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Resumen 

La presente tesis doctoral tiene como objetivo la obtención de vidrios mesoporosos 

bioactivos (MBGs) para ser utilizados en el tratamiento de defectos óseos asociados a 

patologías del tejido óseo. La motivación de este trabajo surge de la demanda de 

terapias regenerativas para el tratamiento de defectos óseos derivados de enfermedades 

como la osteoporosis, la infección o el cáncer. Generalmente la mayoría de los 

implantes óseos poseen una vida útil limitada y se implantan con fines sustitutivos. En 

la actualidad, relacionado en gran medida con el envejecimiento de la población, ha 

surgido la necesidad de diseñar materiales que favorezcan la regeneración ósea frente a 

los diseñados para su sustitución. En este sentido las biocerámicas bioactivas de tercera 

generación, en las que se engloban los MBGs presentan propiedades que favorecen la 

regeneración de defectos en el hueso promoviendo la restauración y reparación de los 

mismos. En la presente tesis hemos hemos abordado este objetivo siguiendo tres 

estrategias: 

1. Optimización de las propiedades químicas y de la estructura porosa para 

determinar las composiciones químicas y propiedades texturales más adecuadas para 

los fines propuestos.  

2. Obtención de MBGs con capacidad regenerativa para tratamiento o prevención 

secundaria de tumores óseos e infecciones en el hueso.  

3. Obtención de andamios macroporosos de MBGs para regeneración de hueso en 

pacientes osteoporóticos. 

Los MBGs se han preparado en el sistema SiO2-CaO-P2O5 por el método de 

autoensamblaje inducido por evaporación (EISA). Este método se basa en la 

incorporación de un agente director de estructura (SDA) durante la síntesis por el 

método sol-gel y  permite la incorporación de componentes no silíceos en las estructuras 

mesoporosas. Se ha obtenido un conjunto de MBGs a partir del uso de diferentes SDA 

no iónicos dentro de la misma composición química, lo que ha dado lugar un conjunto 

de materiales con diferentes estructuras y propiedades texturales. Los MBGs con 

tamaños de mesoporo menores favorecen el intercambio iónico con el medio, siendo 

más bioactivos y presentando un mejor comportamiento in vitro con células 

preosteoblásticas. 
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Tras estudiar la influencia de las propiedades texturales en el comportamiento in vitro, 

se han obtenido materiales con diferentes composiciones químicas dentro del sistema 

SiO2-CaO-P2O5 con el fin de conocer el efecto de la composición sobre su 

comportamiento frente a células óseas. Tras la caracterización físico-química y la 

evaluación de su bioactividad in vitro pudimos concluir que los MBGs de composición 

75SiO2-20CaO-5P2O5 (% mol) (MBG-75S) obtenidos con F127 como SDA presentaban 

las mejores propiedades bioactivas. Como consecuencia de su elevada superficie 

específica, estructura y contenido en calcio se produce un rápido intercambio iónico 

(principalmente especies solubles de calcio y silice) entre MBGs y el medio 

circundante, lo que da lugar a la rápida formación de una fase tipo carbonato apatita 

nanocristalina, muy similar al componente mineral del hueso.  Por ello, este material ha 

sido elegido para evaluar su respuesta in vitro en contacto con células de tipo 

osteoblasto, osteoclasto y macrófagos. Los resultados obtenidos mostraron que MBG-

75S presenta elevada biocompatibilidad in vitro. MBG-75S redujo la actividad de los 

osteoclastos, pero no inhibió la osteoclastogenesis, lo que evitaría situaciones de hueso 

adinámico al ser implantados. Finalmente se ha demostrado que MBG-75S no favorece 

la diferenciación de los macrófagos a fenotipo pro-inflamatorio M1, lo que sería 

indicativo de que los materiales no producirían una respuesta inflamatoria prolongada 

en el tiempo al ser implantados in vivo. Estos resultados hacen de MBG-75S un 

candidato interesante como injerto óseo en pacientes osteoporóticos.  

Estudios previos han demostrado que la incorporación de determinados iones con 

actividad terapéutica a en estructura de los MBGs permite ampliar su campo de 

aplicación. Sin embargo la incorporación de estos iones puede afectar a la estructura y 

propiedades en los MBGs. Por ello, hemos estudiado la influencia de la incorporación 

de iones como Cu
2+

, Sr
2+

 o Co
2+

en las propiedades estructurales de los MBGs. Los 

estudios por RMN han permitido determinar que la presencia de P2O5 juega un papel 

importante en la estructura de los MBGs. El P2O5 interacciona con estos iones, que 

actúan como deformadores de red, formando ortofosfatos, favoreciendo de este modo la 

formación de estructuras mesoporosas mejor ordenadas.  

Se han preparado MBGs en el sistema SiO2-CaO-P2O5 sustuidos con Ga (III) para dotar 

a estos materiales con actividad antiosteoporótica. Para evitar que la estructura del 

material se vea afectada al introducir galio se ha seguido una estrategia de incorporación 

mediante impregnación post-síntesis. La incorporación se llevó a cabo mediante la 
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disolución de Ga(NO3)2·4.5H2O en medio alcalino, en contacto con MBGs de dos 

composiciones diferentes dentro del sistema SiO2-CaO-P2O5. Los estudios de RMN han 

demostrado que el galio se incorpora a los materiales siguiendo dos mecanismos: (I) 

intercambio iónico con el calcio de los materiales y (II) incorporación como formador 

de red en forma de [GaO4]. La presencia de galio no afecta a la capacidad de formación 

de la fase tipo apatita en la superficie de los mismos en contacto con fluido corporal 

simulado, indicando que los MBGs-Ga conservan el comportamiento bioactivo de estos 

materiales. El galio no afectó a la proliferación celular, sin embargo los estudios in vitro 

con macrófagos y factores de diferenciación demostraron el efecto sobre la 

osteoclastogénesis, lo que postula a los MBGs SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 como materiales 

muy interesantes para la regeneración en pacientes osteoporóticos.  

Con el objetivo de obtener sistemas para el tratamiento y prevención secundaria de 

osteosarcoma e infección ósea se ha modificado la superficie de los MBGs para 

desarrollar sistemas estímulo-respuesta sensibles a enzimas. Estos sistemas pueden 

retener fármacos en su interior que se liberan al elevarse la concentración de enzimas 

asociadas a osteosarcoma (caso de fosfatasa alcalina) y a la infección (caso de 

proteasas). El tamaño de poro y el contenido en calcio resultan factores determinantes 

para su uso como matrices liberadoras de fármacos de los MBGs. Nuestros estudios 

demuestran que el tamaño debe ser relativamente pequeño para que pueda ser tapado 

por el agente funcionalizante, el cual actúa a modo de compuerta, y que el contenido en 

calcio no debe ser demasiado alto puesto que los MBGs se disuelven rápidamente 

liberando la carga de forma prematura.  

El sistema sensible a fosfatasa alcalina ha permitido la liberación controlada de 

doxorrubicina, disminuyendo significativamente la viabilidad de células de 

osteosarcoma humano en condiciones in vitro. La presencia de los grupos fosfato en 

esta compuerta atrapa el calcio y ralentiza la bioactividad de estos sistemas, la cual se 

recupera en presencia del estímulo cuando se produce la rotura de la compuerta. Por su 

parte, el sistema sensible a enzimas proteasas producidas por bacterias ha permitido la 

liberación de levofloxacino de forma controlada, inhibiendo la formación de unidades 

formadoras de colonias de E. Coli. La compuerta molecular sensible a proteasas no 

afecta a la bioactividad de los MBGs.  
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Se han preparado andamios macroporosos por un método aditivo de prototipado rápido 

como es la técnica de robocasting. Estos andamios se prepararon con ɛ-policaprolactona 

(PCL) para formar composites MBG-PCL. Se evaluó la capacidad del MBG para 

estimular la migración de osteoblastos hacia el interior de los andamios. Para ello se 

diseñó un experimento que consistió en el estudio de la proliferación y colonización 

celular en andamios dispuestos en forma de estratos. Las células fueron sembradas en el 

estrato inferior, observándose que la migración celular desde el andamio de siembra 

hacia los estratos superiores era significativamente mayor en los andamios que 

contienen MBG. Este hecho se pudo explicar en términos del comportamiento bioactivo 

del MBG, de la liberación al medio de especies solubles de calcio y sílice y de la 

arquitectura del andamio, que favorece la migración celular a través de los puntos de 

contacto entre las paredes que lo forman.  

Los estudios in vivo se han llevado a cabo en un modelo ovino que simula las 

condiciones de osteoporosis en humanos. Estos estudios han demostrado el excelente 

comportamiento de los andamios MBG-PCL. Su implantación en un defecto cavitario 

estimula la formación de nuevo tejido óseo en su interior por lo que este sistema se 

postula como un interesante candidato para la regeneración de defectos óseos en 

pacientes con osteoporosis. Con el objetivo de evaluar los efectos que la liberación local 

de un inhibidor osteoclastico tendría en la regeneración ósea, en condiciones de 

osteoporosis, se incorporó ácido zoledrónico en la matriz polimérica de estos andamios. 

El resultado fue la pérdida para estimular la formación de nuevo hueso, la formación de 

tejido fibroso y la estimulación de la respuesta inflamatoria alrededor del implante.  

El conjunto de resultados recogidos en esta tesis doctoral ponen de manifiesto el interés 

de los MBGs como biocerámicas para regeneración ósea de defectos derivados de 

patologías como cáncer, infección y osteoporosis. 

4



Summary 

 

Summary 

The objective of this thesis has been to obtain mesoporous bioactive glasses (MBG) to 

be used in the treatment of pathologies associated with bone tissue. The motivation for 

this work arises by the demand for regenerative therapies for the treatment of bone 

defects derived from diseases such as osteoporosis, infection or cancer. Most bone 

implants generally have a limited lifespan and are implanted for replacement purposes. 

Currently, due to the ageing of the population, the need has arisen to design materials 

that favour bone regeneration as opposed to bone replacement. In this sense, the third 

generation bioactive bioceramics including MBGs have properties that favor the 

regeneration of defects in the bone, promoting their restoration and repair. This 

objective has been addressed through three strategies: 

1. Optimization of chemical properties and porous structure to determine the most 

suitable chemical compositions and textural properties for the proposed purposes.  

2. Obtaining regenerative MBGs for secondary treatment or prevention of bone 

tumors and bone infections.  

3. Obtaining macroporous scaffolding of MBG for bone regeneration in 

osteoporotic patients. 

The MBGs have been prepared in the SiO2-CaO-P2O5 system by the method of self-

assembly induced by evaporation (EISA). This method is based on the incorporation of 

a structure director agent (SDA) during the synthesis by the sol-gel method and allows 

the incorporation of non-siliceous components in the mesoporous structures. A set of 

MBGs has been obtained from the use of different non-ionic SDA within the same 

chemical composition resulting in materials with varying structural and textural 

properties. The MBGs with smaller mesopore sizes favor ion exchange with the 

medium, being more bioactive and presenting better in vitro behavior interactions with 

preosteoblastic cells. 

After studying the influence of textural properties on in vitro behaviour, materials with 

different chemical compositions have been obtained within the SiO2-CaO-P2O5 system 

in order to know the effect of the composition on its behaviour against bone cells. After 

the physical-chemical characterization and evaluation of its bioactivity in vitro, we were 

able to conclude that the MBGs with a composition of 75SiO2-20CaO-5P2O5 (% mol) 
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(MBG-75S) obtained with F127 as SDA had the best bioactive properties. Due to its 

high specific surface area, structure and calcium content, there is a rapid ion exchange 

(mainly soluble calcium and silica species) between MBGs and the surrounding media 

resulting in rapid formation of a nanocrystalline carbonated-apatite very similar to the 

mineral component of bones. Therefore, this material has been chosen to evaluate the in 

vitro response of the material in contact with osteoblast, osteoclast and macrophage 

cells. The results obtained showed high in vitro biocompatibility. MBG-75S reduced the 

activity of osteoclasts, but without inhibiting osteoclastogenesis, which would prevent 

adynamic bone situations when implanted. Finally, it has been shown that MBG-75S 

does not favor the differentiation of macrophages to pro-inflammatory phenotype M1, 

which would indicate that the materials would not produce a prolonged inflammatory 

response in time when implanted in vivo. These results make MBG-75Sen an interesting 

candidate for bone grafting in osteoporotic patients.  

Previous studies have shown that the incorporation of certain ions known with 

therapeutic activity into the structure of the MBGs allows expanding MBGs clinical 

properties. However, the incorporation of these ions can affect the structure and 

properties of MBG. Therefore, we have studied the influence of the incorporation of 

ions such as Cu
2+

, Sr
2+

 or Co
2+

 on the structural properties of MBGs. NMR studies have 

determined that the presence of P2O5 plays an important role in the structure of doped 

MBGs. P2O5 interacts with these ions that act as network deformers in the form of 

orthophosphates, thus favoring the formation of mesoporous more order structures.  

MBGs have been prepared in the SiO2-CaO-P2O5 system with Ga (III) to provide these 

materials with antiosteoporotic activity. To prevent the structure of the material from 

being affected by the introduction of gallium into the composition of the MBG, a post-

synthesis impregnation strategy has been followed. The incorporation was carried out 

by dissolving Ga(NO3)2·4.5H2O in alkaline medium, in contact with MBG of two 

different compositions within the SiO2-CaO-P2O5 system. NMR studies have shown 

that gallium is incorporated into materials by two mechanisms: (I) one side ion 

exchange with the calcium in the materials and (II) incorporation as a network former in 

the form of [GaO4]. The presence of gallium does not affect the ability to form an 

apatite-type phase on the surface of the MBGs in contact with simulated body fluid, 

indicating that the MBGs-Ga preserve the bioactive behavior of these mesoporous 

materials. Gallium did not affect cell proliferation, however, in vitro studies with 
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macrophages and differentiation factors demonstrated the effect on osteoclastogenesis, 

which postulates SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 MBG as very interesting materials for 

regeneration in osteoporotic patients.  

In order to obtain systems for secondary treatment and prevention of osteosarcoma and 

bone infection, the surface of the MBGs has been modified to develop enzyme-sensitive 

stimuli-response systems. These systems can retain drugs inside them, which are 

released when the concentration of enzymes associated with osteosarcoma (alkaline 

phosphatase) and bone infection (protease) increases. The pore size and chemical 

calcium content are determining factors for their use as drug container matrices of 

MBGs. Our studies show that the size must be relatively small so that it can be blocked 

by the functionalizing agent, which acts as a molecular gate and that the calcium content 

should not be too high since the MBGs dissolve quickly, releasing the load prematurely.  

The alkaline phosphatase sensitive system has allowed the controlled release of 

doxorubicin, significantly decreasing the viability of human osteosarcoma cells under in 

vitro conditions. The presence of the phosphate groups in this gate traps calcium and 

slows down the bioactivity of these systems, which is recovered in the presence of 

stimulus when the gate is broken. On the other hand, the system sensitive to protease 

enzymes produced by bacteria has allowed the release of levofloxacin in a controlled 

way inhibiting the formation of E. Coli colony forming units. The protease sensitive 

molecular gate does not affect the bioactivity of the MBGs. 

Macroporous scaffolds have been designed using an additive method of rapid 

prototyping such as the robocasting technique. These scaffolds were prepared with ɛ-

polycaprolactone (PCL) to form MBG-PCL composites. The ability of the MBG to 

stimulate osteoblasts migration to the inside of the scaffolds was evaluated. For this 

purpose, an experiment was designed that consisted of the study of cell proliferation and 

colonization in scaffolds arranged in the form of strata. The cells were seeded in the 

lower stratum, and it was observed that cell migration from the seeding scaffold to the 

upper strata was significantly higher in scaffolds containing MBG. This fact could be 

explained in terms of the bioactive behaviour of the MBG, the release of soluble species 

of calcium and silica into the environment and the architecture of the scaffold that 

favours cell migration through the points of contact between the walls that form it.  
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In vivo studies have been carried out using a sheep model simulating the conditions of 

osteoporosis in humans. These studies have demonstrated the excellent behavior of 

MBG-PCL scaffolds. Its implantation in a cavitary defect stimulates the formation of 

new bone tissue inside it, which is why this system is an interesting candidate for the 

regeneration of bone defects in patients with osteoporosis. In order to evaluate the 

effects that the local release of an osteoclastic inhibitor would have on bone 

regeneration under conditions of osteoporosis, zoledronic acid was incorporated into the 

polymer matrix of these scaffolds. The result was a decrease in the new bone formation, 

formation of fibrous tissue and stimulation of the inflammatory response around the 

implant.  

The set of results collected in this doctoral thesis show the interest of MBGs as 

bioceramics for bone regeneration of defects derived from pathologies such as cancer, 

infection and osteoporosis. 
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“Aprendí muy pronto la diferencia entre 
conocer el nombre de algo y saber algo.” 

-Richard P. Feynman 
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1. Introducción general  

1.1 Biocerámicas y sus aplicaciones en el tratamiento de defectos óseos  

Las biocerámicas son sólidos inorgánicos no metálicos diseñados específicamente para 

reparar y reconstruir partes del cuerpo enfermas o dañadas, fundamentalmente huesos y 

dientes [1,2]. Se espera que en el año 2050 haya más de mil millones de personas 

mayores de 60 años en el mundo [3]. A partir de esa edad muchas de estas personas 

requerirán de implantes óseos para recuperar la estructura y funcionalidad del esqueleto, 

el cual sufre una degradación progresiva a partir de los 30 años conduciendo a 

enfermedades como la artrosis o la osteoporosis. Desafortunadamente, la mayoría de los 

dispositivos ortopédicos como placas, clavos, prótesis articulares etc. necesitan 

revisiones después ser implantados lo que implica cirugías adicionales para 

reemplazarlos [4]. La comunidad científica está trabajando para resolver los problemas 

asociados a estos escenarios, comúnmente relacionados con patologías degenerativas, 

proponiendo materiales que favorezcan la regeneración tisular frente a los de sustitución 

utilizados hasta la fecha [5,6]. En este sentido el uso de las biocerámicas en medicina ha 

protagonizado importantes avances durante los últimos años. Si bien el uso de 

materiales cerámicos ha acompañado a la humanidad desde hace siglos, su aplicación en 

biomedicina como biomateriales se reduce a los últimos 40 años, principalmente para 

reparar y reconstruir defectos en el tejido óseo [7,8].  

Muchos materiales cerámicos han demostrado potencial como injertos óseos para 

rellenar defectos en el tejido, favoreciendo la restauración y reparación del mismo. 

Algunos de ellos se utilizan en clínica hoy en día ya sea en forma de partículas, piezas, 

y otros componentes protésicos [9]. También pueden ser utilizados como 

recubrimientos de otros materiales, como los metales, o formando parte de composites 

que combinen las características de sus componentes consiguiendo mejores propiedades 

[10].  

El éxito de un material como implante óseo se basa en la respuesta que produzca en el 

tejido. Esta respuesta requiere de la formación de una interfaz estable con el tejido 

receptor y una respuesta mecánica apropiada del implante con el tejido a reemplazar. 

Todos los materiales implantados en tejidos vivos dan lugar a una respuesta biológica 

de los mismos, por lo que no existen materiales totalmente inertes. Los materiales 
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implantados deben presentar baja toxicidad para evitar la muerte del tejido circundante 

y no liberar sustancias al organismo que puedan causar daño sistémico al paciente. La 

respuesta habitual de los tejidos ante la incorporación de un material a su entorno es la 

formación de una cápsula fibrosa. La función de la cápsula fibrosa es la de aislar y 

eliminar un cuerpo extraño del organismo receptor. Este mecanismo de protección 

puede dar lugar a la encapsulación total del implante y la consecuente rechazo del 

mismo. Los metales y la mayoría de los polímeros provocan la formación de capsula 

fibrosa en su superficie mientras que una de las ventajas de los cerámicos es que 

presentan una toxicidad muy baja y pueden dar lugar a las siguientes respuestas 

biológicas in vivo [11]:  

1) Respuesta prácticamente inerte: el tejido forma una capsula fibrosa no adherente 

alrededor del implante. 

2) Bioactiva: el tejido forma enlaces con el implante o se regenera de forma natural. 

3) Disolución del implante: cuando la formación de los enlaces con el implante es 

suficientemente rápida el material se reabsorbe y el tejido reemplaza al implante. 

Teniendo en cuenta la respuesta que pueden generar las biocerámicas en el tejido óseo 

se puede hacer una clasificación de las biocerámicas en tres generaciones [12]. La 

primera de ellas buscaba sustituir tejido dañado con biocerámicas casi-inertes, la 

segunda en reparar defectos en el tejido óseo mediante materiales que produjeran la 

unión tejido-implante y la tercera se centraba en la regeneración del tejido hospedador 

[9].  

Las primeras biocerámicas que se desarrollaron fueron las llamadas biocerámicas de 

primera generación. Estos materiales, entre los que destacan ZrO2 y α-AlO3, presentan 

naturaleza prácticamente inerte por lo que únicamente se usan como sustitutos del tejido 

y no presentan capacidad regenerativa [13]. Su mecanismo de interacción con el tejido 

vivo se basa en la formación de una capsula fibrosa no adherente, lo que impide que se 

mueva y favorece su adaptación al defecto. Estas biocerámicas presentan gran 

resistencia al desgaste y alta estabilidad química por lo que hoy en día continúan 

utilizándose para la fabricación de cabezas de fémur de prótesis totales de cadera o en 

cirugía maxilofacial. 
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Tras el desarrollo de las cerámicas de primera generación se observó la necesidad de 

obtener materiales bioactivos y biodegradables. En esta línea se desarrollaron las 

biocerámicas de segunda generación  que  tienen la capacidad de integrarse en el tejido 

sin desarrollar la capsula fibrosa, inflamación o toxicidad y pueden ser clasificadas dos 

grupos según su comportamiento in vivo. Por un lado están las biocerámicas bioactivas 

y por otro las biocerámicas reabsobibles. Los materiales bioactivos son aquellos que 

provocan una respuesta biológica específica en la interfaz del material con el tejido que 

da como resultado la formación de enlaces entre el material y los tejidos [14]. Dentro de 

los materiales bioactivos se pueden distinguir dos clases. Los que presentan 

comportamiento bioactivo de clase A se caracterizan por favorecer la osteointegración 

(proceso a través del cual se forman enlaces fuertes y estables entre un material y el 

hueso), la osteoconducción (capacidad  de guiar el crecimiento del hueso sobre la 

superficie de los materiales) y su reabsorción, permitiendo la regeneración del tejido 

hasta sus condiciones iniciales [15]. Por su parte, los materiales bioactivos de clase B 

son únicamente osteoconductores, por lo que el hueso crecería en torno al implante sin 

producir la reabsorción del mismo [16,17]. Una característica común de los implantes 

bioactivos es la formación de una fase hidroxicarbonatoapatita (HCA) en la superficie 

cuando son implantados. Esta fase es similar, en composición y estructura a la fase 

mineral que forma el hueso [18,19]. 

Por su parte los materiales reabsorbibles son aquellos con la capacidad de ser 

reabsorbidos por el tejido. Las biocerámicas reabsorbibles están diseñadas para 

degradarse gradualmente al mismo tiempo que el tejido óseo crece en torno a ellas y lo 

reemplazan. En este sentido resulta esencial el control de su solubilidad, pues si los 

materiales son muy solubles puede no dar tiempo a que el hueso lo reemplace y si es 

poco soluble no podría ser reabsorbido. Dentro de este tipo de cerámicas reabsorbibles 

destacan los cementos de fosfato tricálcico.  

