre la obtención del canal de “pseudotopografía” 

Partiendo de la expresión (1.9) para una indentación tridimensional introducida en el capítulo 

1, podemos adaptarla al problema bidimensional que actualmente nos incumbe. Para ello, la 

reescribiremos en función del punto de contacto 𝑍𝑐  (equivalente a la topografía real de la célula) 

y la posición de la punta 𝑍. 

 

𝐹(𝑥, 𝑦) = 𝜆(𝑥, 𝑦) [𝑍(𝑥, 𝑦) − 𝑍𝑐(𝑥, 𝑦)]𝛽 
 

(A.3.1) 

  

En la ecuación A.3.1 tenemos las variables 𝑥 e 𝑦 que representan las posiciones espaciales que 

definen el mallado del “Force Volume”. 𝜆(𝑥, 𝑦) es un coeficiente que depende del área de 

contacto punta-muestra y de la dureza del material justo en el pixel sobre el que estamos 

trabajando. 𝛽 es un exponente que está relacionado con la geometría de la punta. 

 

Figura A.5. Esquema ilustrativo del proceso de obtención del canal denominado como 
“pseudotopografía”. a) Se ejemplifica sobre una línea de curvas fuerza-distancia perteneciente al eje x, a 
que parte de los datos obtenidos corresponden cada una de las magnitudes envueltas en la ecuación 4.3. 
b) Ejemplo del sentido que tiene realizar una transformada de Fourier espacial sobre nuestros datos 
experimentales. Dependiendo si destacamos altas o bajas frecuencias, observaremos una contribución 
mayor de 𝑍𝑐  o 𝜆. 

Por simplicidad podemos reducir el problema y trabajar línea a línea. Los resultados obtenidos 

serán fácilmente extrapolables al caso bidimensional. Si imponemos unas condiciones de 

“setpoint”: 𝐹(𝑥) = 𝐹𝑆 (𝐹𝑆 es la fuerza máxima ejercida, igual para cada uno de los puntos de la 

línea), y 𝑍 (𝑥) = 𝑍𝑡(𝑥) (𝑍𝑡(𝑥) es la indentación máxima en la célula, que dependerá de la dureza 

del material en cada pixel y de la fuerza máxima ejercida 𝐹𝑆); la ecuación A.3.1 para este caso 

particular se transformará en: 

 

𝐹𝑆 = 𝜆(𝑥) [𝑍𝑡(𝑥) − 𝑍𝑐(𝑥)]𝛽 
 

(A.3.2) 
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El significado de cada uno de los componentes de la ecuación A.3.2 está representado en la 

figura A.5.a, correspondiendo con un esquema diseñado para una única línea de datos de toda 

la matriz.  Si trabajamos con la topografía dada por el AFM 𝑍𝑡(𝑥), a un “setpoint" determinado, 

podemos observar que reescribiendo A.3.2 tiene dos contribuciones (ecuación A.3.3): una 

dependiente de la morfología de la célula (𝑍𝑐) y otra que está relacionada con las propiedades 

internas de la misma (𝜆). 

 

𝑍𝑡(𝑥) = 𝑍𝑐(𝑥) + √𝐹𝑆
𝛽

  √𝜆(𝑥)
𝛽

 

 

(A.3.3) 

  

Si hacemos la transformada de Fourier de A.3.3, tendremos una clara contribución a bajas 

frecuencias espaciales principalmente proveniente de 𝑍𝑐, mientras que 𝜆(𝑥) tendrá una 

aportación a frecuencias altas. Ver figura A.5.b con un esquema sobre este razonamiento. Por 

tanto, si aplicamos un filtro pasa alta podremos obtener una “pseudotopografía” que contendrá 

información combinada de las propiedades tanto mecánicas como topográficas de la célula. No 

obstante, si aplicamos un filtro pasa baja obtendremos una imagen muy cercana a la de la 

topografía real de la célula, que viene dada por cada uno de los puntos de contacto que se 

determinan para cada curva de fuerza-distancia. 

La figura A.6 ejemplifica las diferentes etapas y resultados que se obtienen al aplicar el 

procedimiento de filtrado por transformada de Fourier que acabamos de describir. Podemos 

observar como inicialmente partimos de la topografía a un “setpoint” de 4 nN y extraemos los 

dos nuevos canales figura A.6.c y A.6.d. La “pseudotopografía” que hemos desarrollado en esta 

sección, basada en un filtro pasa alta espacial, nos aporta una gran definición a la hora de evaluar 

la estructura del citoesqueleto. Gran parte del citoesqueleto resuelto en la figura A.6.d 

corresponde con la corteza celular, ya que se encuentra justo subyacente a la membrana, y es 

lo primero que la punta de AFM siente al hacer un experimento de indentación. 
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 A.3.4. Aplicabilidad de la metodología de estudio tridimensional a 