Las biocerámicas de tercera generación poseen tanto la capacidad de integrarse al 

tejido óseo como la de ser reabsorbidos por el organismo. Son osteoinductores, es decir 

estimulan a las células mesénquimas a diferenciarse a fenotipos característicos de 

células preosteoblásticas y osteoblásticas. Estos materiales favorecen la proliferación, 

diferenciación celulares y la producción de matriz extracelular. La liberación de 

especies solubles de calcio, fósforo y sílice al medio desde los materiales regulan la 
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activación de ciertos genes dando lugar a una regeneración de hueso muy rápida 

[14,20]. Dentro de este tipo de materiales destacan los vidrios bioactivos.  

Vidrios bioactivos 

En 1971 el profesor L.L. Hench descubrió los vidrios bioactivos obtenidos por el 

método de fusión y enfriamiento rápido [21]. Los vidrios bioactivos poseen la capacidad 

de unirse al tejido óseo sin inducir la formación de la capsula fibrosa. Esto primetos 

vidrios bioactivos se obtuvieron por fusión y enfriamiento rápido de una mezcla de 

SiO2, P2O5, CaO y Na2O. Los componentes SiO2 y P2O5 actúan como formadores de la 

red del vidrio mientras que la presencia de CaO y Na2O es fundamental para reducir la 

temperatura de fusión de los componentes y para aumentar la reactividad química del 

vidrio mediante la incorporación de defectos en la red [13]. Este procedimiento permite 

obtener vidrios bioactivos con contenido en SiO2 inferiores al 60% en mol. La figura 1 

muestra un esquema del papel que juega cada uno de los componentes del sistema SiO2-

CaO-Na2O-P2O5 desde un punto estructural.   

 

Figura 1. Estructura tipo de un vidrio bioactivo de fusión  

El descubrimiento de los vidrios bioactivos puso de manifiesto la capacidad de ciertos 

materiales basados en SiO2 para formar enlaces mecánicamente estables y 

químicamente fuertes al tejido óseo. Compuestos como el Bioglass45S5® se encuentra 

formando parte en varios productos sanitarios mayormente en reconstrucción 

maxilofacial (NovaBone®), otorrinolaringología y cirugía periodontal (Perioglass®). 

Además durante los últimos años se ha desarrollado la tecnología Novamin®, y se 
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encuentra formando parte de algunas pastas de dientes para favorecer la regeneración de 

la dentina (Sensodine®) [22]. En esta línea, se han descrito otras biocerámicas vítreas 

como la bredigita o la akermanita preparadas por sinterización que también han 

demostrado comportamiento bioactivo [23,24].  

La bioactividad de estos materiales requiere de la formación de una fase tipo apatita en 

la interfaz hueso-implante en contacto con fluidos biológicos. La base de la unión al 

hueso de los vidrios bioactivos radica en su reactividad química en contacto con fluidos 

biológicos. Como resultado de estas reacciones se produce la nucleación y formación de 

una fase carbonato apatita HCA en la superficie del material la cual se uniría 

fuertemente al hueso. Este proceso consta de una serie de reacciones [25] que se pueden 

esquematizar en las siguientes etapas[18]: 

1) Intercambio Ca2+, Na+ con los H+ del medio circundante a los materiales  

2) Cesión de especies solubles de sílice al medio a causa de la rotura de los enlaces Si-

O-Si que mantienen la estructura del vidrio para formar Si-OH. 

3) Condensación de los grupos Si-OH formándose una capa de gel de sílice hidratado 

en superficie. 

4) Nucleación de una fase de fosfato amorfo debido al intercambio iónico  

5) Cristalización de la capa carbonato hidroxiapatita por la incorporación de aniones al 

medio.  

Tras estas etapas en las que se suceden procesos de disolución, precipitación y 

cristalización de la fase HCA se produce una respuesta biológica en el organismo 

receptor [26,27]: 

6) Adsorción de proteínas en la interfaz SiO2-HCA  

7) Respuesta inmune, acción de los macrófagos  

8) Adhesión celular  

9) Diferenciación celular 

10) Formación de nuevo tejido óseo 

11) Mineralización de la matriz ósea 

Las primeras etapas del proceso bioactivo se pueden simular en condiciones in vitro a 

través del uso de soluciones biológicas simuladas. De este forma es posible llevar a 

cabo experimentos en el laboratorio para evaluar la evolución de la superficie del vidrio 
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en contacto con esta disolución. Una de las más utilizadas para esta finalidad es el fluido 

corporal simulado (SBF), publicado por primera vez por el profesor Kokubo [28]. 

Según este autor, la formación de una fase apatita en superficie cuando el material entra 

en contacto con el SBF es indicativo de un comportamiento bioactivo en condiciones in 

vivo.  De esta forma la evaluación de la bioactividad de biocerámicas en condiciones in 

vitro se convirtió en norma estándar y su aplicación se ha convertido en una herramienta 

básica en este campo [29].  

A principios de los años 90 el desarrollo de la química sol-gel permitió avanzar en el 

desarrollo de nuevos materiales bioactivos basados en sílice. Este proceso permitió 

obtener biocerámicas con mejores propiedades de superficie y porosidad que las de los 

vidrios de fusión. La superficie y porosidad de los vidrios sol-gel mejoraban las 

propiedades bioactivas, pues favorecían el intercambio iónico con el medio [30]. Los 

avances en este tipo de materiales han sido muy destacables y han sido recogidas en 

numerosas publicaciones científicas [31–38]. Sin embargo, mientras los vidrios 

bioactivos de fusión han pasado a tener aplicaciones médicas, el valor añadido de los 

vidrios sol-gel no ha sido suficiente para lograr este paso, quizás debido al alto coste 

que presenta la incorporación de un nuevo material al mercado. 

1.2 Vidrios mesoporosos bioactivos (MBGs) en terapias regenerativas 

del tejido óseo 

En el año 2004 el grupo de investigación liderado por el profesor Zhao decidió 

combinar los avances en la química sol-gel para obtener vidrios multicomponente 

(utilizados para los vidrios sol-gel) con la química supramolecular de surfactantes que 

venía utilizándose para la preparación de materiales mesoporosos de SiO2 [39]. De este 

modo se obtuvieron vidrios SiO2-CaO-P2O5 que presentaban características texturales y 

bioactivas no observadas anteriormente en ninguna otra biocerámica. Este 

comportamiento se debe a su estructura multicomponente y a sus elevadas superficies 

específicas, que permiten un mayor contacto con los fluidos acelerando el intercambio 

iónico con el medio y por tanto la bioactividad. Este descubrimiento dio lugar a una 

nueva generación de biocerámicas conocidas en la actualidad como MBGs. Sin 

embargo, para llegar a este hallazgo fueron necesarios años de investigación que 

probablemente habían comenzado unos años antes con el descubrimiento de los 

materiales de sílice mesoporosa.  
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1.2.1. Desde la sílice mesoporosa a los MBGs 

A principios de la década de 1990, investigadores de Mobil Oil Corporation sintetizaron 

por primera vez materiales de sílice mesoporosa ordenados conocidos como familia 

MCM (Mobil Composition of Matter) [40]. Los materiales MCM son el resultado de 

incorporar un surfactante, bromuro de hexadeciltrimetilamonio (CTAB), que actúa 

como agente director de estructura (SDA) durante el proceso de síntesis de SiO2 a partir 

de alcoxisilanos. Inicialmente, estos materiales fueron diseñados como sustratos para 

catálisis heterogénea pues presentan propiedades texturales muy destacables como 

superficies específicas de alrededor de 1000 m2/g, volúmenes de poro de cerca de 0.5 

cm3/g y estructura mesoporosa ordenada con diámetros de poro homogéneos de entre 3 

y 10 nm.  

En 2001, el grupo de investigación liderado por la profesora Vallet-Regí propuso el uso 

de MCM-41 como sistema de administración de fármacos, demostrando su capacidad 

para liberar ibuprofeno de forma controlada [41]. Unos años después, el mismo equipo 

demostró que los materiales mesoporosos podían liberar alendronato (un potente 

antiosteoporótico) siguiendo una cinética de orden cero por medio de una 

funcionalización apropiada de la superficie [42]. Este fue el punto de partida para 

fabricar diferentes sistemas basados en sílice mesoporosa, entre los que destacan los 

sistemas estímulo-respuesta para liberación controlada de fármacos [43]. 

1.2.2. Síntesis de materiales de sílice mesoporosa  

La síntesis de los materiales de sílice mesoporosa se basa en el uso de surfactantes que 

actúan como SDA durante el proceso de condensación de las especies precursoras de 

SiO2. Con ellos es posible obtener diferentes estructuras complejas que se forman a 

partir de moléculas sencillas [44]. Actualmente el mecanismo aceptado para describir la 

formación de estos materiales es el de cristal líquido cooperativo, que se recoge en la 

figura 2. Este método consiste en la formación de un cristal líquido formado por la 

nucleación cooperativa del surfactante y las especies precursoras de la sílice dando lugar 

a una mesofase cristalina [45].  
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Figura 2. Etapas del mecanismo del cristal líquido cooperativo adaptada de la 

referencia [46] 

Por tanto la síntesis requiere del uso de un precursor de sílice y un surfactante que 

determina la estructura mesoporosa final. Efectivamente la naturaleza química del 

surfactante junto a las condiciones de síntesis, como son el pH, la concentración y la 

temperatura permiten obtener diferentes estructuras porosas, como por ejemplo cúbicas, 

hexagonales o laminares [47,48].  

Un surfactante es una molécula tensoactiva que se caracteriza por tener carácter 

anfifílico, presentando una zona hidrofílica y una hidrofóbica como muestra la figura 3. 

 

Figura 3. Representación de una molécula de surfactante 

Los surfactantes poseen la capacidad de agruparse  en disolución a través de 

interacciones entre sus cadenas apolares y su cabezas polares, dando lugar a diferentes 
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estructuras cuya curvatura varía con la naturaleza polar/apolar del surfactante y viene 

definido por  su parámetro de empaquetamiento g [49–52].  

𝐠 =
𝐕

𝐚𝟎 · 𝐋𝐜
 

Donde, V= volumen de la cadena hidrofóbica, L=longitud de la cadena a= área de la 

cabeza polar. 

El valor del parámetro g determina la geometría básica del SDA, por lo tanto influye en 

la forma de las micelas. Valores elevados de g (en torno a 1) dan lugar a estructuras de 

baja curvatura como bicapas, mientras que valores pequeños de g (1/3) dan lugar a 

micelas de alta curvatura, generalmente esféricas. Para valores intermedios suelen 

obterse micelas con formas cilíndricas.  

La figura 4 muestra los tipos de micela en los que se organiza la materia mediante el 

mecanismo de cristal líquido cooperativo. Tras el proceso de eliminación del SDA, la 

morfología de las micelas y su ordenamiento determina la morfología de los poros 

(esférica, laminar…) así como el tipo de estructura en la que se organiza (hexagonal, 

cubica, lamelar…). Por ello la elección del SDA es fundamental en el diseño de las 

propiedades finales del material mesoporoso, sea cual sea su aplicación final.  

 

Figura 4. Estructuras de surfactantes y tipos de micelas obtenidas con cada uno de ellos 

adaptada de la referencia [53]. 
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En la actualidad son muchos los materiales mesoporosos obtenidos por combinación de 

diferentes SDA y condiciones de síntesis, lo que ha dado lugar a diferentes tipos de 

estructuras algunas de las cuales se recogen en la tabla 1. 

Tabla 1. Materiales mesoposos de sílice obtenidos con diferentes surfactantes. 

Material obtenido Surfactante 
Estructura 

mesoporosa 
Referencia 

MCM-41 CTAB Hexagonal p6mm [40] 

MCM-48 CTAB Cúbica Im3m [54] 

SBA-15 P123 Hexagonal p6mm [55] 

SBA-16 P123/P85 Cúbica Im3m [47] 

HOM-1 Brij58 Cúbica Im3m [56] 

HOM-2 Brij97 Hexagonal p6mm [56] 

 

1.2.3. Preparación de vidrios mesoporosos bioactivos 

El carácter multicomponente de los vidrios bioactivos dificulta su obtención como 

materiales con estructuras mesoporosas ordenadas utilizando los métodos de síntesis 

más habituales (comúnmente el hidrotermal), pues habitualmente contienen en su 

composición CaO y P2O5 además de SiO2. La obtención de MBGs requiere un método 

de síntesis más robusto en el sentido de producir estructuras mesoporosas con 

componentes que podrían afectar al ordenamiento mesoporoso. Durante la síntesis 

hidrotermal convencional, la presencia de modificadores de red como el Ca2+ interfiere 

en la interacción surfactante-sílice lo que conduce a mesoestructuras muy defectuosas, 

por lo que se puso atención en otras metodologías de reacción más lentas que 

permitieran que se establecieran relaciones entre la fase orgánica-inorgánica incluso 

cuando había cationes que dificultaban las interacciones.  

Método de autoensamblaje inducido por evaporación (EISA)  

En 1999 el Prof. J. C. Brinker describió por primera vez el método EISA que se basaba 

en la formación de estructuras mesoporosas a través de la evaporación de disolventes 

volátiles sin necesidad de condiciones hidrotermales [57]. Este método requiere de la 
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preparación de soluciones muy diluidas de los precursores y el surfactante y se 

desarrolla en dos etapas diferenciadas (figura 5):  

1. Autoensamblaje inducido por evaporación: en la medida que el disolvente se 

evapora lentamente (generalmente a temperaturas que van desde 25 a 40 ºC) aumenta la 

concentración de los precursores y el surfactante, alcanzándose la cmc. A esa 

concentración se produce la organización espontánea entre las moléculas de surfactante 

por interacciones no covalentes (enlaces de hidrógeno, fuerzas de Van der Waals, 

fuerzas electrostáticas) así como entre los precursores y el surfactante a través de los 

restos hidrofílicos de este último, obteniéndose mesofases ordenadas [58].  

2. Eliminación del surfactante: la obtención final del material requiere de la 

eliminación del surfactante para obtener sólidos porosos. Se puede llevar a cabo por 

extracción o por calcinación, consiguiéndose redes inorgánicas porosas.  

 

Figura 5.Esquema de las etapas del método EISA. 

La obtención de los MBGs por este método se basa en la adición de los precursores de 

SiO2, CaO y el P2O5, normalmente tetraetil ortosilicato (TEOS), Ca(NO3)2·4H2O y 

trietil fosfato (TEP). La presencia de tres componentes durante el método EISA requiere 

de la hidrólisis de cada uno de ellos para ordenarse en torno al surfactante como muestra 

la figura 6. La adición de cada uno de los precursores se realiza en intervalos de varias 

horas que asegure la hidrolisis del TEOS y el TEP antes de añadir el precursor de CaO 

que actúa como deformador de la red.   
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Figura 6. Representación esquemática de las reacciones químicas de los precursores 

que se producen durante el método EISA para obtener MBGs. 

Los primeros MBGs obtenidos por el método EISA se obtuvieron en el sistema SiO2-

CaO-P2O5 característicos de los vidrios bioactivos sol-gel, pero con la estructuras 

mesoporosas altamente ordenadas de los materiales mesoporosos de sílice [59–62]. 

Como consecuencia de los altos valores de área superficial y porosidad, la bioactividad 

de estos materiales se mejoró significativamente [63]. Los estudios in vitro demostraron 

que en la superficie de los materiales se podía observar la formación de una fase tipo 

apatita con cinéticas más rápidas que las observadas hasta la fecha en otras 

biocerámicas. Además, la estructura mesoporosa altamente ordenada abrió nuevas 

posibilidades para aplicaciones duales, es decir, injerto óseo y sistema de administración 

de fármacos de forma similar a MCM-41 y SBA-15 [64].  

1.2.4. Funcionalización de materiales de sílice mesoporosa 

El impacto actual y potencial de la sílice mesoporosa se debe en gran medida a la 

posibilidad de funcionalizar la superficie de estos materiales. La superficie de los 

materiales mesoporosos de sílice presenta una elevada reactividad química gracias a la 

presencia de grupos silanol. Estos grupos funcionales son muy reactivos, lo que se 

traduce en la posibilidad de modificar la superficie inorgánica de los materiales con 

grupos orgánicos. La funcionalización de la superficie se puede llevar a cabo por tres 

vías como se recoge en la figura 7 [46]:  
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1. Método de anclaje  

Se basa en la funcionalización de la superficie del material una vez ha sido 

completamente sintetizado, es decir, cuando el surfactante ha sido extraído o calcinado. 

Este proceso suele llevarse a cabo mediante la incorporación de grupos organosilanos de 

tipo (R’O)3-Si-R que condensan con los grupos silanol de la superficie. Si bien con esta 

vía la distribución del agente funcionalizante es menos homogénea, la estructura porosa 

interna no se ve afectada.   

2. Método de co-condensación  

Consiste en la incorporación del agente funcionalizante al mismo tiempo que los 

precursores de la sílice. Con este método se consigue una funcionalización más 

homogénea del material, tanto de forma externa como interna. Con la finalidad de 

conservar la funcionalización la extracción del surfactante se realiza con una mezcla 

hidroalcohólica ácida, nunca por calcinación.  

3. Formación de órgano-sílice mesoporosa periódica (PMOS) 

Consiste en la incorporación de precursores bi-sililados (R’O)3-Si-R-(OR’)3 en 

presencia del surfactante. De esta forma se forman puentes orgánicos entre los 

componentes que forman la red de sílice, obteniéndose estructuras funcionalizadas a lo 

largo de toda la red de forma homogénea.  
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Figura 7. Representación de los diferentes métodos utilizados para funcionalizar sílice 

mesoporosa, adaptada de la referencia [46]. 

De los métodos descritos anteriormente la funcionalización post-síntesis tras su 

calcinación es la que se utiliza para los MBGs, evitando la exposición a soluciones 

alcohólicas ácidas que disolverían el CaO del MBG.  

La funcionalización de los MBGs permite su adaptación a usos más concretos. Por 

ejemplo, han sido funcionalizados con factores de crecimiento o proteínas 

morfogenéticas óseas para favorecer la osteogénesis [65–67]. Por otra parte se han 

descrito MBGs funcionalizados con grupos amino y carboxílicos que podrían mejorar 

las propiedades de estos materiales como matrices para liberación de fármacos sin 

afectar a su comportamiento bioactivo [68–70]. Finalmente, cabe destacar que se han 

desarrollado sistemas que permiten el tratamiento de patologías asociadas al hueso, 

como por ejemplo la osteomielitis, a través de la formación de superficies zwiteriónicas 

que evitan la adhesión bacteriana en la superficie [71]. 
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1.3 MBGs como sistemas de liberación de fármacos frente a patologías 

óseas 

El uso de la sílice mesoporosa como matriz portadora de fármacos impulsó la 

posibilidad de aplicar esta propiedad a los MBGs. El interés de utilizar MBGs como 

matrices portadoras y liberadoras de fármacos radica en la posibilidad de tratar 

patologías propias del tejido óseo de forma localizada, favoreciendo la regeneración del 

tejido al mismo tiempo que se tratan o previenen patologías. Los primeros en proponer 

los MBGs como sistemas liberadores de fármacos fueron Xia y Chang a través de la 

carga en el interior de los poros de un antibiótico de amplio espectro como la 

gentamicina [72]. Para este propósito siguieron la técnica de impregnación del fármaco 

en contacto con un MBG de composición 58SiO2-37CaO-5P2O5 (% mol). Los estudios 

posteriores de la cinética de liberación de la gentamicina indicaron que esta puede 

incorporarse al material en la superficie y en el interior de los poros, por lo que se 

pudieron distinguir cinéticas de liberación diferentes. Este trabajo supuso el punto de 

partida para intentar tratar algunas de las patologías más habituales asociadas al tejido 

óseo como son la osteomielitis,  tumores de tipo sarcoma o la osteoporosis usando 

MBGs [73–78].  

1.3.1. Infección ósea 

La infección consiste en la invasión de un organismo por otro organismo de carácter 

patógeno. En el campo de la regeneración ósea la más habitual es la producida por 

bacterias, especialmente relacionadas con el uso de implantes. Por ello el tratamiento de 

las infecciones bacterianas resulta un campo de especial interés enfocado a la cirugía 

ortopédica y maxilofacial, pues se estima que la infección ósea se produce en un 2-3% 

de las cirugías. La infección periimplantaria  se manifiesta como un proceso 

inflamatorio que conduce a la destrucción ósea (osteólisis) causada por una infección 

microbiana subyacente, principalmente por la bacteria S. aureus [12,79]. Si la infección 

se prolonga en el tiempo, puede complicarse dando lugar a osteomielitis con graves 

efectos sobre el tejido circundante al implante [80]. La colonización bacteriana en la 

superficie del implante promueve la actuación de los macrófagos que activan el proceso 

inflamatorio afectando a su integración. Estos hechos producen graves complicaciones 

como la extirpación de la prótesis, la amputación del miembro o incluso la muerte.  
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Se ha descrito la liberación de antibióticos desde MBGs para el tratamiento y la 

prevención de la infección utilizando diferentes antibióticos como pueden ser 

gentamicina, gatifloxacina o levofloxacino [72,81]. Recientemente se han descrito 

sistemas de liberación de antibióticos desde MBGs de forma controlada, usando la 

porosidad de los MBGs para liberar antibióticos con diferentes cinéticas [82]. Por otra 

parte se han escrito sistemas estímulo respuesta para liberación controlada de 

levofloxacino en presencia de bacterias [83]. Estos sistemas minimizan la adhesión y 

proliferación bacteriana sin reducir la bioactividad de los materiales y sin presentar 

toxicidad en células osteoblásticas.  

1.3.2. Tumores óseos 

Los tipos comunes de cáncer óseo primario son el osteosarcoma, el condrosarcoma y el 

sarcoma de Edwing que se caracterizan por provocar una destrucción del tejido óseo 

sano [73,84]. Uno de los tratamientos más habituales para este tipo de cáncer es la 

cirugía, que implica retirar el tejido dañado, incluso en muchas ocasiones se llega a la 

amputación de un miembro. Este tratamiento pone en peligro la vida del paciente, 

además de ocasionar secuelas físicas y psicológicas muy graves [85]. Sin embargo, los 

tratamientos con quimioterapia han disminuido el número de amputaciones. 

Normalmente se utilizan terapias basadas en fármacos como la doxorrubicina o el 

cisplatino que en muchas ocasiones van acompañados de dexametasona para minimizar 

complicaciones asociadas al cáncer [86].  

Algunos investigadores han propuesto la liberación de antitumorales desde MBGs 

permitiría la reducción de la dosis de quimioterapia, pues el antitumoral se liberaría 

localmente como sistemas de prevención secundaria. La capacidad de carga de estos 

materiales se ha utilizado para liberar antitumorales como doxorrubicina desde esferas 

de MBGs recubiertas de alginato obteniéndose cinéticas de orden cero [87] o desde 

nanopartículas de MBGs [88]. Recientemente se han descrito sistemas de liberación de 

antitumorales de forma controlada para el tratamiento de cáncer tipo sarcoma mediante 

el uso de compuertas moleculares sensibles a estímulo enzimático [83].  

1.3.3. Osteoporosis 

La osteoporosis es la enfermedad degenerativa con mayor incidencia en el mundo y se 

produce cuando existe un desequilibrio entre las actividades de los osteoblastos y los 
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osteoclastos, lo que da lugar la a pérdida de masa ósea generando huesos más frágiles 

con tendencia a las fracturas [89–92]. La homeostasis del tejido óseo se mantiene 

principalmente por medio de la comunicación osteoblasto-osteoclasto. Generalmente la 

comunicación entre ambos tipos de células se lleva a cabo cuando los osteoblastos 

sobreexpresan marcadores celulares que activan o inhiben la actividad de los 

osteoclastos. Estos marcadores son el OPG, que inhibe la osteoclastogénesis, y el 

ligando de receptor activador para el factor nuclear κB (RANKL) que la activa. El 

estrógeno juega un papel determinante en el equilibrio OPG/RANKL por ello la 

osteoporosis afecta en mayor medida a mujeres post-menopáusicas [90,93].  