células vivas 

Durante el capítulo 4 de la presente tesis doctoral se han introducido una serie de resultados 

experimentales basados en el desarrollo de una metodología capaz de extraer información 

mecánica de células de forma local a escala nanométrica. Los resultados mencionados y las 

figuras presentadas a lo largo de dicho capítulo han sido obtenidos a partir de células fijadas. En 

este apéndice demostramos la aplicabilidad de esta técnica para células vivas, permitiéndonos 

extrapolar los resultados obtenidos y las discusiones realizadas para células fijadas al conjunto 

de células vivas. Las células utilizadas son fibroblastos NIH 3T3 y las medidas expuestas tanto en 

la figura A.7 como A.8 pertenecen a esta línea celular. 

Obtención de alta resolución en la corteza celular y el citoesqueleto mediante los canales de 

“pseudotopografía” y módulo de Young. 

 

 

Figura A.7. Propiedades mecánicas obtenidas a partir de tres células vivas distintas. Para cada una de ellas 
se ha incluido una imagen óptica, sobre la cual se especifica el área de escaneo escogida para realizar las 
medidas de AFM. Se muestran los canales de “pseudotopografía” y módulo de Young, permitiéndonos 
observar el citoesqueleto de las células. Las escalas en las imágenes ópticas son de 15 µm. Las barras de 
escala para los canales derivados del AFM son de 10 µm. 

Demostración de la posibilidad de visualizar estructuras internas de las células mediante el canal 

correspondiente a la viscosidad. Es posible observar los nucléolos mediante técnicas derivadas 

del AFM también en células vivas, comprobando que las capacidades de adquisición de datos 

también en profundidad permanecen intactas al ser aplicadas en células vivas. 

 

Figura A.8. Mapas de coeficiente de viscosidad obtenidas en tres fibroblastos NIH 3T3 distintos. Para cada 
una de ellas se ha incluido una imagen óptica, sobre la cual se especifica el área de escaneo escogida para 
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realizar las medidas de AFM. Las escalas en las imágenes ópticas son de 15 µm. Las barras de escala para 
los canales derivados del AFM son de 10 µm, exceptuando la célula de la izquierda de la figura, en la cual 
la escala corresponde a 5 µm. 

A.4. Información suplementaria al Capítulo 5  

 A.4.1. Tablas de los estudios estadísticos desarrollados  

En este apéndice se incluyen las tablas que resumen el estudio estadístico realizado en el trabajo 

de biomedicina que se describe a lo largo del capítulo 5 de la presente tesis doctoral. 

 rGO 
“scaffold” 

GM fijada WM fijada GM viva WM viva 

GM fijada 1     

WM fijada <0.001 <0.001    

GM viva <0.001 <0.001 0.562   

WM viva <0.001 <0.001 <0.001 <0.001  

Neuronas <0.001 <0.001 0.002 <0.001 <0.001 

 

Tabla A.1. Comparación estadística (valor de p) entre los módulos de Young de neuronas, rGO “scaffold” 

y las diferentes regiones de la médula espinal (sustancia gris y blanca para tanto tejidos vivos como 

fijados). Al ser las varianzas heterogéneas entre grupos (test de Levene) se optó por un tratamiento post-

hoc tipo Games-Howell. 

 

 rGO implantado rGO “scaffold” Médula sana Interfase 

rGO “scaffold” <0.001    

Médula sana <0.001 <0.001   

Interfase <0.001 <0.001 <0.001  

Hemimédula 
Izquierda 

<0.001 <0.001 0.366 <0.001 

 

Tabla A.2. Comparación estadística (valor de p) entre los módulos de Young del hemimédula izquierda 

(incluyendo tanto sustancia gris como blanca), interfase, tejido vivo normal (incluyendo también sustancia 

gris y blanca) y “rGO scaffold” antes y después del implante. Al ser las varianzas heterogéneas entre grupos 

(test de Levene) se optó por un tratamiento post-hoc tipo Games-Howell. 
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A.5. Información suplementaria al Capítulo 6  

 A.5.1. Tablas de los estudios estadísticos desarrollados  

En este apéndice se incluirán las tablas que resumen el estudio estadístico llevado a cabo en el 

trabajo de biomedicina que se describe a lo largo del capítulo 6 de la presente tesis doctoral.  

Peso Total HFD (Scheffé)  Peso Total ND (Scheffé) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.19036   KI <0.001  

KO <0.001 <0.001  KO 0.0063 0.8097 

 

Tabla A.3. Comparación estadística (valor de p) de los pesos totales de animales pertenecientes a 

genotipos WT, KI y KO (incluyendo tanto HFD como ND).  