Se espera que el número de casos de osteoporosis se duplique en el mundo durante los 

próximos 20 años, surgiendo la necesidad de desarrollar nuevas formas de tratamiento, 

tanto de la enfermedad como de las fracturas producidas por la misma [75]. 

El tratamiento farmacológico para la osteoporosis se basa principalmente en la 

administración de antiresorptivos como bifosfonatos (Ácido Zoledrónico, Risedronato, 

Alendronato, etc), inhibidores del RANKL (Denosumab), antagonistas (Raloxifeno) 

selectivos de los receptores estrogénicos [92,94–97], si bien en la última década se ha 

puesto el foco de interés en agentes con actividad anabólica como el Ranelato de 

estroncio o las proteínas morfogenéticas (BMPs) o anticuerpos neutralizantes de a 

esclerostina [89,98].  

La aplicación de los MBGs como sistemas de liberación de agentes antiosteoporoticos 

está poco explorada. Hasta la fecha únicamente se han descrito sistemas de liberación de 

ipriflavona (una isoflavona sintética que inhibe la resorción ósea) desde MBGs 

funcionalizados consiguiéndose cinéticas de liberación de orden cero [70] o sistemas 

para liberación de alendronato (un potente inhibidor de la actividad oseoclástica) desde 

partículas esféricas de MBGs [99]. 

1.4 MBGs y regeneración de defectos óseos con andamios 

tridimensionales  

Uno de los métodos más utilizados para tratar defectos óseos es el uso de injertos en el 

lugar del defecto. Estos sistemas pretenden restablecer la morfología y la función del 

tejido cuando se ha producido un defecto en la masa ósea ya sea después de un 

traumatismo o por la extirpación de un tumor [100]. El material implantado, solo o en 
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combinación con otros materiales, debe promover la osteogénesis, la osteoconducción y 

la osteointegración. Si bien el uso de autoinjertos del propio tejido del paciente es la 

opción más recomendable, en la práctica presenta la desventaja de que hay muy poca 

cantidad de tejido disponible para ser utilizado. Otra posibilidad es el uso de injertos 

donados por parte de personas (aloinjerto) o animales (xenoinjerto), sin embargo, esta 

práctica también presenta desventajas dado que se incrementa la posibilidad de rechazo 

o de transmitir enfermedades [101]. El desarrollo de andamios tridimensionales 

macroporosos basados en biomateriales para injertos tisulares es un una alternativa a los 

autoinjertos e injertos de donantes en el campo de las terapias regenerativas de tejido 

óseo [102]. 

La fabricación andamios macroporosos tridimensionales en ingeniería tisular permite 

mimetizar la estructura porosa y las funciones de la matriz extracelular características 

del hueso. De este modo, es posible crear el microambiente adecuado para favorecer el 

crecimiento y la vascularización del tejido [103,104]. Los andamios tridimensionales 

pueden  actuar como plantillas estructurales sobre las cuales las células puedan 

proliferar, expandirse y diferenciarse [105]. Además, los soportes deben ser 

reabsorbidos por el organismo, permitiendo la formación de tejido vivo en el lugar que 

ocupaba el implante [106].  

Los andamios se pueden diseñar con dos propósitos diferentes [107]:  

i) Regeneración de tejidos in situ: consiste en la implantación del andamio 

directamente sobre el defecto óseo combinándose o no con factores de crecimiento o 

moléculas que favorezcan la regeneración tisular.  

ii) Técnicas de ingeniería de tejidos ex vivo: el andamio se utiliza como sustrato 

tridimensional in vitro para prefabricar tejido, incorporando células precursoras en la 

estructura. En el andamio las células se diferencian y proliferan, para posteriormente, 

ser implantadas en el tejido huésped siendo las responsables últimas de la regeneración 

tisular.  

La ingeniería de tejidos ha experimentado una rápida evolución en los últimos años 

gracias a la incorporación de técnicas que permiten incluir células directamente durante 

la fabricación de los andamios. De esta forma se puede mejorar la eficiencia de los 

sistemas, pues no es necesario el paso de siembra sobre la estructura de los andamios, 
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sino que las células se encuentran integradas en la estructura [101]. Este campo se 

encuentra todavía en expansión, con prometedores resultados in vitro e in vivo [108]. 

Los andamios tridimensionales macroporosos deben cumplir una serie de requisitos 

para poder ser implantados [109]: 

• Ser redes tridimensionales con elevada porosidad conectada para permitir la 

colonización celular, el flujo de nutrientes y desechos y la vascularización. 

• Ser biodegradables y bioreabsorbibles manteniendo un equilibrio entre el 

proceso de degradación controlable y la resorción, para favorecer el crecimiento tisular.  

• Ser biocompatibles, es decir, que el soporte no libere ninguna sustancia tóxica 

para el organismo receptor. 

• Poseer una superficie química con características de dureza y rugosidad 

adecuadas que favorezcan la adhesión, proliferación y diferenciación celular. 

• Poseer propiedades mecánicas similares a las del tejido huésped.  

• Fabricarse mediante un proceso de síntesis sencillo para obtener formas y 

tamaños adaptables al defecto requerido. 

• Ser baratos y fácilmente esterilizables 

1.4.1. Propiedades de los andamios 3D y respuesta celular 

Para fabricar andamios macroporosos capaces de promover la regeneración ósea hay 

que considerar una serie de factores que permitan mimetizar la compleja estructura que 

presenta este tejido. Macroscópicamente el hueso se compone de tejido cortical y tejido 

esponjoso, el cual esta relleno en gran medida por medula ósea y vasos sanguíneos 

(figura 8) que permiten la llegada de nutrientes y la eliminación de los desechos de las 

células que forman parte de él.  
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Figura 8. Estructura macroscópica del hueso.  

La figura 9 muestra la organización del tejido óseo en las diferentes escalas 

jerarquizadas. Los vasos sanguíneos se ubican en el interior de los osteonas, que son 

estructuras calcificadas compactas formadas por osteocitos que interaccionan con el 

colágeno, el cual a su vez se encuentra interaccionando con HA nanocristalina. De esta 

forma el tejido óseo presenta una estructura muy característica que le dota de 

propiedades mecánicas excepcionales.  

 

Figura 9. Representación de la estructura del tejido óseo. 

La ingeniería tisular basa sus principios en el diseño de estructuras tridimensionales 

poniendo especial atención en la composición, la microestructura, la interconectividad, 

la topografía y las propiedades mecánicas de los andamios, propiedades que afectan al 

comportamiento celular y por lo tanto determinan el éxito o el fracaso del implante. En 

este sentido, los andamios deberían asemejarse al máximo a la matriz extracelular, 

mimetizando las condiciones fisiológicas para asegurar el éxito del implante [11]. En 

este tipo de estructuras la fijación y la migración celular desde la superficie juegan un 

papel primordial a la hora de determinar el éxito del injerto.  

Una de las principales funciones del tejido óseo es la de sostén, función que lleva a cabo 

gracias a sus propiedades mecánicas. Esto implica que los andamios tridimensionales 

deben exhibir valores de resistencia mecánica en torno a 70 y 280 MPa para cargas de 

tensión y compresión respectivamente [110]. En este sentido destacan los materiales 

metálicos pues presentan mejores valores de resistencia. Por otra parte, es muy 

recomendable que la elasticidad del andamio sea similar a la del hueso, para evitar 

30



1. Introducción general  
 

 
 

problemas derivados de la protección frente a la carga. Lo ideal es que además de altos 

valores de resistencia a tensión y compresión presentara valores de módulo de Young en 

torno a 20 GPa siendo los polímeros los materiales que más se aproximan a estos 

valores. En la actualidad no se conoce ningún biomaterial artificial que reúna las 

exigencias de resistencia y flexibilidad que si satisface el hueso.   

La estructura del implante debe adaptarse al defecto que pretende ser reparado por lo 

que es importante disponer de técnicas suficientemente versátiles que permitan fabricar 

réplicas lo más similares posibles al defecto. Generalmente, los andamios se diseñan 

como estructuras macroporosas interconectadas, con tamaños de poro entre 100 y 1000 

µm. El tamaño de los poros juega un papel fundamental en los procesos de regeneración 

ósea y se ha demostrado que afecta a la morfología y expansión celulares. En los 

últimos años se ha determinado que tamaños de poro alrededor de 200-300 µm son 

necesarios para suministro de nutrientes y la retirada de los desechos metabólicos. Por 

otra parte, poros mayores de 400 µm favorecen la angiogénesis y tamaños de poro 

mayores de 500 µm permiten una distribución celular mayor y más homogénea que 

poros de menor tamaño [106]. 

Las propiedades superficiales como la rugosidad, la dureza, la microestructura o la 

hidrofobicidad juegan un papel fundamental en el comportamiento celular en superficie, 

pues afectan a la adhesión celular, la propagación, la proliferación, la función del 

citoesqueleto y la diferenciación pues pueden estimular la secreción de especies 

quimiotácticas que favorecen  la migración celular hacia ubicaciones de los andamios 

menos accesibles. 

Los andamios deben exhibir topografías que favorezcan la adhesión celular, la 

propagación, la proliferación y la función del citoesqueleto. Por su parte la composición 

química puede facilitar la diferenciación celular tras la proliferación. Además, es 

deseable que los subproductos de degradación de los injertos óseos actúen como 

estímulos de diferenciación celular hacia el fenotipo osteoblástico [20,111,112].  

1.4.2 Diseño y preparación de andamios tridimensionales por robocasting 

El tejido óseo se puede definir como un composite (material compuesto por varias fases 

que se utiliza para la fabricación de estructuras) dado que en su composición se puede 

distinguir una fase orgánica (principalmente colágeno de tipo I) y una fase inorgánica 
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(carbonato hidroxiapatita). El colágeno es principalmente proteína que confiere 

resistencia a la tracción y propiedades elásticas, mientras que la cerámica proporciona 

rigidez y resistencia a la compresión [113].  

La formación de composites polímero-cerámico tiene dos ventajas fundamentales: 

• Mejorar las propiedades mecánicas donde las partículas actúan como fase 

discreta, aumentando la resistencia mecánica, mientras que el polímero actúa como fase 

continua dotando de mayor flexibilidad al andamio. 

• Mejorar las propiedades viscoelásticas de la pasta para mejorar su fluidez y 

permitir la deposición capa a capa del fluido.  

Estas técnicas para la fabricación de andamios tridimensionales van desde métodos 

convencionales, como fundición con solvente, lixiviación de partículas, liofilización, 

réplica de fundición en gel, GELX3D, etc. hasta tecnologías más sofisticadas, como el 

prototipado rápido y el electrospinning, que permiten un control más preciso de la 

arquitectura macroporosa [114–116]. Dentro de las técnicas de prototipado rápido 

podemos distinguir la impresión 3D/impresión directa, la bioimpresión asistida por 

láser, la sinterización selectiva con láser, la estereolitografía, el robocasting y el 

modelado de deposición fundida [108,117,118]. A través de cualquiera de estos 

métodos es posible reproducir de forma muy precisa un diseño tipo CAD (computer 

asisted design)  que puede ser la reproducción del defecto óseo del paciente. La 

principal ventaja de estas técnicas radica de la posibilidad de utilizar datos obtenidos 

por TC o RMI avanzando hacia la medicina personalizada. Con las técnicas de 

prototipado rápido es posible fabricar, capa sobre capa, estructuras macroporosas 

interconectadas que favorezcan la vascularización del tejido (figura 10) [119].  
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Figura 10. Pasos que se suceden desde el diseño a la implantación de andamios 

tridimensionales  

En el caso de los andamios cerámicos o de composites cerámico-polímero, el 

robocasting es quizás el método más utilizado para la preparación de estructuras 

macroporosa. Esta técnica comprende la deposición capa sobre capa de una pasta 

inyectable que contiene la suspensión cerámica o la mezcla de cerámico-polímero 

(figura 11). El compuesto en suspensión se coloca en un cartucho a modo de jeringa y la 

pasta se extruye a través de una boquilla que se asemeja a una aguja. Durante el 

proceso, la pasta se extruye como un filamento continuo para obtener la primera capa, y 

luego se deposita la siguiente capa sobre la primera siguiendo un patrón previamente 

diseñado con un archivo CAD. La deposición capa a capa permite un elevado control de 

la arquitectura, ya que el movimiento de la boquilla presenta una alta precisión para 

reproducir la forma, el tamaño y la porosidad previamente diseñados.  
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Figura 11. Representación de la fabricación de andamios tridimensionales por 

robocasting capa a capa. 

Como se ha mencionado la técnica del robocasting requiere de una serie de condiciones 

de impresión. Es fundamental obtener pastas con propiedades reológicas adecuadas, es 

decir capaces de fluir a través de la boquilla y de adquirir la rigidez necesaria para 

soportar la sucesiva deposición de capas sin colapsar la estructura. La versatilidad de 

este método ha permitido incluso introducir células en los andamios durante su 

impresión [120].   

En el caso de los composites cerámica-polímero, la polimerización de la fase orgánica 

debe tener lugar después de la siguiente deposición de la capa, de lo contrario la 

estructura interna de los andamios se colapsará total o parcialmente, perdiéndose la 

estructura porosa deseada. Cuando se supera este problema, el robocasting proporciona 

arquitecturas 3D macroporosas altamente repetitivas y reproducibles con porosidad 

regular y definida, como se muestra en la figura 12.  
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Figura 12. Esquema de un andamio macroporoso 

Durante el proceso de fabricación de andamios cerámica-polimero por robocasting hay 

una serie de parámetros que deben ser cuidadosamente controlados, destacando entre 

ellos:  

• Viscosidad  
• Propiedades reológicas  
• Velocidad de deposición  
• Temperatura  

 

Algunos de los polímeros y cerámicas más utilizados en la fabricación de andamios 

macroporosos fabricados por robocasting se muestran en la tabla 2.  

Tabla 2. Polímeros y cerámicos utilizados para la fabricación de andamios 

macroporosos compuestos. 

Polímero Cerámico Referencia  

Polivinil alcohol Vidrios bioactivos [121] 

Policaprolactona 
Vidrios bioactivos 

Hidroxiapatita 
[122,123] 

ácido poliláctico Vidrios bioactivos  [124] 

Colágeno 

Brusita 

HAP 

β-TCP 

[120] 

Quitosano Vidrios bioactivos [125] 

Gelatina Hidroxiapatita [126] 
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1.4.3. Andamios tridimensionales como sistemas de liberación de fármacos 

El desarrollo de sistemas que permitan no solo la regeneración del tejido sino también la 

liberación de fármacos se muestra como un campo de especial interés en la actualidad 

[114,127,128]. Durante los últimos años se han desarrollado diferentes sistemas 

tridimensionales complejos que integran células y factores de crecimiento con las 

estructuras tridimensionales. Además, se han descrito numerosos sistemas para 

liberación de fármacos desde andamios porosos posibilitando el tratamiento de 

patologías de forma localizada [97,129,130].  

La liberación de fármacos desde andamios tridimensionales tiene como finalidad el 

tratamiento y prevención secundaria de algunas de las lesiones principalmente 

infecciones y osteoporosis [75,131]. La ventaja de los andamios tridimensionales como 

liberador de fármacos radica en que minimiza el número de intervenciones quirúrgicas y 

puede incrementar el éxito del implante. Sobre este tipo de estructuras se han 

incorporado fármacos siguiendo estrategias como la incorporación directa o la 

encapsulación [97,132,133]. También son destacables los sistemas de liberación de 

varios fármacos de forma fraccionada que podrían combinar el efecto dos o más 

sustancias terapéuticas con diferente actividad farmacológica [97,134,135]. 

Los andamios macroporosos funcionalizados con factores de crecimiento también han 

sido un campo de interés en medicina regenerativa [136,137]. Favorecer la 

vascularización del implante garantiza la llegada de nutrientes hacia zonas menos 

disponibles del mismo, lo que en ultimo termino ayuda a la colonización ósea. En esta 

línea se han descrito sistemas que incluyen la liberación de factores angiogénicos [138].  

Por otra parte se han descrito sistemas que liberan factores osteogénicos como las 

proteínas morfogenéticas para mejorar la integración y la osteogénesis de los andamios 

in vivo [137].  
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2. Objetivos/ 
Objectives 

 

“En algún lugar, algo increíble está esperando 
ser conocido.” 

-Carl Sagan. 
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Objetivos 

El objetivo general de esta tesis ha sido el diseño, síntesis y caracterización de vidrios 

mesoporosos bioactivos como implantes para el tratamiento de defectos óseos 

producidos por patologías asociadas este tejido. Ese objetivo general se subdivide a su 

vez en los siguientes objetivos concretos: 

1. Optimización de las propiedades de MBGs para regeneración ósea a través del 

control de su estructura porosa y su composición química.  

• Estudio de la influencia del agente director de estructura en las propiedades 

texturales y estructurales de vidrios mesoporosos de composición 85SiO2-

10CaO-5P2O5 (% mol). 

•  Estudio de la influencia de la composición química en las propiedades texturales 

y estructurales de vidrios mesoporosos bioactivos.  

• Evaluación de la respuesta in vitro de tipo osteoblastos, osteoclastos y 

macrófagos en contacto con vidrios mesoporosos bioactivos. 

• Estudio de la influencia de la incorporación de iones terapéuticos Sr(II), Co(II) y 

Cu(II) en la estructura mesoporosa por el método EISA.  

• Evaluación de la incorporación de iones Ga(III) por medio de impregnación post-

síntesis a vidrios mesoporosos para el tratamiento de defectos óseos en hueso 

osteoporótico.  

 

2. Desarrollo de MBGs como matrices para la liberación controlada de fármacos en el 

tratamiento de osteosarcoma e infección.  

• Diseño, síntesis, caracterización y evaluación in vitro de una compuerta sensible 

a fosfatasa alcalina para la liberación controlada de un antitumoral 

(doxorrubicina). 

• Diseño, síntesis, caracterización y evaluación in vitro de una compuerta sensible 

a proteasas para liberación controlada de  un antibiótico (levofloxacino). 

 

3. Diseño y preparación de andamios tridimensionales de vidrio mesoporoso bioactivo 

con alto contenido en calcio y ɛ-policaprolactona para la regeneración de defectos 

óseos en condiciones osteoporóticas.  
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• Preparación andamios tridimesionales ordenados a partir de composites de 

vidrios mesoporosos bioactivos con alto contenido en calcio (37 % en mol) y ɛ-

policaprolactona. 

• Evaluación in vitro de la migración celular hacia zonas menos disponibles de la 

superficie de los andamios en ausencia de flujo dinámico.  

• Evaluación del comportamiento in vivo en un modelo ovino osteoporótico y del 

efecto de la liberación de ácido zoledrónico a nivel local.  
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Objectives 

The general objective of this thesis has been the design, synthesis and characterization 

of mesoporous bioactive glasses as implants for the treatment of bone defects produced 

by pathologies associated with this tissue. This overall objective is further subdivided 

into the following specific objectives: 

1. Optimization of the properties of MBGs for bone regeneration through the control of 

their porous structure and chemical composition.  

• Study of the influence of the structural agent on the textural and structural 

properties of mesoporous glasses with 85SiO2-10CaO-5P2O5 composition (% 

mol). 

• Study of the influence of chemical composition on the textural and structural 

properties of bioactive mesoporous glasses.  

• Evaluation of the in vitro response of osteoblasts, osteoclasts and macrophages 

in contact with bioactive mesoporous glasses. 

• Study of the influence of the incorporation of therapeutic ions Sr(II), Co(II) and 

Cu(II) in the mesoporous structure by the EISA method.  

• Evaluation of the incorporation of Ga(III) ions by means of post-synthesis 

impregnation to mesoporous glasses for the treatment of bone defects in 

osteoporotic bone.  

 

2. Development of GBMs as matrices for the controlled release of drugs in the treatment 

of osteosarcoma and infection.  

• Design, synthesis, characterization and in vitro evaluation of a gate sensitive to 

alkaline phosphatase for the controlled release of an antitumor (doxorubicin). 

• Design, synthesis, characterization and in vitro evaluation of a protease sensitive 

gateway for controlled release of an antibiotic (levofloxacin). 
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3. Design and preparation of three-dimensional scaffolds made of bioactive mesoporous 

glass with high calcium content and ɛ-polycaprolactone for the regeneration of bone 

defects in osteoporotic conditions.  

• Preparation of three-dimensional scaffolds ordered from bioactive mesoporous 

glass composites with high calcium content (37% mol.) and ɛ-polycaprolactone. 

• In vitro evaluation of cell migration to less available areas on the scaffold 

surface in the absence of dynamic flow.  

• Evaluation of in vivo behaviour in an osteoporotic sheep model and the effect of 

zoledronic acid release locally.  
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Soy de las que piensan que la ciencia tiene una gran 
belleza. Un científico en su laboratorio no es sólo un 
técnico: es también un niño colocado ante fenómenos 
naturales que le impresionan como un cuento de hadas. 

-Marie Curie. 
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3. Resultados y discusión  

3.1 Optimización de la respuesta celular a través del control de la 

estructura porosa y la composición química de MBGs. 

3.1.1 Introducción y antecedentes 

El desarrollo de materiales bioactivos para regeneración ósea ha experimentado grandes 

avances en los últimos años, especialmente en el campo de la traumatología y la cirugía 

maxilofacial. Las biocerámicas bioactivas presentan superficies reactivas capaces de 

unirse fuertemente al tejido vivo mediante la nucleación y el crecimiento de una fase 

apatita en la interfaz tejido-material. Dicha fase induce la fijación del material con el 

hueso y dependiendo del grado de resorción puede promover la regeneración del tejido 

[1,2].   

Los MBGs se engloban en este grupo de biomateriales. Sus excelentes propiedades 

texturales, tales como elevada superficie específica, y composición química favorecen 

procesos bioactivos más rápidos e intensos en comparación con otras biocerámicas [3,4] 

en condiciones in vitro. Este comportamiento debe traducirse en mejor comportamiento 

in vivo en términos de osteointegración, osteoinducción y osteconducción.   

Metabolismo óseo 

Los procesos de remodelado óseo son imprescindibles para el mantenimiento del 

esqueleto. Se estima que el 10 % del esqueleto de un adulto se renueva cada año, por lo 

que las células implicadas en el proceso de regeneración (osteoblastos y osteoclastos) 

están activas constantemente. La respuesta celular en contacto con los materiales es 

especialmente relevante pues determina el éxito del material como implante in vivo. La 

figura 1 muestra una representación de las células implicadas en los procesos de 

formación y remodelación ósea.  
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Figura 1. Representación de los diferentes tipos celulares implicados en la 

remodelación ósea. 

Los osteoblastos son las células implicadas en la formación de matriz ósea orgánica, 

produciendo colágeno de tipo I entre otros factores. Su función incluye favorecer el 

desarrollo del hueso, su reparación y su mantenimiento. El complejo citoesqueleto de 

los osteoblastos, permite su adhesión y movilidad en la superficie del hueso, lo que 

favorece las interacciones y la coordinación entre ellos [5].  

Los osteocitos son osteoblastos maduros que han quedado rodeados por la matriz ósea. 

Su función es la de mantener las actividades celulares del tejido óseo facilitando el 

intercambio de nutrientes y productos de deshecho[6].  

Los osteoclastos son células multinucleadas que se diferencian de las células madre 

hematopoyéticas del linaje monocito/macrofágico, cuya función es la de reabsorción 

ósea [7]. Su mecanismo de actuación se inicia con la señal de activación que reciben en 

su membrana celular a través del ligando factor nuclear kappa-B RANKL [8]. Este 

agente induce la fusión de los pre-osteoclastos, que se convierten en células 

multinucleadas, y a la formación de su membrana celular rica en F-actina, en forma 

ondulada, responsable de la unión de los osteoclastos con la superficie ósea esencial 

para que la resorción ósea tenga lugar [9]. Tras la fijación de los osteoclastos en la 

superficie del hueso se produce la liberación de enzimas como la Catepsina K y de 

protones que acidifican el medio hasta llegar a pH ácido y degradando la matriz ósea 

(colágeno) y el componente mineral del tejido (HCA) (Figura 2) [10,11].  

El equilibrio entre la formación y la reabsorción ósea es esencial en el remodelado del 

tejido, lo que es determinante para un correcto metabolismo óseo. Desequilibrios entre 

ambos procesos pueden dar lugar al deterioro óseo, provocando patologías como la 
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osteoporosis [10]. El proceso osteogénico viene determinado por la liberación al medio 

de diversos marcadores celulares por parte de todas las células implicadas en él. 

Conocer de los mecanismos de actuación de osteoclastos y osteoblastos ha ayudado a 

predecir el comportamiento de los materiales in vivo [12].  

 

 

Figura 2. Representación del proceso de remodelación en el tejido óseo. 

Por otra parte, el estudio de la osteoinmunología ha revelado la importancia de la 

respuesta inmune en el proceso regenerativo óseo [13]. Conocer el mecanismo de 

actuación de células como los macrófagos es determinante para poder predecir el 

comportamiento in vivo de los materiales tras implantarlos.  

Recientemente, se ha descubierto que la respuesta inmune de los macrófagos juega un 

papel fundamental en la regeneración y por lo tanto en el comportamiento in vivo de los 

materiales [14,15]. Tras la implantación de un biomaterial in vivo es necesario que se 

produzca la respuesta inflamatoria para desencadenar el proceso de curación del tejido, 

pero debe controlarse para evitar inflamaciones crónicas que impedirían la regeneración 

ósea. Este proceso viene mediado porque macrófagos pueden polarizarse hacia dos 

fenotipos diferentes, M1 o M2 [16,17].  

El fenotipo M1 se asocia con procesos pro-inflamatorios que pueden dar lugar a una 

respuesta inmune, a partir de la cual diferentes citoquinas, oxidos de nitrógeno y 

especies reactivas de hidrógeno son liberadas al medio pudiendo dar lugar al a la 
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formación de una capsula fibrosa que produzca un rechazo del implante por parte del 

organismo receptor. El fenotipo M2, también llamado reparativo, está asociado a 

procesos de regeneración de tejido. La polarización de los macrófagos hacia el fenotipo 

M2 en contacto con los materiales favorecería la secreción de citoquinas, factores de 

crecimiento y proteínas que regulan la formación de hueso activando las células 

mesenquimales vía osteoprotegerina (OPG) y pudiendo reducir y regular la formación 

de la cápsula fibrosa. Aunque tras implantar in vivo un material siempre se produce una 

respuesta inflamatoria, esta etapa debe ser lo más reducida posible. De esta forma, los 

materiales deberían inducir la polarización de los macrófagos hacia fenotipos no 

inflamatorios, mejorando así las posibilidades de éxito. 

Características físico-químicas de los MBGs 

En 2004 el grupo de investigación del profesor Zhao publicó la síntesis del primer MBG 

en el sistema SiO2-CaO-P2O5[18]. Para ello se combinaron los procesos de síntesis de 

SiO2 mesoporosa con las propiedades de los vidrios bioactivos desarrollados hasta la 

fecha [19]. La incorporación de un agente director de estructura (SDA) a la síntesis de 

los MBGs da como resultado la obtención de una mesofase ordenada por la auto-

organización del SDA en micelas. Por ello se llevó a cabo la síntesis mediante el 

método EISA, descrito en el capítulo anterior.  

Como se ha mencionado en la introducción, los SDA son moléculas tenso-activas que 

se caracterizan por presentar una parte polar o hidrofílica y otra apolar o hidrofóbica en 

su estructura. Estas moléculas tienen la capacidad de autoesamblarse en disolución para 

formar diversas estructuras como bicapas, esferas, cilindros… [20–22]. La estructura de 

los SDA influye en los parámetros de empaquetamiento de los surfactantes y por lo 

tanto en la forma que estas moléculas tienen de agruparse en disolución. Este 

comportamiento varía para cada disolvente y es específico para cada surfactante, por lo 

que con similares SDA se pueden obtener materiales con estructuras porosas muy 

variadas [23–25]. Los SDA utilizados para la obtención de MBGs se pueden clasificar 

en iónicos y no iónicos: 

• Iónicos:  

o Catiónicos: poseen un grupo de cabeza hidrofílica con carga positiva, 

generalmente un grupo alquilamonio y una cadena hidrocarbonada de cadena larga 

para formar la zona hidrófoba. Como ejemplo destaca el CTAB. 

64



3. Resultados y discusión  
 

o Aniónicos: poseen un grupo de cabeza hidrofílica con carga negativa, 

generalmente grupos fosfato, sulfato o carboxilato y una cadena hidrocarbonada de 

cadena larga para formar la zona hidrófoba. Como ejemplo destaca el dodecil sulfato 

de sodio (SDS). 

o Neutros/ anfóteros: poseen una cabeza polar que es una amina protonable y una 

cola hidrófoba formada por una cadena hidrocarbonada larga.  

• No iónicos: no contienen grupos iónicos o ionizables en condiciones normales. 

Poseen una cadena alifática y una cadena polar, normalmente compuesta por grupos 

etoxilados o polietilenglicol. Este tipo de surfactantes pueden ser denominados 

poliméricos, destacan los surfactantes tipo Pluronic®. 

 

El uso del SDA es determinante en las propiedades texturales finales de los MBGs y por 

lo tanto en sus posibles aplicaciones. De este modo, resulta esencial estudiar el 

comportamiento del SDA en disolución y su interacción con los precursores de los 

MBGs [20]. Las especies solubles precursoras de SiO2, CaO y P2O5 se condensan en 

torno a las micelas, que actúan como plantilla orgánica, conduciendo a estructuras 

mesoporosas ordenadas tras su calcinación (etapa en la que se elimina la materia 

órganica). Los MBGs obtenidos de este modo presentan hasta cinco veces más 

porosidad y poseen superficies específicas superiores a las de los vidrios sol-gel 

tradicionales [26].  

De forma esquemática se puede describir el comportamiento del SDA en el método 

EISA en los siguientes pasos: 

1. Añadir el SDA en la mezcla hidroalcohólica en concentración más baja de la cmc. 

2. Adición de los precursores del MBG en forma de sus especies solubles 

Tetraetilortosilicato (TEOS), Trietilfosfato (TEP) y Ca(NO3)2. 

3. Evaporación del disolvente a temperatura ambiente, para concentrar paulatinamente 

la disolución y permite alcanzar la concentración micelar crítica.  

4. Autoensamblaje del SDA: las propiedades químicas de los surfactantes en 

disolución favorecen que las moléculas se organicen de forma espontánea mediante 

interacciones no covalentes (enlaces de hidrogeno, fuerzas de Van Der Waals…) 

sin intervención de agentes externos. 

5. Obtención de una mesofase ordenada compuesta por híbridos orgánico-inorgánico 

del MBG en forma de gel. 
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6. Calcinación para eliminar los restos orgánicos y el SDA para obtener sistemas 

altamente porosos con composición SiO2-CaO-P2O5. 

 

Composición química de los MBGs 

Desde el año 2004 la gran mayoría de los MBGs se han preparado en el sistema SiO2-

CaO-P2O5, donde los contenidos en SiO2, CaO y P2O5 varían dentro de unos intervalos 

que se recogen en la tabla 1. Estas composiciones químicas favorecen la formación de 

hueso, pues las especies solubles de calcio y sílice dan lugar a la formación de una 

nueva fase mineral en superficie así como la estimulación de mecanismos de 

osteoinducción. A pH fisiológico la fase que precipita es semejante a la que forma el 

tejido óseo, es decir HCA nanocristalina, lo que facilita la formación de enlaces 

químicamente fuertes con el tejido óseo [27–29].  
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Tabla 1. MBGs descritos en la bibliografía durante los últimos años 

Composición 
(% mol) SDA Temp 

(ºC) Simetría 
S

BET
 

(m2/g) 
Vp 

(cm3/g) 
Dp 

(nm) Ref 

58SiO2-37CaO-
5P2O5 

P123 40 Hexagonal 2D 
(p6mm) 195 0.46 9.45 [30] 

58SiO2-37CaO-
5P2O5 

F127 30 Desordenada 178 0.29 5.6 [31] 

70SiO2-25CaO-
5P2O5 

F127 Tª 
amb Desordenada 300 0.36 5.0 [18] 

75SiO2-20CaO-
5P2O5 

P123 40 
Hexagonal 2D 
P6mm/ortorró
mbica (p2mm) 

393 0.61 5.37 [30] 

75SiO2-20CaO-
5P2O5 

F127 40 Cúbica (Im-
3m) 

400-
500 

0.25-
0.53 

3.2-
5.4 [32] 

80SiO2-10CaO-
5P2O5 

P123 Tª 
amb 

Hexagonal 2D 
(p6mm) 229 0.31 5.2 [33] 

80SiO2-15CaO-
5P2O5 

P123 Tª 
amb 

Hexagonal 2D 
(p6mm) 351 0.49 1.6 [34] 

80SiO2-15CaO-
5P2O5 

PN430 
+Brij70 

Tª 
amb 

Hexagonal 2D 
(p6mm) 485 0.27 <2 [34] 

80SiO2-15CaO-
5P2O5 

P85 Tª 
amb 

Hexagonal 2D 
(p6mm) 328 0.36 5.0 [34] 

85SiO2-10CaO-
5P2O5 

P123 40 Cúbica (Ia-3d) 427 0.61 5.73 [30] 

85SiO2-10CaO-
5P2O5 

F68 Tª 
amb 

Hexagonal 2D 
(p6mm) 261 0.38 3.36 [35] 

90SiO2-5CaO-
5P2O5 

P123 40 Hexagonal 2D 
(p6mm) 338 0.46 5.37 [33] 

 

En los sistemas SiO2-CaO-P2O5 cada componente tiene una función  en  la regeneración 

ósea [26]. El silicio es esencial en procesos metabólicos de formación y calcificación de 

hueso, en disolución acuosa induce la precipitación de HCA en el tejido óseo y estimula 

la formación de colágeno tipo I [36–38]. El calcio favorece la proliferación 

osteoblástica, la diferenciación y la mineralización de la matriz extracelular [39]. Se ha 
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demostrado en experimentos in vivo que la presencia de calcio incrementa la formación 

de hueso, la densidad ósea y la osteointegración [40]. El fósforo actúa estimulando la 

expresión de la proteína gla de matriz (MGP) que actúa como inhibidora de la 

calcificación. Además forma parte de los fosfatos de calcio, cuya solubilidad afecta a la 

diferenciación celular hacia fenotipos osteoblásticos [41].  

La figura 3 indica de forma esquemática la función que cada componente presenta en la 

estructura de los MBGs y se especifica la función de cada uno de ellos en el proceso de 

regeneración ósea.  

 

Figura 3. Resumen de los componentes de los MBGs en el sistema SiO2-CaO-P2O5. 
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Propiedades de la estructura mesoporosa y entornos locales de los MBGs 

La obtención de MBGs en el sistema SiO2-CaO-P2O5 por el método EISA da lugar a 

estructuras porosas con diferentes ordenamientos que pueden controlarse a través de los 

siguientes factores: 

• Composición química [42,43].  

• Temperatura de evaporación durante el proceso EISA [43]. 

• Tipo de surfactante y su concentración [44,45]. 

 

Controlando los factores anteriores es posible obtener MBGs con elevadas superficies 

específicas y altamente porosos, lo que permite que se aceleren las reacciones químicas 

en la superficie de los implantes y, en consecuencia exhiban el comportamiento 

bioactivo más rápido observado hasta ahora en el campo de las biocerámicas [46]. Por 

otra parte, la estructura mesoporosa ordenada convierte a estos materiales en candidatos 

como sistemas de agentes activos como antibióticos [44], antiosteoporóticos [47] o 

antitumorales [48]. 

Respecto al control de la estructura porosa con la composición química se demostró que 

manteniendo constante la relación SiO2+P2O5/surfactante las variaciones en el 

contenido de CaO daban lugar estructuras diferentes. Con elevadas cantidades de CaO 

se favorecían fases hexagonales del tipo p6mm, mientras que bajas cantidades de CaO 

favorecen la formación de estructuras mesoporosas cúbica del tipo Ia-3d (figura 4), 

características de entornos hidrófobos especialmente cuando la evaporación se produce 

a temperaturas mayores de la ambiente [42,43].  
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Figura 4. Representación de las estructuras mesoporosas descritas al obtener MBGs, 

adaptada de la referencia [49]. 

El interés derivado de la obtención de diferentes estructuras en sistemas 

multicomponentes está íntimamente ligado con las aplicaciones biomédicas de los 

materiales. La bioactividad es un proceso que tiene lugar en la interfaz tejido-implante y 

la superficie disponible determina la cinética y el tipo de reacción que tiene lugar en 

dicha interfaz. La difusión de materia se ve favorecida por estructuras tridimensionales 

comparado con los empaquetamientos planos [50]. El diferente comportamiento 

bioactivo es una de las principales diferencias entre los vidrios sol-gel y los MBGs. En 

los vidrios sol-gel el comportamiento bioactivo está asociado principalmente a la 

composición química mientras que en los MBGs las propiedades estructurales y 

texturales juegan un papel destacable que está directamente relacionado con la 

bioactividad [51].  

La estructura mesoporosa de los MBGs puede ser descrita como una organización de 

mesoporos con tamaños entre 3 y 9 nm en el sistema SiO2-CaO-P2O5. La anchura de la 

pared de los poros depende directamente del SDA utilizado aunque suele estar en torno 

a los 3 nm y determina la presencia de ciertas heterogeneidades en los entornos locales 

del MBG [43]. 

Los estudios de RMN de sólido realizados por Leonova et al.  han arrojado luz sobre el 

entorno químico de los componentes de los MBGs. Los espectros de RMN-31P para 

MBGs del sistema SiO2-CaO-P2O5 muestra una única resonancia a 2 ppm (q0) asignable 
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a ortofosfatos lo que indica que la mayoría del fósforo se encuentra dispuesto en 

agrupaciones de ortofosfato de calcio distribuidas por la matriz [52].  

Por su parte los estudios de RMN-29Si han aportado información sobre la conectividad 

de la red de sílice [43]. Estos experimentos ponen de manifiesto que MBGs con 

contenidos en CaO del 10 % en moles presentan conectividades de red en torno a 3.7, 

mientras que composiciones con contenidos en CaO del 37 % en mol muestran 

conectividades de red en torno a 3.2. Esto es indicativo de que el CaO actúa como 

modificador de la red de sílice, lo que disminuye su conectividad. Asimismo estudios de 

RMN-29Si de polarización cruzada con H1 han desmotrado que el calcio se dispone 

principalmente en la superficie de los poros, mientras que las unidades más condensadas 

de sílice se encuentran en la parte interna de la pared [29,52]. La figura 5 muestra una 

representación esquemática que resume los estudios descritos sobre la estructura 

mesoporosa, la composición y el entorno químico de los MBGs. 

 

Figura 5. Imagen de TEM (A), representación esquemática del entorno químico (B),  

espectro de pulso simple de RMN-31P (C), espectro de pulso simple de RMN-29Si (D) 

de un MBG en el sistema SiO2-CaO-P2O5. 
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Bioactividad in vitro de los MBGs 

Como se ha explicado en el capítulo uno las propiedades regenerativas de los vidrios 

bioactivos dependen en gran medida de su capacidad para intercambiar iones con el 

medio circundante, principalmente Ca2+-H+. Estas reacciones dan como resultado la 

nucleación y el crecimiento de una fase HCA, muy similar al componente mineral del 

hueso y la dentina que recubre los dientes sobre la superficie de los materiales. Por otra 

parte, la liberación de especies solubles de sílice al medio, como ácido ostro silícico y 

oligómeros del mismo, tiene un fuerte efecto osteoinductor [53]. Tras las 

investigaciones del grupo del profesor Kokubo en 1990 se estableció que cualquier 

material capaz de formar una fase tipo apatita cuando se sumerge en SBF, es suceptible 

de presentar bioactividad en condiciones in vivo [54], es decir, los materiales se unirán 

al hueso [55].  

En el caso de los vidrios de fusión y los vidrios sol-gel, el contenido de calcio es 

posiblemente el parámetro más importante en la formación de la capa de HCA. Sin 

embargo, en el caso de los MBGs esta secuencia de reacciones se acelera como 

consecuencia de las elevadas áreas superficiales y porosidades de estos materiales, que 

facilitan el intercambio iónico con los del medio circundante y pasan a tener un papel 

mucho más importante que el que presentan en los vidrios bioactivos convencionales 

[42]. Además de la formación más rápida de HCA en condiciones in vitro, los MBGs 

con alto contenido en calcio exhiben un proceso de maduración del fosfato de calcio 

neoformado casi equivalente al que se produce en los sistemas biológicos [56], es decir 

formación fosfato cálcico amorfo (ACP), evolución a fosfato octacalcio (OCP) y 

cristalización como hidroxicarbonatoapatita deficiente en calcio (HCA), como se 

muestra en la Figura 6 [57,58]. El alto contenido en calcio y la porosidad de estos 

MBGs permiten que una elevada cantidad de Ca2+ esté dispuesto de forma muy 

accesible en la superficie de los materiales. En contacto con SBF el intercambio iónico 

Ca2+-H+ libera Ca2+ al medio circundante, mientras favorece la incorporación de H+ a la 

superficie y acidifica el medio generando un rango de pH que estabiliza la nucleación 

del OCP. Tras la nucleación de OCP en superficie, la precipitación de HA 

nanocristalina se ve favorecida mimetizando el mecanismo de formación ósea de los 

mamíferos. 
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Figura 6. Etapas del proceso bioactivo in vitro de los MBGs tras su inmersión en SBF. 

Biocompatibilidad de los MBGs 

La biocompatibilidad de los MBGs ha sido estudiada en condiciones in vitro [59] e in 

vivo [39,60,61]. La capacidad de intercambiar iones con el medio favorece una 

respuesta celular positiva en las células de tipo osteoblasto, desencadenando una serie 

de reacciones bioquímicas que favorecen la regeneración de hueso [62]. Además, los 

productos de disolución de los vidrios bioactivos (Ca2+ y especies de sílice en solución) 

provocan la regulación hacia valores más elevados de los genes pro-osteoblásticos 

mejorando así su potencial osteogénico [37,38,53]. El comportamiento celular está 

íntimamente ligado a la composición química y la estructura de los MBG, pues ambos 

factores están relacionados con su solubilidad y la liberación de iones al medio.  

A la vista de estos antecedentes podemos plantear la hipótesis de que las propiedades de 

los MBGs pueden optimizarse mediante el control de su composición y su estructura 

mesoporosa [63]. Composiciones químicas bajas en SiO2 y alto contenido en CaO 

conducen a estructuras porosas menos ordenadas [30], pero que favorecen la 

bioactividad de los materiales. Por otra parte estructuras mesoporosas ordenadas 

favorecen el uso de MBGs como sistemas de liberación controlada de fármacos. Por ello 

es muy importante entender los equilibrios que se pueden alcanzar entre composiciones 

bioactivas y estructuras ordenadas, siendo este el objetivo fundamental de esta primera 

parte de la tesis doctoral.   

3.1.2 Optimización de la bioactividad y respuesta celular in vitro de MBGs en el 

sistema SiO2-CaO-P2O5 a través del control de su estructura mesoporosa.  

A la vista de lo explicado anteriormente, se ha preparado una serie de MBGs de 

composición 85SiO2-10CaO-5P2O5 (% mol) cuyo bajo contenido en CaO facilita la 
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formación de estructuras mesoporosas ordenadas [64]. Para ello hemos variado el 

surfactante utilizado, con el fin de estudiar la influencia del mismo sobre las 

propiedades estructurales, texturales y por extensión en la bioactividad y la respuesta 

celular.  

La figura 7 muestra la estructura y la composición de los cuatro SDA utilizados para 

sintetizar los MBG. Por un lado se escogieron tres copolímeros tribloque de tipo 

Pluronic® (F68, F127 y P123) que se caracterizan por tener un bloque hidrofóbico de 

unidades de poli óxido de propileno (PPO) y dos cadenas hidrofílicas de poli óxido de 

etileno (PEO). El tamaño de cada tipo de cadenas, va a determinar el carácter 

hidrofílico-hidrofóbico final de cada uno de los SDA y el tipo de micelas a las que van a 

dar lugar. 

 

Figura 7. Estructura y composición de los SDA utilizados para la síntesis de los MBGs 

con composición 85SiO2-10CaO-5P2O5. 

La síntesis de los materiales se llevó a cabo por el método EISA manteniendo constante 

las cantidades de precursores y modificando únicamente el SDA. Para las mismas 

condiciones de síntesis se observaron variaciones en las propiedades estructurales y 

texturales en función del SDA. Los MBGs sintetizados con SDA tipo Pluronic® 

mostraron estructuras mesoporosas ordenadas de tipo p6mm mientras que con 85S-Brij 

no presentaron orden mesoporoso. Los estudios de adsorción de N2 mostraron que los 

surfactantes tipo Pluronic® daban lugar a sólidos mesoporosos mientras que con el 

SDA lineal Brij58 se obtenía un material microporoso con mayor superficie específica 

que sus análogos.   
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Estas propiedades vienen determinadas por el proceso de formación de las micelas y la 

disposición de los precursores inorgánicos en torno al SDA. Durante la síntesis las 

micelas se disponen dejando las cadenas hidrofílicas en contacto con el medio. Siendo 

esta región donde policondensan los precursores que forman las paredes del MBG. Por 

otra parte, las cadenas hidrofóbicas se disponen en el interior de la micela, por lo que su 

longitud determina el tamaño de poro tras el proceso de calcinación [20]. Un mayor 

carácter hidrofílico permite obtener materiales más ordenados, al incrementar la 

interacción entre el surfactante y la fase inorgánica [32]. La tabla 2 muestra las 

propiedades texturales medidas por adsorción de nitrógeno y los valores de conectividad 

de red calculados a partir de los experimentos de RMN de sólido.  

Estos datos muestran la correlación entre el índice de conectividad de la red de sílice y 

el tamaño de poro. Puesto que la conectividad de la sílice depende de la cantidad de 

Ca2+ secuestrado como heterogeneidades de CaP, la correlación parece indicar que la 

formación de estas heterogeneidades esta favorecida en los materiales con mayor 

tamaño de poro, quizás porque la nucleación de heterogeneidades de CaP está 

influenciada por factores estéricos.  

Tabla 2. Propiedades texturales y conectividad de red de los MBGs. 

Muestra 
Superficie 
específica  
(m2· g-1) 

Volumen de 
poro (cm3·g-1) 

Diámetro de 
poro (nm) 

Conectividad 
de red 

85S-Brij58 572.1 0.44 1.87 3.72 

85S-F68 261.3 0.38 3.36 3.79 

85S-P123 310.7 0.37 5.92 3.80 

85S-F127 269.6 0.29 7.18 3.96 

 

La figura 8 muestra una representación esquemática de la formación de las micelas para 

cada uno de los surfactantes. Esta aproximación nos permite explicar la influencia del 

SDA en las propiedades texturales. De este modo la longitud de las cadenas 

hidrofóbicas e hidrofilicas contribuyen al diámetro de poro y grosor de la pared, 

respectivamente.  
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Figura 8. Representación de la formación  de las micelas de cada uno de los 

surfactantes, que determina el tamaño de poro de los MBGs. 

Bioactividad y respuesta celular de los MBGs 85SiO2-10CaO-5P2O5 

Se llevaron a cabo estudios de bioactividad in vitro poniendo en contacto los diferentes 

MBGs sintetizados con SBF. Los resultados mostraron que todos los MBGs-85S 

sintetizados son bioactivos, aunque se observan diferencias en función del SDA 

utilizado y de la porosidad que se deriva de los mismos. En este sentido 85S-F68 mostró 

un comportamiento bioactivo más interesante puesto que forma la fase apatita más 

rápidamente que el resto.  