 

Peso Subcutánea HFD (Scheffé)  Peso Visceral HFD (Games-Howell) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.4892   KI 0.026  

KO <0.001 <0.001  KO <0.001 <0.001 

       

Peso Subcutánea ND (Scheffé)  Peso Visceral ND (Games-Howell) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.507   KI 0.2305  

KO 0.026 0.025  KO 0.006 0.1318 

 

Tabla A.4. Comparación estadística (valor de p) de los pesos de los depósitos adiposos tanto a nivel 

subcutáneo como visceral en animales pertenecientes a genotipos WT, KI y KO (incluyendo tanto HFD como 

ND).  

E Tejido Adiposo HFD (Scheffé)  E Tejido Adiposo ND (Scheffé) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.19036   KI <0.001  

KO <0.001 <0.001  KO 0.0063 0.8097 

Tabla A.5. Comparación estadística (valor de p) del módulo de Young obtenidos para tejidos adiposos 

pertenecientes a animales del genotipo WT, KI y KO (incluyendo datos tanto de HFD como de ND).  
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Fibrosis Subcutánea HFD  
(Games-Howell) 

 
Fibrosis Visceral HFD  

(Games-Howell) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.644   KI 0.833  

KO 0.042 0.038  KO 0.008 0.007 

       

Fibrosis Subcutánea ND (Scheffé)  Fibrosis Visceral ND (Scheffé) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.6533   KI 0.9809  

KO 0.9774 0.7743  KO 0.1375 0.1898 

 

Tabla A.6. Comparación estadística (valor de p) de la fibrosis medida por histología tanto para grasa 

subcutánea como visceral de animales pertenecientes a genotipos WT, KI y KO (incluyendo tanto HFD como 

ND).  

 

  E Adipocitos (Scheffé)   

   WT KI   

  KI 0.0125    

  KO <0.001 0.630   

       

𝑻�̃� Adipocitos (Scheffé)  𝑲�̃� Adipocitos (Games-Howell) 

 WT KI   WT KI 

KI 0.2227   KI 0.022  

KO 0.0134 0.9311  KO 0.010 0.152 

 

Tabla A.7. Comparación estadística (valor de p) del módulo de Young obtenidos para adipocitos 

pertenecientes a animales del genotipo WT, KI y KO. También se ha incluido la comparación estadística 

para los parámetros derivados del modelo de tensiones: pretensión aparente (𝑇0̃) y módulo de 

compresibilidad aparente del área de la membrana (𝐾�̃�).  



 
157 Apéndices 

 A.5.2. Comparativa por ajustes lineales entre el modelo elástico de 

Hertz y el modelo de tensiones 

En este apéndice mostraremos unos ejemplos representativos del ajuste por mínimos cuadrados 

a los dos modelos que se han introducido para describir la respuesta mecánica de los adipocitos. 

 

Figura A.9.Curvas de fuerza-distancia representativas que han sido obtenidas por medio de un AFM en 
adipocitos provenientes de genotipos WT, KI y KO. Los resultados de los ajustes tanto al modelo elástico 
de Hertz como al modelo de tensiones están incluidos justo debajo de cada curva. 

Como es posible apreciar de ambos ajustes, la respuesta mecánica obtenida mediante técnicas 

de indentación con AFM puede ser ajustada a ambos modelos con cierta seguridad. Sin 

embargo, esta comparativa no es capaz de relevar cuál de los modelos describe mejor el 

comportamiento mecánico de los adipocitos. Quizá sea ligeramente más preciso el ajuste al 

modelo de tensiones, lo cual tiene sentido teniendo en cuenta que dicho modelo tiene dos 

grados de libertad en contraposición al único grado de libertad (𝐸) que tiene el modelo elástico 

para realizar el ajuste (se ha asumido un coeficiente de Poisson de 0.5 para las células). 
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Listado de símbolos y acrónimos 

Acrónimos 

AFM: microscopio de fuerzas atómicas 

(por sus siglas en inglés: “Atomic Force 

Microscope”) 

BSA: albúmina de suero bovino (por sus 

siglas en inglés: “Bovine Serum Albumin”) 

PBS: buffer de fosfato salino (por sus siglas 

en inglés: “Phosphate Buffered Saline”) 

CAV1: caveolina-1 

CMR: reología de capas celulares (por sus 

siglas en inglés: “Cell Monolayer Rheology”) 

Cyt-D: “cytochalasin-D”, inhibidor de la 

polimerización de actina 

DMEM: medio de cultivo celular: 

“Dulbecco’s Modified Eagle Medium”  

ECM: matriz extracelular (por sus siglas 

inglés: “Extracellular Matrix”) 

ES: substratos elastoméricos (por sus siglas 

en inglés “Elastomeric Substrate”) 

FBS: suplemento para el medio de cultivo 

celular “Fetal Bovine Serum”  