Las diferencias en el comportamiento bioactivo entre este MBG pueden explicarse en 

términos de tamaño de poro crítico. Los núcleos de apatita formados durante las 

primeras etapas del proceso bioactivo pueden obstruir la estructura mesoporosa si tienen 

suficiente espacio para nuclearse dentro de los mesoporos (figura 9). Este hecho da 

como resultado el retraso de la formación de la nueva fase apatita, ya que ralentiza el 

intercambio iónico desde las regiones internas de la matriz del MBG. Según Deng y 

colaboradores el diámetro de nucleación crítico 2r* para HA es inferior a 4.9 nm [65]. 

Estos estudios concuerdan con nuestros resultados, como se representa de forma 

esquemática en la figura 9, donde 85S-P123 y 85S-F127 con tamaños de poro de 5.9 

nm y 7.2 nm, respectivamente, permiten formar estos tapones que evitarían 

parcialmente el intercambio iónico con SBF. Por su parte, 85S-F68 con un tamaño de 

poro de 3.4 nm no permite la nucleación de HA en el interior de los poros del material, 

por lo que el intercambio iónico está más favorecido, exhibiendo cinéticas de 

bioactividad más rápidas.  
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La figura 9. Representación de la cristalización de núcleos de fosfato de calcio en los 

poros del de los MBGs.  

Los estudios con cultivos de preosteoblastos demostraron que los cuatro MBGs 

obtenidos son biocompatibles y permiten la proliferación celular. Por otra parte, el 

material 85S-F68 estimuló la diferenciación celular hacia fenotipo osteoblástico a 

tiempos cortos respecto a los otros MBGs, pudiendo establecer una relación directa 

entre el comportamiento bioactivo y la capacidad osteoinductora de estos MBGs [66].  

El conjunto de resultados derivados de esta investigación se recogen en su totalidad en 

el artículo titulado “Tailoring the biological response of mesoporous bioactive materials” 
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Tailoring the biological response of mesoporous
bioactive materials

N. Gómez-Cerezo,ab I. Izquierdo-Barba,ab D. Arcos*ab and M. Vallet-Regı́*ab

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) in the SiO2–CaO–P2O5 system have been prepared using different

non-ionic structure directing agents (SDA): Brij58, F68, P123 and F127. For the first time, the bioactive

response of MBGs can be tailored with the kind of SDA incorporated. This is because, in addition to the

textural properties, we can use the SDA to tailor the local atomic environment within the MBG struts.

These features lead to differences in the in vitro bioactive behaviour of MBGs. Among the different SDAs

used in this work, the triblock copolymer F68 leads to MBGs that exhibit the fastest bioactivity and the

fastest differentiation induction from a pre-osteoblast to an osteoblast phenotype. These results are

explained in terms of a highly ordered mesoporous structure, more free calcium cations acting as silica

network modifiers and small mesopores that avoid the formation of CaP nuclei within pores, which

could obstruct the ionic exchange with the surrounding fluids.

Introduction

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) are a new generation of
bioceramics intended for regenerative therapies of bone.1,2

They comprise the bone bonding capabilities of both, melt-
derived and sol–gel bioactive glasses,3,4 and the porous struc-
ture of SiO2 based mesoporous materials.5,6 The addition of
both characteristics results in a synergy from the point of view
of their biomedical applications. First, the high surface areas
and porosities enhance their bioactive behavior, as their reac-
tivity with physiological fluids is greater and faster.7,8 Secondly,
mesoporous ordering makes these materials excellent matrices
for drug delivery systems.9–12

MBGs were firstly proposed by Yan et al. in the SiO2–P2O5–CaO
system.13 These ternary compositions have been most widely
studied for MBGs and conventional sol–gel bioactive glasses.14–17

In this system, SiO2 and P2O5 are added as network formers and
CaO is incorporated into the system as a network modifier.18,19

When bioglasses are soaked in simulated body fluid (SBF),20

Ca2+ cations are leached and initiate the sequence of reactions
described by Hench.21 These events begin with the Ca2+–H+

exchange with the surrounding fluid and result in the nuclea-
tion and growth of an apatite-like layer on the material surface.
Kokubo et al.22 stated that those materials that develop an
apatite phase when soaked in SBF under in vitro conditions will

exhibit bone bonding and/or regeneration capabilities in vivo.
This statement is widely accepted by a large part of scientific
community, although some criticism about the scientific evidence
for this assumption has been reported.23 Anyway, since bioactivity
is a surface process, the higher surface area and porosity are
considered the main factors for the enhanced bioactivity of MBGs
with respect to conventional bioglasses.24–26

The interest for MBGs has impelled different research teams
to explore alternatives for upgrading their characteristics. For
instance, Li et al. have studied the incorporation of dopants
into MBGs such as Mg, Zn or Cu.27 Wu et al. have evaluated the
biological meaning of Sr,28,29 B30 as well as Co31 and Cu32 to
mimic hypoxia conditions and Salinas et al. have also studied
the incorporation of cerium, gallium and zinc.33,34 In addition
to the incorporation of new elements into the glassy network,
other strategies such as incorporation of magnetic phases,35

the surface functionalization36 and stimuli-responsive molecular
gates37 have been also explored for controlled drug delivery
purposes. Finally, the processing methods also provide different
ways to upgrade the MBG characteristics. For instance, the MBG
preparation as coatings38 or 3D macroporous scaffolds for bone
tissue engineering is also an important ongoing research field.
In this sense, macroporous pieces prepared by rapid prototyping
techniques,39,40 polymeric templates41–43 or foaming methods44

have been used by several authors.
Whatever the additives incorporated and/or the processing

methods used, the synthesis of MBGs requires the addition of a
structure directing agent (SDA). In most of the cases, the SDA is
an amphiphilic molecule with self-organizing properties at the
supramolecular level.45 The type and amount of SDA determine
the textural properties of MBGs, such as the porous structure,
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the pore volume, the pore size and also the surface area.46–49

However, very little is known about the influence of SDA on the
pore wall characteristics such as thickness and local atomic
distribution. For instance, the presence of CaP nuclei within
silica walls determines the bioactive behavior of MBG, as they
act as nucleation sites of newly grown apatite.50 However, these
nuclei also entrap the Ca cations avoiding their release to the
surrounding media. Finally, the molecular structure of the
surfactant determines the pore size and the volume available
for the transport of matter between the MBG and the surround-
ing fluids.51,52 Despite this set of evidence, the relationships
between the type of SDA, mesoporosity, pore wall local struc-
ture and bioactivity have been poorly considered.

In this work we have studied the effect of four non-ionic
SDAs on the porosity and pore wall characteristics of SiO2–
P2O5–CaO MBGs. For the first time, this kind of SDA is used to
tailor the properties of multicomponent mesoporous materials,
not only at the textural level but also in the atomic local environ-
ment within the struts of the MBG. These results open the
possibility of setting the kinetics of the bioactive process and
choosing the most appropriate bone graft for each specific patient.

Materials and methods

Four different MBGs were synthesized by an evaporation
induced self-assembly (EISA) method. For this aim three different
triblock copolymers, Pluronic P123 (EO)20–(PO)70–(EO)20
(Aldrich), F68 (EO)78–(PO)30–(EO)78 and F127 (EO)100–(PO)65–
(EO)100 (from BAFS) and a non-ionic alkyl poly(oxyethylene)
Brij58 HO(CH2CH2O)20C16H33 (BASF) were used as structure
directing agents. Tetraethyl orthosilicate (TEOS) (98%) Aldrich,
triethyl phosphate (TEP) (99%) Aldrich and calcium nitrate
Ca(NO3)2�4H2O (99%) (Aldrich) were used as SiO2, P2O5 and
CaO sources, respectively. In a typical synthesis 2 g of the
surfactant were dissolved in ethanol with HCl 0.5 M solution
at room temperature. Afterward TEOS, TEP and Ca(NO3)2�4H2O
were added under stirring in 3 hours intervals. The different
reagents and amounts are shown in Table 1. The resulting
solution was kept under stirring during 12 hours and cast in
Petri dishes (9 cm in diameter). The colorless solution was
evaporated at 30 1C for several days (see Table 1). Eventually,
the dried gels were removed as homogeneous and transparent
membranes, and heated at 700 1C for 3 hours under an air
atmosphere. Finally the MBGs were gently milled and sieved
collecting the particle size fraction below 40 mm.

Low angle powder X-ray diffraction experiments were per-
formed using a Philips X’Pert diffractometer equipped with Cu
KR radiation (wavelength 1.5406 Å). XRD patterns were collected

in the 2y1 range between 0, 5y1 and 6, 5y1, with a step size of
0.02y1 and a counting time of 4 s per step. The textural proper-
ties of the calcined materials were determined by nitrogen
adsorption porosimetry by using a Micromeritics ASAP 2020
porosimeter. To perform the N2 adsorption measurements, the
samples were previously degassed under vacuum for 15 h, at
150 1C. The surface area was determined using the Brunauer–
Emmett–Teller (BET) method. The pore size distribution
between 0.5 and 40 nm was determined from the adsorption
branch of the isotherm by means of the Barrett–Joyner–Halenda
(BJH) method. Transmission electron microscopy (TEM) was
carried out using a JEOL-3010 microscope, operating at 300 kV
(Cs 0.6 mm, resolution 1.7 Å). Images were recorded using a CCD
camera (model Keen view, SIS analyses size 1024 � 1024, pixel
size 23.5 mm� 23.5 mm) at 30 000� and 60 000�magnification
using a low-dose condition. Fourier transform (FT) patterns have
been conducted using a digital micrograph (Gatan). 1H - 29Si
and 1H - 31P CP (cross-polarization)/MAS (magic-angle-spinning)
and single-pulse (SP) solid-state nuclear magnetic resonance (NMR)
measurements were performed to evaluate the different silicon and
phosphorus environments in the synthesized samples. The NMR
spectra were recorded on a Bruker Model Avance 400 spectrometer.
Samples were spun at 10 kHz for 29Si and 6 kHz in the case of 31P.
Spectrometer frequencies were set to 79.49 and 161.97 MHz for 29Si
and 31P, respectively. Chemical shift values were referenced to
tetramethylsilane (TMS) and H3PO4 for 29Si and 31P, respectively.
All spectra were obtained using a proton enhanced CP method, at a
contact time of 1 ms. The time period between successive accu-
mulations was 5 and 4 s for 29Si and 31P, respectively, and the
number of scans was 10 000 for all spectra. Differential thermal
analysis was done using a TG/DTA Seiko SSC/5200 thermobalance
between 50 1C and 1000 1C at a heating rate of 10 1C min�1. High
resolution scanning electron microscopy was carried out using a
field emission JEOL JSM 7600F microscope.

Particle size analysis was carried out by the average
grain interception (AGI) method onto the SEM micrographs
(ASTM E112). About 100 measurements were made over a set of
randomly positioned line segments on the micrographs.

Zeta potential determination by electrophoretic mobility was
carried out in a Zetasizer Nano ZS (Malvern Instruments) by
suspending MBG particles in phosphate buffered solution at
pH 7.4 (PBS).

In vitro bioactivity tests

Assessments of in vitro bioactivity were carried out on powder
samples. For this purpose, 50 mg of powder were soaked into
7 mL of filtered simulated body fluid (SBF),20 in polyethylene
containers at 37 1C under sterile conditions. The evolution of

Table 1 Nominal composition, surfactant and synthesis conditions for the different mesoporous bioactive glasses

Sample Nominal composition (% mol) TEOS (g) TEP (g) Ca(NO3)2 (g) Ethanol (g) HCl (mL) Gelling (days)

85S-Brij58 85SiO2–10CaO–5P2O5 3.70 0.34 0.49 30 0.8 7
85S-F68 85SiO2–10CaO–5P2O5 3.70 0.34 0.49 30 0.5 11
85S-P123 85SiO2–10CaO–5P2O5 3.70 0.34 0.49 30 0.5 6
85S-F127 85SiO2–10CaO–5P2O5 3.70 0.34 0.49 40 1 8
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the glass surface was analyzed by Fourier transform infrared
(FTIR) spectroscopy using a Nicolet Magma IR 550 spectro-
meter and by scanning electron microscopy (SEM) using a JEOL
F-6335 microscope. Finally, MBG dissolution tests were con-
ducted by measuring the Ca2+ concentration as a function of
soaking time in SBF with an Ilyte system.

Cell culture

Murine MC3T3-E1 preosteoblasts (as undifferentiated osteoblast-
like cells) were seeded on well culture plates (CULTEK), at a density
of 105 cell per mL in Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium (DMEM,
Sigma Chemical Company, St. Louis, MO, USA) with 10% fetal
bovine serum (FBS, Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine (BioWhittaker
Europe, Belgium), penicillin (200 mg mL�1, BioWhittaker Europe,
Belgium), and streptomycin (200 mg mL�1, BioWhittaker Europe,
Belgium), under a CO2 (5%) atmosphere at 37 1C for 24 hours to
reach the confluence in each cell plate. After that the MBG powder,
previously sterilized by dry heating at 150 1C for 24 hours, was added
on the seed cells at confluence at 1 mg mL�1 of concentration.

Mitochondrial activity. In order to evaluate the cell mito-
chondrial activity of living cells in contact with the MBGs for
1 and 7 days of incubation, the MTT method was employed
based on the reduction of yellow 3[4,5-dimethylthiazol-2-yl]-2,5-
diphenyltetrazolium bromide to blue formazan. For this aim,
the culture media were replaced with 1 mL of DMEM and 125 mL
of 0.012 g L�1 MTT solution in PBS. Samples were incubated for
4 h at 37 1C and 5% CO2 under dark conditions. Then, the
medium was removed and 500 mL of 0.4 N isopropanol–HCl were
added. Finally, the absorbance was measured at 570 nm using a
Helios Zeta UV-VIS spectrophotometer.

Alkaline phosphatase activity. The alkaline phosphatase
(ALP) activity of cells growing in the presence of MBG powder
was used as the key differentiation marker in assessing the expres-
sion of the osteoblast phenotype. ALP activity was measured on the
basis of the hydrolysis of p-nitrophenylphosphate to p-nitrophenol.
For this purpose, MC3T3 cells were seeded under the same condi-
tions but using supplemented medium with b-glycerolphosphate
(50 mg mL�1, Sigma Chemical Company, St. Louis, MO, USA) and
L-ascorbic acid (10 mM, Sigma Chemical Company, St. Louis, MO,
USA). Moreover, the total protein value after 10 days was determined
using a colorimetric method at 540 nm (Bio-Analı́tica, S.L.), using a
Helios Zeta UV-VIS spectrophotometer.

Statistics

Data are expressed as means � standard deviations of three
experiments. Statistical analysis was performed using the
Statistical Package for the Social Sciences (SPSS) version 11.5
software. Statistical comparisons were made by analysis of
variance (ANOVA). Subsequently, post hoc analyses were carried
out to correct for multiple comparisons.

Results and discussion

Table 2 shows the zeta potential measurements and the particle
size for the four MBGs prepared. The results indicate that the

use of different SDAs does not affect the surface charge or the
particle size. The surface charge is determined by the chemical
composition of the materials, mainly SiO2, which shows nega-
tive potential values at pH 7.4. Besides, the similar particle sizes
for the four MBGs indicate that the milling and sieving pro-
cesses determine this parameter independent of the SDA used.

Fig. 1 shows the low-angle XRD patterns of the four MBGs
synthesized. The XDR pattern of 85S-Brij58 does not show any
diffraction maxima pointing out the disordered structure of
this material. 85S-F68 and 85S-P123 show a single peak at 1.381
and 1.261 2y1, respectively. This maximum could correspond
to the (10) reflexion of a 2D hexagonal p6m structure based
on TEM results (see below). 85S-F127 presents an intense max-
imum at 0.941 2y and two less intense peaks at 1.641 and 1.881
2y, which could be assigned to the (10), (11) and (20) reflections,
respectively, of 2D hexagonal p6m structure. The structural data
calculated by XRD experiments are shown in Table 3.

Fig. 2 shows the TEM images and FT patterns for the
85S-MBGs prepared with the four different SDAs. TEM images

Table 2 Zeta potential and particle size measured for the four MBGs
prepared. Values in brackets indicate the standard deviation

Sample Zeta potential (mV) Particle size (mm)

85S-Brij58 �15.9 18 (�10)
85S-F68 �12.1 32 (�16)
85S-P123 �15.6 26 (�14)
85S-F127 �16.1 23 (�15)

Fig. 1 Low angle XRD patterns of the mesoporous 85SiO2–10CaO–5P2O5

glasses synthesized with different structure directing agents.

Table 3 XRD results obtained for the four MBGs prepared

Sample 2Theta dhkl (nm) hkl a0 (nm)

85S-Brij58 NA NA NA NA
85S-F68 1.38 6.41 10 ( p6m) 7.40
85S-P123 1.26 7.05 10 ( p6m) 8.14
85S-F127 0.94 9.46 10 ( p6m) 10.90

1.64 5.45 11 ( p6m)
1.88 4.78 20 ( p6m)
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evidence differences in the mesoporous ordering as a function
of the SDA used. The HRTEM images for 85S-Brij58 (Fig. 2a and b)
evidence a disordered porous material as confirmed by the
absence of maxima in the FT pattern and in agreement with the
absence of diffraction maxima in the XRD pattern. HRTEM
images of 85S-P123 (Fig. 2c and d) indicate a 2D-hexagonal
mesoporous structure coexisting with a disordered worm-like
porous phase. Finally, TEM images for 85S-F68 (Fig. 2e and f)
and 85S-F127 (Fig. 2g and h) clearly correspond to a 2D hexagonal
symmetry with a p6m planar group, thus confirming the results
obtained by XRD.

Fig. 3 shows the N2 adsorption isotherms and pore size
distribution of the four materials synthesized. 85S-Brij58 shows
a type I isotherm characteristic of microporous materials. The
pore size distribution indicates a monomodal distribution
centered at the micropore range (1.87 nm) with an asymmetric

tail towards the mesopore region. 85S-F68, 85S-P123 and 85S-F127
materials exhibit type IV isotherms characteristic of mesoporous
materials. Whereas 85S-P123 and 85S-F127 isotherms show
H1-type hysteresis loops associated with cylindrical pores
opened at the ends, 85S-F68 exhibits a H2-type loop character-
istic of the ink-bottle pore or cylindrical pores with narrowings
along the channels. Pore size distributions show porosities in
the mesopore ranges (over 2 nm) with different pore sizes
depending on the triblock copolymer used.

The textural parameters are summarized in Table 4. Samples
prepared with triblock copolymers (i.e. F68, P123 and F127) show
SBET and pore volume values in the range of MBGs.1,2,13 85S-Brij58
exhibits the highest SBET and pore volume compared with the
other materials. This fact indicates that, despite the disordered
structure evidenced by XDR and TEM, Brij58 interacts with the
inorganic phase thus raising a microporous material with high
textural values. The pore sizes keep relation with the lengths of the
hydrophobic chains of the surfactants, i.e. the poly-propylene
oxide (PO)n block. Thus P123 and F127 (with 70 and 65 units of
(PO), respectively) lead to pore sizes significantly larger than F68
(with 30 units of PO) and Brij 58 (with a hydrophobic block
composed of a –C16H33 hydrocarbide chain).

Wall thicknesses were calculated from the lattice parameter
a (obtained by XRD) and the pore sizes (obtained by the BJH
method). The wall thickness can be related to the size of the
hydrophilic chains of the triblock copolymer. F68 and F127
with longer EO chains (78 and 100 EO units, respectively) lead
to thicker walls than P123 (with hydrophilic chains of 20 EO

Fig. 2 HRTEM images and FT diagrams obtained from 85S-Brij58
(a and b), 85S-P123 (c and d), 85S-F68 (e and f) and 85S-F127 (g and h).

Fig. 3 N2 adsorption isotherms of 85SiO2–10CaO–5P2O5 glasses synthe-
sized with different structure directing agents. The insets show the pore
size distributions.

Table 4 Textural parameters obtained by N2 adsorption porosimetry for
ordered MBGs

Sample
SBET
(m2 g�1)

Pore size
(nm)

Pore volume
(cm3 g�1) a0 (nm)

Wall
thick (nm)

85S-Brij58 572.1 1.87 0.44 NA NA
85S-F68 261.3 3.36 0.38 7.40 3.05
85S-P123 310.7 5.92 0.37 8.14 2.22
85S-F127 269.6 7.18 0.29 10.90 3.72
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units). In the case of 85S-Brij58 this parameter could not be
calculated due to the disordered structure of this material.

31P-NMR results were used to evaluate the local environment
of P atoms, thus elucidating the phosphate species contained
in the different samples (Fig. 4). The spectra recorded by single
pulse show one signal at B2 ppm assignable to q0 units
present in the PO4

3� species. The signals show a full width at
a half-maximum height (fwhm) of around 7 ppm, which is typical
of an amorphous orthophosphate.25 These results evidence that
most of the P atoms are included as independent PO4

3� tetra-
hedrons within the silica network. The orthophosphates would be
balanced with the Ca2+ cations introduced in the system, thus
resulting in amorphous calcium orthophosphate. This fact would
avoid the polyphosphate formation, independently of the SDA
used. 1H - 31P-CP spectra were collected to study the local
environment of the P atoms in those regions close to the Si-OH
groups, i.e. the material surface. 1H - 31P-CP spectra evidence the
same situation, pointing out that the phosphate groups are
orthophosphates in both the surfaces and the inner locations of
the MBG walls.

Table 5 shows the chemical shifts, deconvoluted peak areas,
and the silica network connectivity of MBG85 for each SDA
incorporated into the synthesis. Single pulse 29Si MAS NMR
spectra (Fig. 5) evidence significant differences in the network
connectivity (NC), which are dependent on the SDA used. Inter-
estingly, the NC increases with the SDA as follows: Brij-58 o F68 o
P123 o F127, which is the same trend observed for the pore size.
The NC in SiO2–P2O5–CaO bioactive glasses has been commonly
related to the amount of Ca2+ cations within the SiO2 network, not
with the pore size.50 In fact, Ca2+ acts as network modifiers
reducing the amount of Q4 units and increasing the glass bio-
activity. Since the four MBGs synthesized in this work contains the
same amount of Ca2+, the different network connectivity must be

explained in terms of a different distribution of Ca2+ cations within
the silica network.

SiO2–P2O5–CaO MBGs contain Ca2+ cations in two different
local environments; (i) taking part of calcium orthophosphate
heterogeneities segregated out of the silica network and (ii)
dispersed within the silica network (and mainly placed at the
wall surface) thus acting as network modifiers.53 This Ca2+

distribution has been previously observed8,25,50 and it is in
clear agreement with the NMR studies presented in this work.
In our case, the composition 85SiO2–5P2O5–10CaO has a theo-
retical NC = 3.69, considering SiO2 and P2O5 as network formers
and CaO as network modifier. The NC calculated for our four
MBGs (Table 5) are higher, indicating that Ca2+ ions are
partially sequestered into CaP heterogeneities and the SiO2

network is thus depleted of network modifiers. There are also
clear differences in NC between the MBGs. 85S-Brij58 has a NC
very similar to the theoretical one (3.72 vs. 3.69), pointing out
that most of Ca2+ ions are acting as network modifiers in this
MBG and only a little amount of Ca2+ is sequestered as CaP
clusters. However the NC for 85S-F127, i.e. 3.96, clearly indicates
that most of Ca2+ is taken out of the SiO2 network. Even more
interesting, there is a clear correlation between the network
connectivity and the pore size (see Tables 4 and 5). This fact
seems to indicate that the formation of CaP heterogeneities is
easier when the pore diameter is larger, perhaps because the
nucleation of CaP clusters is also affected by steric factors.

The higher or lower presence of CaP heterogeneities is
assessed by analyzing the vitreous transition temperature (Tg).
DTA experiments (Table 6) show that Tg correlates with the
presence of CaP heterogeneities, i.e. the more the CaP nuclei
the lower the Tg, following the trend F127 o P123 o F68 o
Brij-58. This behavior can be explained in terms of CaP hetero-
geneities acting as microstructural defects, which would
decrease the Tg.

In vitro bioactivity tests

In vitro bioactivity tests were carried out by soaking powdered
MBGs in SBF and studying the changes occurring on the MBG
surfaces. FTIR spectroscopy was carried out to evaluate the
changes in the bioglass surface as a function of soaking time.

Fig. 6 shows the FTIR spectra obtained after 0, 1, 6 and
24 hours in contact with SBF. Before soaking, the four MBGs
show almost identical spectra, with the characteristic absorp-
tion bands of Si–O bonds at approximately 1040 cm�1 (Si–O–Si
stretching), 800 cm�1 (Si–O–Si rocking) and 470 cm�1 (Si–O–Si
bending). After one hour in contact with SBF, a singlet absorp-
tion band at 600 cm�1 can be observed in the four MBGs.

Fig. 4 Solid-state 31P single-pulse (top) and cross-polarization (bottom)
MAS NMR spectra of the 85SiO2–10CaO–5P2O5 bioglasses synthesized
with different structure directing agents.

Table 5 Chemical shift, relative peaks areas and silica connectivity obtained by solid-state single pulse 29Si MAS NMR

Sample

Q2 Q3 Q4

Chemical shift Relative peak area Chemical shift Relative peak area Chemical shift Relative peak area Network connectivity

85S-Brij58 �93.11 3.9 �101.3 20 �110.87 76.1 3.72
85S-F68 �92.73 0.93 �101.24 18.8 �111.3 80.2 3.79
85S-P123 �94.93 3 �101.4 13.8 �111.1 83.2 3.80
85S-F127 �93.8 2 �101.9 13 �110.9 85 3.96
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This band correspond to the bending mode O–P–O character-
istic of phosphate in an amorphous environment, which is a
normal stage during the bioactive processes occurring on
bioactive glasses when they are soaked into biomimetic solu-
tions.7 After 6 hours of contact with SBF, 85S-Brij58, 85S-P123
and 85S-F127 (Fig. 6a, c and d) still show the same singlet band
at 600 cm�1 corresponding to amorphous phosphate. In con-
trast, in the case of 85S-F68 this signal appears as a doublet at
580–610 cm�1 corresponding to the bending mode of O–P–O in
a crystalline environment. In S85-F68 MBG, the amorphous CaP
turns faster into crystalline apatite compared to any other
MBGs studied in this work. After 24 hours, all the samples
have developed an apatite like phase on the surfaces, as can be
deduced from the doublet at 580–610 cm�1. However, from a

semiquantitative point of view, the intensity of this signal is
higher in 85S-F68 when compared to any other, especially with
85S-F127.

In order to confirm these results, the sample surfaces were
observed by SEM after 0, 6 and 24 hours in contact with SBF
and the micrographs are shown in Fig. 7. The insets indicate
the Ca/Si ratio measured by EDX and provide an estimation
of the bioactive process stage, considering Ca dissolution from
the MBG to SBF, or Ca precipitation as hydroxyapatite from SBF
onto MBG.

Before soaking in SBF the MBG grains show smooth sur-
faces, with some particles smaller than 1 micrometer attached
to them. The EDX analyses indicate a Ca/Si ratio close to
the theoretical one (0.12). After 6 hours in SBF, the surface of
85S-Brij58 appears covered with aggregates of rounded particles,
indicating that a new phase has grown on it. The Ca/Si ratio is
similar to the glass before soaking. However, considering that Ca
is initially released during the first stages of the bioactive
process,7,14,21 the similar Ca/Si ratio would indicate that the
precipitation of Ca as calcium phosphate has also occurred, thus
explaining the new phase that appeared in the micrograph. In
the case of 85S-F68, the precipitation of a new phase after
6 hours is even more intense. The micrograph shows a thick
and dense newly formed phase that has precipitated on the
surface. This phase cracks under the electron beam as can be
appreciated in the micrograph, which is very common in newly
formed apatite phases when observed by SEM at high magnifica-
tion. The EDX analysis confirm that, after the initial calcium
release, the surface contains more calcium than before soaking
and confirms the precipitation of a large amount new calcium
phosphate onto the surface of 85S-F68 glass. The surfaces of

Fig. 5 Solid-state 29Si single-pulse (left) and cross-polarization (right)
MAS NMR spectra of the four mesoporous 85SiO2–10CaO–5P2O5 glass
samples. The areas for the Qn units were calculated by Gaussian line-
shape deconvolutions and are displayed by grey dotted lines (their relative
populations are expressed as percentages).

Table 6 Glass transition temperature and mass loss results obtained by
TG/ATD

Sample Glass transition temperature (1C)

85S-Brij58 846.13
85S-F68 829.90
85S-P123 811.16
85S-F127 784.40

Fig. 6 FTIR spectra as a function of soaking time in SBF for 85S-Brij58 (a),
85S-F68 (b), 85S-P123 (c) and 85S-F127 (d).
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MBGs 85S-P123 and 85S-F127 appear with an increase of porosity.
The pinholes would indicate that a dissolution process prevail
over the precipitation one. This observation agrees with the
decrease of the Ca/Si ratio observed by EDX, which point out that
the amount of amorphous calcium phosphate precipitated does
not compensate the Ca dissolution occurred during the first hours
of the bioactive process. Finally, after 24 hours the formation of
an apatite-like phase is evidenced over the surface of the four
MBGs studied in this work. However, from a quantitative point
of view, the amount of apatite grown onto 85S-F68 is signifi-
cantly larger as can be observed from the Ca/Si ratio, agreeing
with the FTIR results.

Fig. 8 shows the HR-TEM images of 85S-F68 and 85S-F127
after 6 hours in contact with SBF. The image obtained for MBG
85S-F68 (Fig. 8a) shows the formation of a crystalline phase
(signed as HA). The EDX analysis made during the observation
(data not shown) confirmed that these crystals are in a calcium
phosphate phase. In order to study the structure of this newly
formed CaP, higher magnification and electron diffraction
experiments were carried out (Fig. 8b). The ED pattern (inset
in Fig. 8b) demonstrates that the newly formed calcium phos-
phate phase is an apatite like phase, in agreement with the
FTIR results. In contrast, 85S-F127 after 6 hours (Fig. 8c and d)
in contact with SBF does not show the formation of this apatite
phase, also confirming the FTIR data.

The kinetics of HA formation onto the MBG surface
indicates that 85S-F68 is the fastest material in developing a
new apatite phase under in vitro conditions, among the MBGs
studied in this work. 85S-F68 exhibits the smallest pore size
among the MBGs with a 2D-hexagonal p6m structure (85S-Brij58
shows a pore size even smaller but this glass does not exhibit

mesoporous ordering). The structural studies of the MBGs
indicated that the presence of CaP heterogeneities in 85S-F68
is lesser compared to 85S-P123 and 85S-F127. Consequently,
85S-F68 contains more free Ca2+ cations as network modifiers to
exchange with protons of SBF and, in this way, initiate the
bioactive process faster. In the opposite way, 85S-F127 with
larger pore sizes, the formation of CaP clusters is facilitated. In
fact, the high connectivity of the silica network (3.96) indicates
that the amount of network modifiers, Ca2+ cations, is very low.
Consequently, the Ca2+ dissolution and subsequent hydroxy-
apatite growth seems to be slowed down. This point is confirmed
by the measurement of Ca2+ dissolution in SBF as a function of
soaking time (Fig. 9). The calcium release profiles show that the
four MBGs prepared release calcium into the surrounding fluid
during the first hour, due to the initial dissolution of the MBS in
a hydric medium. Thereafter the calcium concentrations
decrease, which is in agreement with the new calcium phosphate
growth as evidenced by FTIR and SEM. The different dissolution
degrees also keep a close relationship with the local environment
of the MBGs determined by NMR. 85S-F68 and 85S-Brij58 exhibit
the largest dissolution processes whereas 85S-F127 is signifi-
cantly less soluble than the rest of the MBGs. This behavior
would confirm the NMR results, which indicate the higher
amount of Ca2+ ions acting as network modifiers in 85S-F68
and 85S-Brij58 compared with 85S-F127.

In order to study the influence of the different MBGs over
bone cells, preliminary cell culture tests with pre-osteoblasts
were carried out in the presence of the four prepared materials.
Fig. 10A shows the mitochondrial activity of pre-osteoblast after
1 day of exposure to the different MBGs. Pre-osteoblasts showed

Fig. 7 SEM micrographs of the 85SiO2–10CaO–5P2O5 glasses synthe-
sized with different structure directing agents, after being soaked in SBF for
0, 6 and 24 hours. The Ca amounts at the surface measured by EDX
spectroscopy is pointed into an inset for each micrograph.

Fig. 8 (a) HR-TEM image of 85S-F68 MBG after 6 hours of soaking in SBF;
HA indicates calcium phosphate crystals observed in this sample; (b)
Higher magnification of image (a). The inset show the ED pattern obtained
from the area pointed as HA. (c and d) HR-TEM images of 85S-F127 MBG
after 6 hours of soaking in SBF.
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a good proliferative behavior without significant differences
among them. In order to study the osteoinductive capability
of the different MBGs, ALP contents were measured as an
osteoblast differentiation (Fig. 10B). After 10 days in contact,
significant differences could be observed between 85S-F68 and
85S-F127, pointing out that the differentiation from a pre-
osteoblast to an osteoblast phenotype is higher in the case of
85S-F68. This result could be related to the larger Ca2+ release

and better bioactive behavior shown by this MBG, although
further studies are required to confirm this point.

In addition to the Ca2+ local environment, the mesoporous
ordering facilitates the bioactive process. In this sense,
85S-F68 is more bioactive than 85S-Brij58, although the latter
contains more Ca2+ cations as network modifiers. However,
the very small pore size of 85S-Brij58 (1.87 nm, i.e. below the
mesopore range) and the tortuosity of its worm-like structure
seems not to favor the HA nucleation and growth when
compared to 85S-F68.

The accessibility of the pores to the surface is also a very
important factor. We wondered if the lower bioactivity of
85S-F127 could be due to the non-accessibility of the open
pores to the surface. In order to assess the pore accessibility of
this MBG, we carried out high resolution scanning electron
microscopy (HR-SEM). The micrograph obtained using this
powerful tool is shown in Fig. 11, and it evidences an opened
porosity accessible to the external surface.

Finally, we want to highlight the interesting point of view of
Deng et al. on the possible block of the porous system during
the bioactive process.54 These authors demonstrated that the
CaP nuclei formed during the first stages of the bioactive
process can obstruct the mesoporous structure if they have
enough space to nucleate within the mesopores. This fact
results in the delaying of the newly apatite layer formation, as
the ionic exchange from the inner regions of the MBG is
impeded. These authors reported that the critical nucleation
diameter 2r* for HA is above 2.7 nm and below 4.9 nm. These
studies agree with our results, indicating that 85S-F127 and
85S-P123 with pore sizes of 5.92 nm and 7.18 nm, respectively,
would form these stoppers that partially avoid the matter
exchange with SBF. In contrast, 85S-F68 with a pore size of
3.36 does not undergo this impediment. These results open
new perspectives to tailor mesoporous materials based on
multicomponent systems for different applications. In the
specific case of bone regeneration purposes, the capability of
designing the porous structure and the atomic environment
can determine the success or failure in restoring the life quality
of the patients.

Fig. 9 Ca2+ release as a function of soaking time for the four MBGs
synthesized.

Fig. 10 (A) Mitochondrial activity of preosteoblast MC3T3 cells in the
presence of 1 mg mL�1 of MBG in powder after 1 day of incubation. (B)
ALP per total protein of preosteoblast MC3T3 cells in the presence of
different MBG powders after 10 days of incubation. The controls correspond
to MC3T3 cells incubated in the absence of MBG powder. (*) Significant
differences between 85S-F68 and 85S-F127 (P o 0.05) are shown.

Fig. 11 HR-SEM micrographs of 85S-F127 evidencing the 2D-hexagonal
mesoporous structure opened to the external surface.
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Conclusions

Microporous and mesoporous bioactive glasses, in the 85SiO2–
10CaO–5P2O5 system, have been prepared with different struc-
ture directing agents. The glasses thus prepared range from
microporous disordered structures to ordered mesoporous
arrangements.

By choosing the appropriate structure directing agent we can
tailor the pore size and the wall thickness for a specific MBG
composition.

The local distribution of Ca cations and CaP heterogeneity
formation is dependent on the SDA used. Those SDAs leading
to larger pore sizes facilitate the formation CaP heterogeneities,
increases the silica network connectivity and results in MBGs
with slower bioactive behaviors.

MBGs with ordered mesoporous structure and a smaller
pore size exhibit faster in vitro bioactive behavior. Specifically,
MBG prepared with a F68 triblock copolymer contains less
CaP heterogeneities and more Ca2+ cations available for ionic
exchange. In addition, its small diameter would impede the
newly formed CaP nuclei within the pores during the bioactive
process, which could obstruct the matter transfer between the
glass and the surrounding media.

Preliminary pre-osteoblast culture tests indicate that the
four MBGs are biocompatible without significant differences
with respect to the proliferative behavior of the cells. However,
the MBGs prepared with F68 as SDA induces the differentiation
into an osteoblast phenotype in a faster way than the MBG
prepared with F127.

These findings demonstrate the significance of the local
atomic environment and the pore size beyond the chemical
composition and surface area, which are classically considered
as the most significant parameters involved in the in vitro
bioactivity and cell response.
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3.1.3 Estudio de la influencia de la composición química de MBGs en el 

sistema SiO2-CaO-P2O5 

De los expuesto anteriormente se deduce que los surfactantes F68 y F127 son los SDA 

que mejores resultados proporcionan para la composición 85SiO2-10CaO-5P2O5 en 

términos de estructura mesoporosa ordenada. Concretamente para 85S-F68 se observó 

por añadidura un mejor efecto osteoinductor en lo relativo a una mejor diferenciación a 

fenotipo osteoblástico. Sin embargo y de igual modo que los vidrios en sol-gel, en los 

MBGs del sistema SiO2-CaO-P2O5 las proporciones entre SiO2 y CaO son 

determinantes en las propiedades biológicas del material [67]. Una mayor cantidad de 

CaO en la composición de los vidrios sol-gel se traduce en una mayor solubilidad, un 

incremento de la bioactividad y una mejora en el comportamiento ostogénico [68]. 

Desde un punto de vista estructural, la relación molar entre SiO2 y CaO puede dar lugar 

a diferentes estructuras incluso para un mismo surfactante, como quedó demostrado por 

la profesora Vallet-Regí y colaboradores [49]. Por todo ello, decidimos profundizar en 

el estudio de las propiedades estructurales y bioactivas de los MBGs obtenidas con 

F127 y F68, pero variando la composición química dentro del sistema SiO2-CaO-P2O5 y 

explorar el comportamiento de composiciones más ricas en CaO. El conjunto de MBGs 

obtenidos se recogen en la tabla 3. 

La tabla 3. Composiciones químicas, cantidades de precursores y surfactantes 

utilizados para los diferentes MBG sintetizados. 

Nomenclatura 
Composición  

(% mol) 

SDA  

(2 g) 

TEOS 

(mL) 

TEP 

(mL) 

Ca(NO3)2·4H2O 

(g) 

58S-F127 

58S-F68 

58SiO2-37CaO-

5P2O5 

F127 

F68 
3.49 0.51 2.47 

75S-F127 

75S-F68 

75SiO2-20CaO-

5P2O5 

F127 

F68 
3.58 0.42 1.10 

85S-F127 

85S-F68 

85SiO2-10CaO-

5P2O5 

F127 

F68 
3.70 0.34 0.49 
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Caracterización de los materiales 

La figura 10 muestra los difractogramas de rayos X de los MBGs sintetizados. 85S-

F68s muestra un máximo de difracción a 1,6º asignable a la reflexión (1 0) de una fase 

p6mm, mientras que 85S-F127 presenta tres máximos de difracción a 1.1º y dos 

hombros a 1.9º y 2.1º, asignables a las reflexiones (1 0), (1 1) y (2 0) respectivamente. 

La presencia de estos máximos indica que los MBGs con composición 85S presentan 

estructuras mesoporosas ordenadas hexagonales planas p6mm [69]. El material 75S-

F127 presenta un máximo de difracción a 1.2º y un hombro a 1.9º asignables a las 

reflexiones (1 0), (1 1) también correspondientes a una estructura mesoporosa ordenada 

p6mm. Los difractogramas para los materiales 75S-F68, 58S-F68 y 58S-F127 no 

mostraban máximos definidos, por lo que no presentan orden mesoporoso. Los estudios 

indican que además de composiciones bajas en CaO, el uso del surfactante F127 

favorece la formación de estructuras ordenadas respecto a F68.  

 

Figura 10. Difractogramas para los MBG a) sintetizados con F68 b) sintetizados con 

F127. 

A la vista de los resultados podemos afirmar que la incorporación de F127 favorece la 

obtención de materiales mesoporosos más ordenados, respecto a lo sintetizados con 

F68. Estos hechos se pueden explicar porque F127 posee en su estructura cadenas 

hidrofilicas de mayor tamaño que permiten a los precursores de los MBGs organizarse 

en torno a ellas con menor impedimento estérico, en comparación con la región 

hidrofílica más pequeña del F68.  
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Las propiedades texturales de los MBGs sintetizados se midieron por absorción de N2. 

Tanto el tipo de SDA como la composición química afectan a las propiedades texturales 

(tabla 4). Por otra parte, al comparar las propiedades texturales de las composiciones 

75S, se puede observar que el orden mesoporoso de 75S-F127 se traduce en mayor SBET 

(314.5 m2/g), que en 75S-F68 (271.3 m2/g). Además 75S-F127 posee también un 

tamaño superior de poro, lo que permitiría su uso como matriz portadora de fármacos de 

mayor tamaño. 

Tabla 4. Propiedades texturales de los MBG, sintetizados con los surfactantes F127 y 

F68.  

 

Composición 
F68 F127 

SBET 

 (m2·g-1) 

Dporo 

(nm) 

V poro 

(cm3·g-1) 

SBET 

(m2·g-1) 

Dporo 

(nm) 

V poro 

(cm3·g-1) 

58S 115.8 6.1 0.23 179.1 5.6 0.14 

75S 271.3 4.8 0.27 314.5 6.1 0.46 

85S 261.3 3.4 0.38 272.2 7.5 0.29 

  

Comportamiento bioactivo de los MBGs en función de su composición 

A la vista de estos resultados decidimos realizar los estudios de bioactividad in vitro 

para la serie F127. El experimento se llevó a cabo añadiendo 150 mg de cada uno de los 

materiales en 20 mL de SBF y se mantuvo en agitación orbitálica a 37ºC durante 1, 6 y 

24 horas. Pasado ese tiempo los materiales fueron lavados con acetona y posteriormente 

se estudió la superficie del material por espectroscopia FTIR.  

La figura 11 muestra la evolución de la superficie de los MBGs por espectroscopia de 

FTIR tras la inmersión en SBF. Tras 24 horas de inmersión en SBF los MBG 85S y 75S 

muestran una banda doblete a 580-600 cm-1 que es característica de fosfatos en entorno 

cristalino. A ese tiempo, también es posible observar un estrechamiento y 

desplazamiento de la banda Si-O-Si a 1100 cm-1 hacia valores más bajos más cercanos a 

1000 cm-1 que se puede asociar a vibraciones P-O indicando la presencia de una nueva 

fase de fosfato cristalino en la superficie de los materiales. Por otra parte la compiscion 

58S, si bien parece incrementar la presencia de una nueva fase de fosfato de calcio 
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(banda de absorción a 590 cm-1), la cristalización a fase apatita parece estar retardada 

respecto a las composiciones con mejores propiedades texturales (75S y 85S). 

 

Figura 11. Espectros de FTIR de los materiales antes de sumergirlos en SBF y 

sumergidos a 1 h, 6 h y 24 h. 

Los FTIR muestran que el MBG 75S-F127 parece tener un mejor comportamiento 

bioactivo pues la banda doblete a 580-600 cm-1 aparece a tiempos inferiores y presenta 

mayor intensidad, indicando que este material facilita la nucleación y el crecimiento de 

una nueva fase apatita más eficazmente que los demás. Este hecho se explica por el 

mayor contenido en CaO respecto a 85S, pero conservando los altos valores de 

superficie y porosidad, así como una estructura mesoporosa ordenado 

Por todo ello podemos concluir que la composición 75S-F127 presenta las propiedades 

más interesantes desde el punto de vista de la composición química, la estructura porosa 

y las propiedades texturales, para ser objeto de evaluación con los diferentes tipos 

celulares que intervinieren en el proceso de remodelado óseo. 
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3.1.4 Estudio de los efectos del MBG 75S-F127 sobre osteoblastos, 

osteoclastos y macrófagos  

A la vista de los resultados a se han llevado a cabo ensayos de biocompatibilidad del 

material 75S-F127 en contacto con osteoblastos, macrófagos y osteoclastos en 

colaboración con el Departamento de Bioquímica y Biología Molecular I de la Facultad 

de Química de la Universidad Complutense de Madrid. 

Resumen de “Effects of a mesoporous bioactive glass on osteoblasts, osteoclasts and 

macrophages” 

1) Evaluación de la respuesta de osteoblastos al material 75S-F127 

En este estudio se ha llevado a cabo la evaluación de células Saos-2 en contacto con 

75S-F127 evaluando la proliferación, la morfología y el ciclo celular. De los resultados 

se determinó que hasta concentraciones de 1 mg/mL no se observaba disminución en la 

proliferación, ni cambios significativos en el ciclo celular o en la morfología de las 

células, poniendo de manifiesto la biocompatibilidad de este material frente a 

osteoblastos.  

2) Evaluación de la respuesta de macrófagos al material 75S-F127 

Se estudió el efecto del 75S-F127 sobre los macrófagos, observándose una disminución 

en la proliferación. Para evaluar la respuesta inflamatoria de los macrófagos RAW-

264.7 en contacto con el MBG 75S-F127 se simularon condiciones de inflamación 

añadiendo al medio lipopolisacárido de E coli e interferón- [70]. De este modo fue 

posible cuantificar la expresión del CD80 como marcador de la polarización hacia 

fenotipo M1 a través de estudios de microscopia confocal y citometría de flujo. Se pudo 

observar que los macrófagos RAW-264.7 en presencia de 75S-F127 no se polarizaban 

hacia fenotipo M1 pro-inflamatorio en condiciones estimuladas, lo que permitiría 

descartar una respuesta inflamatoria prolongada en el tiempo en condiciones in vivo.  

3) Evaluación de la respuesta de osteoclastos al material 75S-F127 

El comportamiento osteoclástico en contacto con los MBG puede arrojar luz sobre los 

resultados de los MBGs aplicados in vivo como injertos óseos. En este sentido hemos 

evaluado los efectos de MBG 75S-F127 sobre la osteoclastogénesis o capacidad de 
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formación de osteoclastos a partir de macrófagos y en la actividad resorptiva una vez 

diferenciados. 

Para evaluar la osteoclastogenesis se pusieron en contacto los materiales con el material 

en presencia de RANKL. Por microscopia confocal se pudo observar la presencia de 

células multinucleadas con anillos de actina, característicos de los osteoclastos, 

demostrándose que las especies solubles que libera el material al medio no afectaban a 

la diferenciación hacia fenotipo osteoclástico.  