FC: curva de fuerza-distancia (por sus siglas 

en inglés: por siglas en inglés: “Force 

Curve”) 

FEM: método de elementos finitos, por sus 

siglas en inglés: “Finite Element Method”) 

FV: “Force Volume” 

GM: sustancia gris (por sus siglas en inglés: 

“Grey Matter”) 

HFD: dieta de alto contenido en grasa (por 

sus siglas en inglés: “High Fat Diet”) 

KI: modelo mutante, un aminoácido de la 

CAV1 (Y14) ha sido reemplazado 

KO: genotipo caracterizado por la ausencia 

de CAV1 (modelo Cav1-/-) 

LD: gota de grasa (por sus siglas en inglés: 

“Lipid Droplet”) 

MA: aspiración con micropipetas, (por sus 

siglas en inglés: “Micropippete Aspiration”) 

MC: citometría por microfluídica (por sus 

siglas en inglés: “Microfluidic Cytometry”) 

MEF: “Mouse Embryonic Fibroblasts” 

MRI: resonancia magnética nuclear (por 

sus siglas en inglés: “Magnetic Resonance 

Imaging”) 

MTC: “Magnetic Twisting Cytometry” 

MTS: tinción tricromática de Masson (por 

sus siglas en inglés: “Masson’s Trichrome 

Stain”)  
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ND: dieta Normal (por sus siglas en inglés: 

“Normal Diet”) 

OBD: “Optical Beam Deflection” 

OS: estiramiento óptico (por sus siglas en 

inglés: “Optical Strechting”) 

PALM: “photoactivated localization 

microscopy” 

PF-QNM: método “off-resonance” para 

operar un AFM (por sus siglas en inglés: 

“PeakForce Quantitave Nanomechanical 

Properties Mapping”) 

PID: controlador proporcional-integral-

derivativo  

PPT: reometría de planos paralelos (por 

sus siglas en inglés: ”Parallel-Plate 

rheology”) 

PTM: microreología por seguimiento de 

partículas (por sus siglas en inglés: 

“Particle-Tracking Microrheology”) 

rGO: óxido de grafeno reducido (por sus 

siglas en inglés: “reduced graphine oxide”) 

SCI: lesión de la médula espinal (por sus 

siglas en inglés: “Spinal Cord Injury”)  

SEM: microscopio electrónico de barrrido 

(por sus siglas en inglés: por siglas en 

inglés: “Scanning Electron Microscope”) 

STED: “stimulated emission depletion” 

STORM: “stochastic optical reconstruction 

microscopy” 

TEM: microscopio electrónico de 

transmisión (por sus siglas en inglés: 

“Transmission Electron Microscope”) 

UV: ultravioleta 

WM: sustancia blanca (por sus siglas en 

ingles “White Matter”)  

WT: genotipo de control (modelo Cav1+/+)  

Y14: Tirosina 14 
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Símbolos 

𝑺: distancia punta-muestra 

𝒁𝟎: posición de la muestra respecto a un 

sistema de referencia determinado 

𝒁: posición de la base de la micropalanca 

respecto a un sistema de referencia 

determinado 

𝚫𝒛: deflexión de la micropalanca 

Sd: sensibilidad del fotodiodo 

𝒌: constante de fuerzas de la micropalanca 

𝒉𝒄: grosor de la micropalanca 

𝒃𝒄: anchura de la micropalanca 

𝑳: longitud de la micropalanca 

𝜞𝒊: función hidrodinámica dependiente de 

la forma de la micropalanca 

𝑻: temperatura absoluta 

 𝒌𝑩: constante de Boltzmann 

𝑸𝒇: factor de calidad 

𝝎𝒇: frecuencia de resonancia de la 

micropalanca 

ωvac: frecuencia de resonancia en vacío  

𝝈: tensión (“stress”) 

𝜺: deformación (“strain”) 

𝑬: módulo de Young o módulo de 

Elasticidad 

𝜶: semiángulo del cono o pirámide 

𝜹: indentación 

𝑭: fuerza 

𝑮: módulo de cizalla o cortadura 

𝑩: módulo de compresibilidad 

ν: coeficiente de Poisson 

𝑸: respuesta del material a un pulso de 

deformación (“relaxance”) 

𝑼: respuesta del material a un pulso de 

tensión (”retardance”) 

𝑲: función de relajación 

𝑱: función de “creep” 

𝜼: coeficiente de viscosidad 

𝑬𝒍𝒐𝒔𝒔: “loss modulus” 

𝒃 : factor de rozamiento 

𝑭𝒂: fuerza en la curva de aproximación 

𝑭𝒓: fuerza en la curva de alejamiento 

𝝉: tiempo de relajación 

𝑻: tensión 

KA: módulo de compresibilidad del área 

T0: pretensión 
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