Los estudios de actividad resorptiva se realizaron diferenciando células RAW-264.7 en 

la superficie de pastillas de apatita nanocristalina, sobre las que los osteoclastos actúan 

disolviendo la matriz cuando estén activos. De esta forma, sobre la superficie de las 

pastillas se detectaron huellas características de las lagunas osteoclásticas. Las células 

que habían estado en contacto con MBG-75S produjeron menos huellas y de menor 

tamaño que las células que no habían estado en contacto con el material. Ese 

comportamiento está relacionado con la liberación de iones del material al medio, 

fundamentalmente Ca2+ y especies solubles de sílice que actúan como inhibidores de la 

actividad osteoclastica [71,72].  

El MBG no inhibe la osteoclastogénesis, lo que evitaría situaciones de hueso adinámico 

que impidieran la regeneración, como esta descrito para algunos fármacos como los 

bifosfonatos. Por otra parte, la actividad resorptiva queda disminuida, lo que favorecería 

la tasa formación/reabsorción siendo esto de gran interés en el tratamiento de pacientes 

osteoporóticos.  
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A mesoporous bioactive glass (MBG) of molar composition 75SiO2-20CaO-5P2O5 (MBG-75S) has been
synthetized as a potential bioceramic for bone regeneration purposes. X-ray diffraction (XRD), Fourier
transform infrared spectroscopy (FT-IR), nitrogen adsorption studies and transmission electron micro-
scopy (TEM) demonstrated that MBG-75S possess a highly ordered mesoporous structure with high sur-
face area and porosity, which would explain the high ionic exchange rate (mainly calcium and silicon
soluble species) with the surrounded media. MBG-75S showed high biocompatibility in contact with
Saos-2 osteoblast-like cells. Concentrations up to 1 mg/ml did not lead to significant alterations on either
morphology or cell cycle. Regarding the effects on osteoclasts, MBG-75S allowed the differentiation of
RAW-264.7 macrophages into osteoclast-like cells but exhibiting a decreased resorptive activity. These
results point out that MBG-75S does not inhibit osteoclastogenesis but reduces the osteoclast bone-
resorbing capability. Finally, in vitro studies focused on the innate immune response, evidenced that
MBG-75S allows the proliferation of macrophages without inducing their polarization towards the M1
pro-inflammatory phenotype. This in vitro behavior is indicative that MBG-75S would just induce the
required innate immune response without further inflammatory complications under in vivo conditions.
The overall behavior respect to osteoblasts, osteoclasts and macrophages, makes this MBG a very inter-
esting candidate for bone grafting applications in osteoporotic patients.
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1. Introduction

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) are bioceramics intended
for bone tissue regeneration purposes. Discovered in 2004 by Zhao
et al. [1], MBGs mean a significant upgrade respect to the conven-
tional sol-gel bioactive glasses prepared by Li et al. in 1991 [2].
Similarly, to sol-gel bioactive glasses, MBGs are commonly pre-
pared in the ternary system SiO2-CaO-P2O5 [3–5] and, in the last
decade, different research groups have incorporated different ions
with potential therapeutic properties [6–11]. In the case of MBGs,
the incorporation of a structure directing agent (SDA) to the syn-
thesis results in the formation of an ordered mesophase by the
self-organization of the SDA into micelles. Soluble silica, phosphate
and calcium species condensates around this organic template,
which leads to a mesoporous structure after calcination, thus pro-
viding higher textural properties compared to conventional sol-gel
bioactive glasses [12,13].

The primary consequence on the biological behavior is a faster
and more intense ionic exchange (mainly Ca2+ and silica species)
between the MBG and the surrounding fluids [14]. In fact, some
MBGs have shown the fastest in vitro bioactive behavior when
soaked in simulated body fluid, in terms of the nucleation and
growth of a carbonate nanocrystalline apatite on their surface, very
similar to the biological one found in bones [15]. However, the
MBG surface reactivity is not their only action mechanism. The
ions released from MBG also stimulate the expression of several
genes of osteoblastic cells and induce angiogenesis both in vitro
and in vivo [16,17]. Recent studies suggest that these ions could
also regulate immune responses by altering the ionic microenvi-
ronment between the implants and hosts [18]. The importance of
the immune response during biomaterial-mediated osteogenesis
makes necessary the evaluation of the osteoimmunomodulatory
properties of biomaterials for bone tissue [19].

Recently, the in vivo response to these materials has been stud-
ied in different animal models, evidencing certain advantages
respect to other bioceramics. Due to their potential bone regener-
ation capabilities, MBGs are being considered as bone grafts in the
case of osteoporotic patients. Osteoporosis is produced by the bone
remodeling disruption that is due to either increased bone resorp-
tion by osteoclasts or decreased new bone formation by osteo-
blasts or both [20]. The biomaterials most commonly employed
for treatment of osteoporotic bone and bone regeneration have
been designed to stimulate the osteogenesis process and bone for-
mation by osteoblasts. For this reason, osteoblasts are commonly
used for the in vitro evaluation of bone materials [21] but few stud-
ies are focused on the effects of these biomaterials on bone resorb-
ing osteoclasts [22]. Osteoclasts are multinucleated giant cells
which differentiate from hematopoietic stem cells of the mono-
cyte/macrophage lineage through sequential steps [23] regulated
by several growth factors and cytokines expressed by different
bone cell types [24,25]. Osteoclasts can also differentiate in vitro
from macrophages by stimulation with the macrophage/mono
cyte-colony-stimulating factor (M-CSF) and the receptor activator
of nuclear factor kappa-B ligand (RANKL) [22]. These agents induce
the fusion of pre-osteoclasts, which become multinucleated cells,
and the formation of ‘‘ruffled membrane”, critical for bone resorp-
tion, that involves the tight attachment of osteoclasts to the bone
surface to create the ‘‘sealing zone” rich in F-actin [26]. During
bone resorption, osteoclasts isolate the resorptive space from the
surrounding bone and release matrix-degrading enzymes, hydro-
gen ions and chloride ions inside the sealing zone, producing the
bone matrix degradation and the dissolution of the bone mineral
component, respectively [27].

The effects of MBGs on osteoblasts have been widely evaluated
by different research groups [7,12,13,38,41], whereas the effects on
96
other cell types involved in bone remodeling are practically
unknown. The present study is focused on the effects of a potential
mesoporous bioactive glass for bone regeneration, with molar
composition 75SiO2-20CaO-5P2O5 (MBG-75S), on osteoclast differ-
entiation, bone resorption activity and macrophage activation
towards pro-inflammatory M1 phenotype. CaO plays a fundamen-
tal role in the biological properties of SiO2-CaO-P2O5 MBGs. How-
ever, previous works demonstrated that compositions with
higher CaO content led to disordered mesoporous structures [4].
The composition MBG-75S was chosen with the aim of ensuring
enough CaO content while keeping the highly ordered mesoporous
structure. Previously, the dose-dependent action of this powdered
material on osteoblasts has been evaluated through the analysis of
cell cycle, morphology, size, complexity and apoptosis after the
treatment with different doses of MBG-75S.

2. Materials and methods

2.1. Synthesis and characterization of MBG-75S

Mesoporous bioactive glass MBG-75S with molar composition
75SiO2-20CaO-5P2O5 was prepared by EISA method and using
Pluronic F127 as structure directing agent. For this purpose, 32 g
of Pluronic F127 was dissolved in an ethanol-HCl (0.5 M) solution.
Thereafter, 61.3 ml of tetraethylorthosilane (TEOS), 6.28 ml of tri-
ethylphosphate (TEP) and 17.6 mg of Ca(NO3)2�4H2O were gradu-
ally added in 3 h intervals. The mixture was stirred for 24 h,
poured into Petri dishes (9 cm in diameter) and introduced in an
incubator at 30 �C for 7 days, until solvent evaporation and gelling.
The transparent membranes so obtained were calcined at 700 �C
for 3 h under air atmosphere. The resultant powder was gently
milled in dry conditions and sieved, collecting the grain fraction
below 40 mm. Chemicals of highest purity available have been used
in the present study.

X-ray diffraction experiment was carried out in a Philips X’Pert
diffractometer equipped with a Cu Ka radiation (wavelength
1.5406 Å). The patterns were collected between 0.5 and 6.5 2h�
angle using a Bragg-Brentano geometry. Fourier-transform infrared
spectroscopy was done using a Nicolet Magma IR 550 spectrometer
and using the attenuated total reflectance (ATR) sampling tech-
nique with a Golden Gate accessory.

Nitrogen adsorption/desorption isotherm was obtained with an
ASAP 2020 equipment. The MBG-75S was previously degassed
under vacuum for 15 h, at 150 �C. The surface area was determined
using the Brunauer-Emmett-Teller (BET) method. The pore size
distribution between 0.5 and 40 nm was determined from the
adsorption branch of the isotherm by means of the Barret-
Joyner-Halenda (BJH) method. The surface area was calculated by
the BET method and the pore size distribution was determined
by the BJH method using the adsorption branch of the isotherm.

Scanning electron microscopy (SEM) was carried out using a
JEOL-6335F microscope, operating at 15 kV. Transmission electron
microscopy (TEM) was carried out using a JEOL-1400 microscope,
operating at 300 kV (Cs 0.6 mm, resolution 1.7 Å). Images were
recorded using a CCD camera (model Keen view, SIS analyses size
1024 X 1024, pixel size 23.5 mm � 23.5 mm) at 60,000� magnifi-
cation using a low-dose condition.

2.2. Soluble species release from MBG-75S to the culture medium

The levels of soluble calcium, phosphates and silica species in
the culture mediumwere measured by inductively coupled plasma
(ICP) spectroscopy, after soaking MBG-75S in Dulbeccós Modified
Eaglés Medium (DMEM, Sigma Chemical Company, St. Louis, MO,
USA) (1 mg/ml) for 3 and 7 days.
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2.3. Culture of human Saos-2 osteoblasts

Human Saos-2 osteoblasts (105 cells/ml) were cultured in the
presence of 0.5, 1 and 2 mg/ml of powdered MBG-75S in Dul-
becco’s Modified Eaglés Medium (DMEM, Sigma Chemical Com-
pany, St. Louis, MO, USA) supplemented with 10% (vol/vol) fetal
bovine serum (FBS, Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine (BioWhittaker
Europe, Belgium), penicillin (200 lg/ml, BioWhittaker Europe, Bel-
gium), and streptomycin (200 lg/ml, BioWhittaker Europe, Bel-
gium), under a 5% CO2 atmosphere and at 37 �C. Controls in the
absence of material were carried out in parallel. After 24 h, the cul-
ture medium was aspirated, the cells were washed with
phosphate-buffered saline (PBS) and harvested using 0.25%
trypsin-ethylene diamine tetraacetic acid (EDTA). Cell suspensions
were centrifuged at 310g for 10 min and resuspended in fresh
medium for the analysis of cell cycle, apoptosis, cell size and com-
plexity by flow cytometry as described below.

2.4. Cell-cycle and apoptosis analysis by flow cytometry

Cells were resuspended in PBS (0.5 ml) and incubated with 4.5
ml of ethanol 70% during 4 h at 4 �C. Then, cells were centrifuged at
310g for 10 min, washed with PBS and resuspended in 0.5 ml of
PBS with Tritón X-100 0.1%, propidium iodide (IP) 20 lg/ml and
ribonuclease (RNAse) 0.2 mg/ml (Sigma-Aldrich, St. Louis, MO,
USA). After incubation at 37 �C for 30 min, the fluorescence of PI
was excited by a 15 mW laser tunning to 488 nm and the emitted
fluorescence was measured with a 585/42 band pass filter in a
FACScan Becton Dickinson flow cytometer. The cell percentage in
each cycle phase: G0/G1, S and G2/M was calculated with the Cell-
Quest Program of Becton Dickinson and the SubG1 fraction (cells
with fragmented DNA) was used as indicative of apoptosis. For sta-
tistical significance, at least 10,000 cells were analyzed in each
sample.

2.5. Cell size and complexity detection by flow cytometry

Forward angle (FSC) and side angle (SSC) scatters were evalu-
ated as indicative of cell size and complexity, respectively, using
a FACScan Becton Dickinson flow cytometer.

2.6. Osteoclast differentiation from murine RAW 264.7 macrophages

Murine RAW-264.7 macrophages (2 � 104 cells/ml) were
seeded on glass coverslips and cultured in the presence of 1 mg/
ml of powdered MBG-75S in Dulbecco’s Modified Eagle Medium
(DMEM) without phenol red, supplemented with 10% fetal bovine
serum (FBS, Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine (BioWhittaker Europe,
Belgium), penicillin (200 lg/ml, BioWhittaker Europe, Belgium),
and streptomycin (200 lg/ml, BioWhittaker Europe, Belgium). To
stimulate osteoclast differentiation, 40 ng/ml of mouse receptor
activator of nuclear factor kappa-B ligand (RANKL) recombinant
protein (TRANCE/RANKL, carrier-free, BioLegend, San Diego) and
25 ng/ml recombinant human macrophage-colony stimulating fac-
tor (M-CSF, Milipore, Temecula) were added to the culture med-
ium. Cells were cultured under a 5% CO2 atmosphere and at 37 �C
for 7 days. Controls in the absence of material were carried out
in parallel.

2.7. Lactate dehydrogenase (LDH) measurement

To evaluate the plasma membrane integrity during osteoclast
differentiation, lactate dehydrogenase (LDH) activity was mea-
sured in the culture medium by an enzymatic method at 340 nm
(Bio-Analítica) using a Beckman DU 640 UV–Visible
spectrophotometer.
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2.8. Morphological studies by confocal microscopy

Cells were seeded on glass coverslips and cultured in the pres-
ence of different doses of MBG-75S for 24 h. Controls in the
absence of material were carried out in parallel. After washing with
PBS, cells were fixed with 3.7% paraformaldehyde in PBS for 10
min, permeabilizated with 0.1% Triton X-100 for 3 min and prein-
cubated with PBS containing 1% bovine serum albumin (BSA) for
30 min. Then, cells were incubated with rhodamine phalloidin
(1:40, v/v Molecular Probes) for 20 min to stain F-actin filaments.
Samples were then washed with PBS and cell nuclei were stained
with 3 mM 40-6-diamidino-20-phenylindole (DAPI, Molecular
Probes) for 5 min. After staining and washing with PBS, cells were
examined using a Leica SP2 Confocal Laser Scanning Microscope.
Rhodamine fluorescence was excited at 540 nm and measured at
565 nm. DAPI fluorescence was excited at 405 nm and measured
at 420–480 nm.

2.9. Osteoclast resorption activity

To evaluate the resorption activity of osteoclasts, RAW-264.7
macrophages were seeded on the surface of nanocrystalline
hydroxyapatite disks and differentiate into osteoclasts in the pres-
ence of 1 mg/ml of powdered MBG-75S as it is described above.
Nanocrystalline hydroxyapatite disks were prepared by controlled
precipitation of calcium and phosphate salts and subsequently
heated at temperatures below the sintering point, as previously
described by our research group [22]. Controls in the absence of
material were carried out in parallel. After 7 days of differentiation,
cells were detached using cell scrapers and disks were dehydrated,
coated with gold-palladium and examined with a JEOL JSM-6400
scanning electron microscope in order to observe the geometry
of resorption cavities produced by osteoclasts on the surface of
nano-HA disks.

2.10. Detection of pro-inflammatory M1 macrophage phenotype

To study the effect of MBG-75S on macrophage polarization
towards pro-inflammatory M1 phenotype, RAW-264.7 macro-
phages were cultured with 1 mg/ml of this material for 24 h in
the presence or the absence of E. coli lipopolysaccharide/inter
feron-c (250 ng/ml LPS and 100 ng/ml IFN, Sigma-Aldrich Corpora-
tion, St. Louis, MO, USA) as inflammatory stimuli [28] in Dulbecco’s
Modified Eagle Medium (DMEM) supplemented with 10% fetal
bovine serum (FBS, Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine (BioWhittaker
Europe, Belgium), penicillin (200 lg/ml, BioWhittaker Europe, Bel-
gium), and streptomycin (200 lg/ml, BioWhittaker Europe, Bel-
gium) at 37 �C under a CO2 (5%) atmosphere. Controls in the
absence of material were carried out in parallel. For the analysis
of macrophage proliferation, the attached RAW-264.7 cells were
washed with phosphate buffered saline (PBS), harvested using cell
scrapers and counted with a Neubauer hemocytometer.

The expression of CD80 as M1 marker [29] was used to detect
pro-inflammatory M1 macrophages by flow cytometry and confo-
cal microscopy. For flow cytometry studies, cells were detached,
centrifuged and incubated in 45 ml of staining buffer (PBS, 2.5%
FBS Gibco, BRL) with 5 ml of normal mouse serum inactivated for
15 min at 4 �C in order to block the Fc receptors on the macrophage
plasma membrane and to prevent non-specific binding. Then, cells
were incubated with phycoerythrin (PE) conjugated anti-mouse
CD80 antibody (2.5 mg/ml, BioLegend, San Diego, California) for
30 min at 4 �C in the dark. Labelled cells were analyzed using a
FACSCalibur flow cytometer. PE fluorescence was excited at 488
nm and measured at 585/42 nm.

For confocal microscopy studies, macrophages cultured on glass
coverslips were fixed with 3.7% paraformaldehyde (Sigma-Aldrich
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Corporation, St. Louis, MO, USA) in PBS for 10 min, washed with
PBS and permeabilized with 0.1% Triton X-100 (Sigma-Aldrich Cor-
poration, St. Louis, MO, USA) for 3 min. The samples were then
washed with PBS and preincubated with PBS containing 1% BSA
(Sigma-Aldrich Corporation, St. Louis, MO, USA) for 30 min to pre-
vent non-specific binding. Samples were incubated in 1 ml of stain-
ing buffer with phycoerythrin (PE) conjugated anti-mouse CD80
antibody (2.5 mg/ml, BioLegend, San Diego, California) for 30 min
at 4 �C in the dark. Samples were then washed with PBS and the
cell nuclei were stained with 3 lM DAPI (40-6-diamidino-20-pheny
lindole, Molecular Probes) for 5 min. Samples were examined using
a Leica SP2 Confocal Laser Scanning Microscope. PE fluorescence
was excited at 488 nm andmeasured at 575–675 nm. DAPI fluores-
cence was excited at 405 nm and measured at 420–480 nm.

2.11. Statistics

Data are expressed as means + standard deviations of a repre-
sentative of three repetitive experiments carried out in triplicate.
Statistical analysis was performed by using the Statistical Package
for the Social Sciences (SPSS) version 22 software. Statistical com-
parisons were made by analysis of variance (ANOVA). Scheffé test
was used for post hoc evaluations of differences among groups. In
all statistical evaluations, p < 0.05 was considered as statistically
significant.

3. Results and discussion

3.1. Synthesis and characterization of MBG-75S

The structural, chemical and textural properties of MBG-75S
were determined prior to any cell culture test. Low angle XRD pat-
tern (Fig. 1a) shows two diffraction maxima at 1.05 and 1.75 2h�
that could be assigned to the (1 0) and (1 1) reflections of p6m
Fig. 1. Structural, chemical and textural characterization of MBG-75S; (a) XRD pattern. Th
(c) Nitrogen adsorption/desorption isotherm and (d) a scheme of the MBG-75S porous s
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hexagonal planar group, as previously observed for similar MBGs
prepared with F127 as SDA [12]. FTIR spectrum (Fig. 1b) shows
the characteristic bands at 500 and 1080 cm�1 corresponding to
Si-O-Si bending and stretching mode, respectively. The weak
adsorption band observed at 590 cm�1 corresponds to the bending
vibrational modes of PO4

3- groups in an amorphous environment.
The isotherm obtained by nitrogen adsorption analysis (Fig. 1c)

can be described as a type IV curve, characteristic of mesoporous
materials. The isotherm has a type H1 hysteresis loop in the meso-
pore range, which is characteristic of cylindrical pores open at both
ends, having necks along the pores. The dV/d log D plot (data not
shown) showed a monomodal distribution centered around 5.7
nm (see Table 1). The structural parameters obtained by XRD
together with nitrogen adsorption data provide valuable informa-
tion about the MBG structure. Table 1 shows the structural and
textural parameters and a scheme of the MBG structure is shown
in Fig. 1d. For instance, from the diffraction angle 2h� of the (1 0)
maxima and using the Bragg’s Law

nk ¼ 2dsenh ð1Þ

where n is a positive integer (in our case 1) and k is the wavelength
of the incident beam (1.5406 Å), the interplanar distance for the (0
1) was calculated as 8.41 nm. Considering the hexagonal structure
of the p6m planar group, the lattice parameter a of the mesoporous
structure can be easily obtained (see Table 1). In a hexagonal planar
structure, the lattice parameter corresponds to the distance form
center of pore to center of pore, as it is shown in Fig. 1d. Using
the pore size provided by the nitrogen adsorption analysis, we
can also calculate the thickness of the pore walls. SEM observations
(Fig. 2a) show that MBG-75S consist in particles of irregular shape,
ranging in size between 10 and 40 lm. TEM study confirmed the
highly ordered mesoporous structure of the MBG-75S (Fig. 2b), as
well as the channel-like morphology of the pores characteristic of
a p6m planar group.
e Miller indexes for a planar hexagonal unit cell p6m are indicated; (b) FTIR spectra;
tructure calculated from the mentioned characterization techniques.



Table 1
Textural and structural parameters for MBG-S75.

Surface area (m2 g�1) Pore volume (cm3 g�1) Pore size (nm) d(1 0) (nm) Lattice parameter aa (nm) Wall thicknessb (nm)

305.5 0.46 5.7 8.41 9.71 4.01

a Calculated as a = d(10)�2/
p
3.

b Calculated as a – pore size.

Fig. 2. SEM micrograph (a) and TEM image (b) obtained for MBG75-S.
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Taken as a whole, we can describe the structure of MBG-75S as
a highly porous material, with a regular arrangement of single
modal pore size distribution. Considering the distance between
pores and the pore size, we can conclude that the walls of MBG-
75S are thinner than the pore diameters. This fact, together with
the high surface area, pore volume and channel-like open morphol-
ogy of the pores (deduced from the H1 hysteresis loop and TEM
images) would facilitate the fast ionic dissolution and exchange,
in contact with the surrounding fluids under both in vitro and
in vivo conditions.
3.2. Dose-dependent effects of MBG-75S on human Saos-2 osteoblasts

The dose-dependent action of powdered MBG-75S on osteo-
blasts has been studied with human Saos-2 cells as in vitro exper-
imental model. This osteosarcoma cell line is commonly used in
this kind of in vitro studies due to its osteoblastic properties as pro-
duction of mineralized matrix, high alkaline phosphatase levels,
PTH receptors and osteonectin presence [30]. All these studies have
been performed in direct contact between cells and powdered
MBG. By culturing the cells in direct contact with the MBG parti-
cles, we can study not only the effects of the ions released from
MBG but also the effect of the very fast release associated to the
high textural properties of MBG. Different cell parameters (cell
cycle, morphology, size, complexity and apoptosis) were evaluated
after 24 h of culture of Saos-2 osteoblasts with increasing doses of
MBG-75S.

The analysis of the cell cycle by flow cytometry allowed us to
know the effects of this MBG on the proliferation of human Saos-
2 osteoblasts through progressive stages: G0/G1 phase (Quies-
cence/Gap1), S phase (Synthesis) and finally G2/M phase (Gap2
and Mitosis). This analysis also indicates the percentage of apop-
totic cells with fragmented DNA corresponding to the SubG1 frac-
tion. Figs. 3 and 4 show the cell cycle profiles of osteoblasts and
the percentages of cells within each cycle phase, respectively, after
24 h of culture in the absence or the presence of different doses of
MBG-75S. As it can be observed in these figures, no alterations
were detected in the G0/G1, S and the G2/M phases after treatment
with 0.5 and 1 mg/ml of this MBG. However, 2 mg/ml induced sig-
nificant decreases in the G0/G1 phase (p < 0.05) and the G2/M phase
(p < 0.005). This effect can be explained by the significant increase
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(p < 0.005) produced by 2 mg/ml in the SubG1 fraction (apoptotic
cells). Very low levels of apoptosis were detected either in the
absence of material or in the presence of 0.5 mg/ml and 1 mg/ml
of MBG-75S (lower than 5% ± 0.5%), Fig. 4). The high apoptosis
levels (20% ± 1%) observed with 2 mg/ml are probably due to the
presence of this material in powdered form which can produce
the loss of cell anchorage, inducing a kind of apoptosis defined as
anoikis [31,32].

The cell size and complexity of osteoblasts in the absence or the
presence of different doses of MBG-75S were also evaluated by
flow cytometry through FSC and 90� SSC light scatters, respec-
tively. These properties depend on cell size, plasma membrane
and intracellular organelles [33]. Significant effects of MBG-75S
on these two parameters (p < 0.005) were observed (Fig. 5), evi-
dencing dose-dependent decreases of osteoblast size and complex-
ity induced in by this powdered material. These effects could be
due to the loss of cell anchorage produced by the powdered mate-
rial and to changes of the ambient ionic concentration as conse-
quence of ion release from the material.

The morphology of human Saos-2 osteoblasts in the presence of
different doses of MBG-75S was observed by confocal microscopy
after staining with rhodamine-phalloidin (for F-actin filaments in
red) and DAPI (for nuclei in blue). The typical characteristics of this
cell type were observed in the presence of 0.5 and 1 mg/ml. How-
ever, 2 mg/ml induced cell morphology alterations in agreement
with the pronounced apoptosis increase obtained by flow cytome-
try after treatment with this high MBG-75S dose (Fig. 6).

Considering the MBG-75S dose-dependent effects observed
with Saos-2 osteoblasts, the dose chosen for studying the response
of osteoclasts and macrophages to this material was 1 mg/ml.
3.3. Effects of MBG-75S on osteoclast differentiation and resorption
activity

Osteoclasts can differentiate in vitro frommacrophages by stim-
ulation with the macrophage/monocyte colony-stimulating factor
(M-CSF) and the receptor activator of nuclear factor kappa-B ligand
(RANKL). RAW-264.7 is a mouse macrophage cell line retaining
many of the characteristics of macrophages in vivo [34]. In the
present study, osteoclast-like cells were obtained from RAW-
264.7 macrophages after 7 days of differentiation with RANKL



Fig. 3. Effects of different doses of MBG-75S on cell cycle profile of human Saos-2 osteoblasts after 24 h of treatment.

Fig. 4. Effects of different doses of powdered MBG-75S on cell cycle phases of human Saos-2 osteoblasts after 24 h of treatment. Statistical significance: *p < 0.05; *** p <
0.005.
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and M-CSF, in the absence or in the presence of 1 mg/ml MBG-75S.
The morphology of these osteoclast-like cells was evaluated by
confocal microscopy (Fig. 7) which allowed us to observe multinu-
cleated cells in the presence and in the absence of MBG-75S,
revealing osteoclast-like cell differentiation from RAW macro-
phages after 7 days in both conditions. The presence of numerous
actin rings, critical to define the sealing zone required for osteo-
clast resorption activity, was also observed (Fig. 7). Two images
for each group are shown in order to highlight the presence of
multinucleated cells and the actin rings, that are the main charac-
10
teristics of osteoclasts. A statistical analysis of the multinucleated
cells has been carried out in the absence and in the presence of
MBG-75S obtaining values of 10% ± 1% of multinucleated cells in
both cases in agreement with previous studies [22]. Our experi-
ments evidence that the presence of MBG-75S does not inhibit
the osteoclastogenesis, at least at the particles concentration used
in this work.

The resorption cavities left by osteoclast-like cells on nanocrys-
talline hydroxyapatite disks after 7 days of differentiation, were
evaluated by SEM. As it can be observed in Fig. 8, the morphology
0



Fig. 6. Effects of different doses of powdered MBG-75S on the morphology of human Sao
stained with rhodamine-phalloidin (red) and cell nuclei with DAPI (blue). (For interpretat
version of this article.)

Fig. 5. Effects of different doses of powdered MBG-75S on cell size and complexity
of human Saos-2 osteoblasts after 24 h of treatment. Statistical significance: *** p <
0.005.
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and the number of these cavities evidenced that the resorptive
activity is significantly modified by the presence of MBG-75S. Cer-
tainly, the cavities observed in both cases are of 20 to 40 mm in size
(30 ± 10 lm), in agreement with the sizes of the actin rings previ-
ously observed (see Fig. 7). However, in the absence of MBG-75S
particles, osteoclasts leave marks significantly deeper with well-
defined rims (Fig. 8, control images) in comparison with the marks
left in the presence of the MBG, where only weak dark contrasts
can be observed on the surface of the nano-HA substrate (Fig. 8,
right images). The magnification of each image was chosen during
the observation of the different samples in order to highlight the
characteristics of the cavities left by osteoclasts in the presence
and in the absence of MBG-75S. Higher magnifications (Fig. 8, bot-
tom images) evidence the lower resorptive activity of osteoclasts
differentiated in the presence of MBG-75S. Whereas the mark left
without the MBG is a well-outlined cavity, exhibiting several
micrometers in depth and a rim indicating the actin sealing area,
the mark left in the presence of the MBG is just a superficial ero-
sion poorly outlined rims.

To know the effects of MBG-75S on plasma membrane integrity
during the differentiation process, the lactate dehydrogenase
(LDH) released into the culture medium of osteoclast-like cells
was measured after 3 and 7 days of treatment (Fig. 9). Although
the presence of MBG-75S produced a significant increase of LDH
levels after 3 days, no significant differences between control and
treated cells were observed after 7 days of differentiation, thus
s-2 osteoblasts observed by confocal microscopy after 24 h of treatment. Actin was
ion of the references to colour in this figure legend, the reader is referred to the web



Fig. 7. Effects of 1 mg/ml of powdered MBG-75S on the morphology of osteoclast-like cells observed by confocal microscopy after 7 days of treatment. Actin was stained with
rhodamine-phalloidin (red) and cell nuclei with DAPI (blue).

316 N. Gómez-Cerezo et al. / Journal of Colloid and Interface Science 528 (2018) 309–320
indicating the integrity of plasma membrane of these cells after 7
days of culture with this material.

To investigate specifically the possible effect of ionic dissolution
products of MBG-75S on the resorption activity of osteoclast-like
cells, Ca2+, phosphate and soluble silica species levels were mea-
sured into the culture medium during the differentiation process
after 3 and 7 days of treatment with 1 mg/ml of this powdered
material (Fig. 10). A significant increase of Ca2+, a significant
decrease of phosphate and a very pronounced significant increase
of silica levels (p < 0.005) were observed after 3 and 7 days of treat-
ment with 1 mg/ml MBG-75S (Fig. 10).

Different authors have demonstrated that the bone-resorbing
activity of osteoclasts is regulated by extracellular Ca2+ concentra-
tion and that high levels of this ion produce osteoclast retraction
and dissipation of sealing zone, decreasing the cell spread area
with actin reorganization and podosomal disassembly, which
resulted in a dramatic reduction of bone resorption [35,36]. The
high soluble silica levels detected into the medium can also con-
tribute to this effect due to the inhibitory action of this ion on
the osteoclastic activity [27,37]. In this sense, the ionic exchange
between MBG-75S and the surrounded fluids would be facilitated
by the high surface area, porosity, pore size/wall thickness ratio
and, in general, by the highly ordered mesoporous structure of
the MBG-75S.

Since Ca2+ and soluble silicate ions also stimulate the prolifera-
tion and differentiation of osteoblasts [11,27,38], MBG-75S pre-
sents a high potential for bone regeneration due to its capability
for releasing these two ions.
10
3.4. Effects of MBG-75S on polarization of RAW-264.7 macrophages
towards pro-inflammatory M1 phenotype

The implantation of a biomaterial is accompanied by tissue
injury through the surgical procedure that initiates an inflamma-
tory response, starting with the formation of a provisional matrix.
Thus, after the first contact between the biomaterial and the tissue,
proteins from blood and interstitial fluids adsorb to the biomaterial
surface, determining the activation of coagulation cascade, com-
plement system, platelets and immune cells. These facts result in
the formation of a transient provisional matrix and the onset of
the inflammatory response. On the other hand, the immune
response is additionally affected by the ions and the products
eluted from the biomaterial implanted in the body. All these prod-
ucts could reach the bloodstream affecting lymphocytes and
macrophages which release reactive oxygen species (ROS) and
cytokines, events which play an important role in the inflamma-
tory response towards the biomaterial. An immune response
involves the action of all types of macrophages, classical activated
macrophages (M1) in the early phase and wound-healing macro-
phages (M2) in the resolution stage. However, when inflammatory
stimuli persist at the implant site, macrophages attached to the
biomaterial can foster invasion of additional inflammatory cells
by secreting chemokines like IL-8, MCP-1, MIP-1b leading to
chronic inflammation [39].

In order to know if MBG-75S promotes the pro-inflammatory
M1 macrophage phenotype, RAW-264.7 macrophages were cul-
tured in the absence or the presence of 1 mg/ml of this material
2



Fig. 8. Scanning electron microscopy images of the resorption cavities left by osteoclast-like cells cultured on nanocrystalline hydroxyapatite disks after 7 days of culture in
the absence (control) and the presence of 1 mg/ml of powdered MBG-75S. Bottom images shows a higher magnification of a resorption cavity in the absence (control) and the
presence of MBG-75S.

Fig. 9. Effects of 1 mg/ml of powdered MBG-75S on lactate dehydrogenase (LDH)
released into the media of osteoclast-like cells during the differentiation process
after 3 and 7 days of treatment. Controls without material were carried out in
parallel (white). Statistical significance: *** p < 0.005.

Fig. 10. Ca2+, phosphorous and silicon levels measured into the culture medium of osteoc
1 mg/ml of powdered MBG-75S. Controls without material were carried out in parallel
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for 24 h without or with E. coli lipopolysaccharide and interferon-c,
as inflammatory stimuli [28]. The expression of CD80 as M1 mar-
ker [29], was quantified by flow cytometry and observed by confo-
cal microscopy with a phycoerythrin (PE) conjugated anti-mouse
CD80 antibody. Previously, the effects of MBG-75S on RAW-264.7
proliferation were evaluated.

As it can be observed in Fig. 11, MBG-75 allowed RAW-264.7
macrophages to proliferate but more slowly than control cells
(white), inducing a significant decrease of the cell number (p <
0.005), as it has been previously observed with others powdered
materials for bone tissue [40]. In previous studies with other meso-
porous bioactive glass MBG-85, the release of high Ca2+ concentra-
tions reduced Saos-2 osteoblast proliferation whereas Si
concentration did not produce negative effect on the cell prolifer-
ation [41].

The effects of 1 mg/ml of powdered MBG-75S on pro-
inflammatory M1 macrophage phenotype were quantified by flow
last-like cells during the differentiation process after 3 and 7 days of treatment with
(white). Statistical significance: *** p < 0.005.



Fig. 11. Effects of 1 mg/ml of powdered MBG-75S on proliferation of RAW-264.7
macrophages after 24 h of treatment. Controls without material were carried out in
parallel (white). Statistical significance: *** p < 0.005.
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cytometry through the CD80 expression as described above in both
basal and LPS/IFN-c stimulated conditions. As it can be observed in
Fig. 12, the addition of LPS/IFN-c induced a significant increase of
CD80+ macrophages (p < 0.005) in the absence (white) and in the
presence (black) of MBG-75S. However, no significant differences
were observed between control cells and MBG-75S treated macro-
phages in both basal and LPS/IFN-c stimulated conditions. Fig. 13
shows CD80 expression of M1 RAW-264.7 macrophages observed
by confocal microscopy after 24 h of treatment with E. coli
lipopolysaccharide and interferon-c as inflammatory stimuli.

These results evidence that MBG-75S did not induce the macro-
phage polarization towards M1 pro-inflammatory phenotype,
Fig. 12. Effects of 1 mg/ml of powdered MBG-75S on pro-inflammatory M1
macrophage phenotype after 24 h of treatment without or with E. coli lipopolysac-
charide and interferon-c (LPS/IFN-c) as inflammatory stimuli. Controls without
material were carried out in parallel (white). Statistical significance: aaa p < 0.005
(comparison between basal and LPS/IFN-c stimulated conditions).

Fig. 13. CD80 expression of M1 RAW-264.7 macrophages observed by confocal micro
inflammatory stimuli. CD80 (red) was detected with PE conjugated anti-mouse CD80 an
carried out in parallel (left). (For interpretation of the references to colour in this figure

10
ensuring an appropriate immune response to this mesoporous
bioactive glass.

Bone remodeling is a very complex process that involves differ-
ent cellular types to reach an equilibrium between bone formation,
bone resorption and inflammatory response. In a scenario of
degenerative bone disease as osteoporosis, bone formation by
osteoblasts is decreased respect to resorption driven by osteo-
clasts. For this reason, the osteoinductive effect of MBGs has been
widely studied by different research groups, demonstrating signif-
icant increases in osteoblast proliferation [42–44] and a key role as
differentiation stimuli from mesenchymal stem cells to osteoblast
phenotype [45,46]. However, the effect of MBGs over other cell
types as osteoclasts and macrophages have been poorly studied.

Bone grafts intended for bone regeneration purposes in osteo-
porotic patients not only should boost the osteoblastic pathway,
but also to decrease the resorptive activity of osteoclast without
inhibiting osteoclastogenic function. The inhibition of osteoclasto-
genesis could result in adynamic bone scenarios, similarly to those
observed with the systemic administration of bisphosphonates,
thus preventing bone regeneration.

Besides, the bone graft should not produce a strong inflamma-
tory response, without inhibiting the innate immune response
mediated by macrophages. This response is mandatory to trigger
the tissue healing process, but it must be controlled to avoid
chronic inflammations that would impede the appropriated bone
healing.

The results observed in this study with MBG-75S with the three
cell types (osteoblasts, osteoclasts and macrophages) point out
very interesting responses to be considered as bone grafts, espe-
cially for osteoporotic patients. For concentration of 1 mg/ml,
MBG-75S does not alter the osteoblasts cycle and their morphol-
ogy. Besides, osteoclastogenesis from macrophages was not hin-
dered in the presence of this material and their plasma
membrane were not altered, indicating that the osteoclast forma-
tion pathway is not blocked by MBG-75S. However, the resorptive
capability of these osteoclasts was significantly hampered, proba-
bly due to the high and fast silicon and calcium release from the
materials to the culture media. In this sense, the mesoporous struc-
ture of this material is likely to play a very important role. The
activity of MBG-75S over osteoclasts opens the possibility for
obtaining bone grafts, which could reduce the osteoclast resorption
without resulting in adynamic bone scenarios.

Finally, MBG-75S evidences an excellent behavior respect to
innate immune response, as this material allows the appropriated
development of macrophages without polarization towards M1
pro-inflammatory phenotype.
scopy after 24 h of treatment with E. coli lipopolysaccharide and interferon-c as
tibody and nuclei were stained with DAPI (blue). Controls without antibody were
legend, the reader is referred to the web version of this article.)
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4. Conclusions

The ions released from MBGs can stimulate the expression of
several genes of osteoblastic cells [16] and could also regulate
immune responses by altering the ionic microenvironment
between the implants and hosts [18]. In the present study, a meso-
porous bioactive glass with molar composition 75SiO2-20CaO-
5P2O5 (MBG-75S) has been synthetized and its effects on osteo-
blasts, osteoclasts and macrophages have been evaluated jointly.
This MBG exhibits a high mesoporous order and large surface area
and porosity, thus allowing an efficient ionic exchange of Ca2+ and
soluble silica with the surrounding media. MBG-75S shows in vitro
biocompatibility respect to osteoblasts and concentrations up to 1
mg/ml do not alter cell cycle of Saos-2 cells. MBG-75S does not
inhibit osteoclastogenesis but decreases the resorptive activity of
osteoclast cells. This fact indicates that MBG-75S would maintain
bone remodeling but would slow down the bone resorption, thus
favoring faster bone regeneration. MBG-75S allows macrophage
proliferation without inducing polarization towards M1 pro-
inflammatory phenotype. This fact is indicative that MBG-75S
would allow the innate immune response required for healing pro-
cess without further inflammatory complications. Overall, the
in vitro results obtained with osteoblasts, osteoclasts and macro-
phages suggest that MBG-75S is an interesting candidate as bone
graft for bone regeneration purposes, especially in osteoporotic
patients. Further studies are currently being performed with
in vivo models in order to determine the advantages of this MBG
respect to other bioceramics; these results will be included in a
future manuscript.
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3.1.5 Incorporación de dopantes catiónicos en MBGs SiO2-CaO-P2O5 

para el tratamiento de la osteoporosis 

La capacidad de los MBG para intercambiar iones con los fluidos circundantes plantea 

la posibilidad de aplicarlos como portadores de iones terapéuticos. De esta forma, 

especies químicas como Li+, Sr2+, Cu2+ Co2+, Ag+ o B3+ han sido incorporados en 

MBGs de composición SiO2-CaO-P2O5, con el objetivo de proporcionar propiedades 

osteogénicas, cementogénicas, angiogénicas y antibacterianas [39,41,73,74]. La 

liberación de estas especies químicas puede producir efecto sinérgico con el 

comportamiento bioactivo de los MBGs al mismo tiempo que tratan patologías. 

Generalmente, los iones terapéuticos se incorporan a los MBG como sales inorgánicas 

disueltas junto con los precursores del SiO2, CaO, P2O5. Estos iones pueden permanecer 

en los MBGs asociados a los fosfatos o como modificadores de la red de la matriz de 

sílice, de forma similar al papel desempeñado por los cationes de calcio. En la mayoría 

de los casos iones divalentes o monovalentes como son el Cu (II), Co (II), Sr (II), Li (I) 

o Ag (I) poseen elevados volúmenes y /o una intensa capacidad de polarización por lo 

que incluso a bajas concentraciones conducen a una desorganización en la estructura 

mesoporosa. Sin embargo, el comportamiento químico de algunos iones trivalentes 

como son el B3+, el Al3+ o el Ga3+ les permite actuar como formadores o modificadores 

de la red de silicio que forma parte de los MBGs. 

Para estudiar la influencia de iones con actividad terapéutica en la estructura de MBGs 

se llevó a cabo en colaboración con el Departamento de Ciencia e Ingeniería de 

Materiales perteneciente al Instituto de Biomateriales de la Universidad de Erlangen-

Nuremberg. 

Resumen de: “Novel ion-doped mesoporous glasses for bone tissue engineering: 

Study of their structural characteristics influenced by the presence of phosphorous 

oxide” 

Se ha llevado a cabo la síntesis de MBGs modificados con iones que presentan 

actividad osteogénica y angiogénica como son Sr2+/Cu2+ o Co2+ con la finalidad de 

estudiar cómo afecta la presencia de estos iones a la estructura de los MBGs. Para este 

propósito se sintetizaron cuatro MBGs a los que se les incorporó Sr2+/Cu2+ o Co2+  a 

partir de sus precursores en forma de nitratos. Conociendo la capacidad de las especies 
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ortofosfato para interactuar con las especies catiónicas en los MBGs, hemos preparado 

composiciones con y sin P2O5 como indica la tabla 5. 

Tabla 5. Composiciones molares de los MBGs sintetizados con iones terapéuticos.  

Nomenclatura Composición (% mol) 

SrCu/P2O5 78SiO2-20CaO-1.2P2O5-0.8CoO 

Co/P2O5 79.2SiO2-20CaO-0.8CoO 

SrCu/no P2O5 78SiO2-20CaO-1.2P2O5-0.4SrO-0.4CuO 

Co/no P2O5 79.2SiO2-20CaO -0.4SrO-0.4-CuO 

 

Los cuatro MBGs presentan propiedades texturales similares y superficies específicas 

elevadas. Los resultados de TEM demostraron que la incorporación de una pequeña 

cantidad (0,8% en moles) de iones Sr2+/Cu2+ o Co2+ conduce a estructuras mesoporosas 

sin orden, sin embargo, con 1,2% en mol de P2O5, los MBGs exhibieron 

mesoestructuras altamente ordenadas.  

Los datos de RMN-29Si mostraron que la incorporación de P2O5 aumentaba la 

conectividad de la red pues actúa capturando los iones Sr2+, Cu2+ y Co2+, impidiendo 

que se comporten como modificadores de red. Además, los resultados de RMN-31P 

revelaron que la naturaleza del catión influye directamente en las características de los 

grupos de fosfato  

Estos hechos se pueden explicar debido a la capacidad del P2O5 para formar grupos con 

cationes divalentes, como ya se ha descrito con Ca2+, evitando así que estos dopantes 

interfieran durante la formación de la mesofase. Por lo tanto con este trabajo su puede 

concluir que añadir P2O5 es una forma efectiva de mantener la mesoestructura de los 

MBG, incluso cuando se incorporan cationes como Sr2+/Cu2+ o Co2+ durante la síntesis 

para producir MBG con actividad terapéutica. 

Incorporación de iones Ga3+ en MBGs SiO2-CaO-P2O5 

Dentro de los iones terapéuticos el catión Ga3+ destaca especialmente en el campo de las 

patologías óseas pues puede interferir en el proceso de activación de los osteoclastos 

[39,75,76]. Su similitud química con el aluminio favorece la formación de redes 
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covalentes y por este motivo es habitual encontrarlo formando parte de la red de 

diferentes silicatos, boratos o fosfatos [77–80].  

El galio reduce la actividad de resorción, la diferenciación y la formación de 

osteoclastos sin efectos citotóxicos de una manera dosis-dependiente, mostrando un 

excelente potencial para el tratamiento de la osteoporosis asociada a los implantes 

óseos. El Ga3+ ha sido evaluado para el tratamiento de esta patología asociado a 

cementos de fosfato de calcio con buenos resultados tanto in vitro como in vivo [81,82]. 

Aunque se han llevado a cabo algunos estudios que describen los efectos del Ga3+ en la 

estructura de los MBGs, así como los efectos hemostáticos y antibacterianos [83], no se 

encuentra en la bibliografía ningún estudio que haya considerado los efectos de MBGs 

con galio en células óseas, como osteoblastos u osteoclastos.  

El proceso de activación de los osteoclastos ha sido ampliamente estudiado, pues resulta 

una etapa clave en la regeneración ósea. La homeostasis del tejido óseo se mantiene 

principalmente gracias a la comunicación osteoblasto-osteoclasto. Los osteoblastos 

sobreexpresan OPG para inhibir la formación de osteoclastos y RANKL para activar la 

osteoclastogenesis. El OPG y el RANKL compiten por el receptor que se encuentra en 

la membrana de los OC activándolo o inhibiendo la diferenciación de los macrófagos 

hacia fenotipo osteoclástico. El estrógeno juega un papel determinante en el equilibrio 

OPG/RANKL. Como consecuencia la osteoporosis afecta en mayor medida a mujeres 

menopáusicas [84,85]. En líneas generales, este proceso se sucede por la medicación de 

citoquinas y diferentes proteínas como IL-6 y TNF-α segregadas por los monocitos y 

los macrófagos. Concretamente el TNF-α reduce la expresión del OPG e incrementa la 

del RANKL, gracias a que en su estructura posee Fe3+. La similitud química del Ga3+ 

con el Fe3+, que actúa como transportador en el metabolismo celular, resulta 

indispensable para comprender su mecanismo como inhibidor de la osteoclastogénesis. 

Es ahí donde el Ga3+ compite con el receptor químico reduciendo los niveles de TNF en 

sangre, lo que se traduce en una inhibición del RANKL pudiendo actuar como inhibidor 

de la osteoclastogénesis [81,86–88].  

Como se ha mencionado, la incorporación de iones a los MBGs se realiza generalmente 

incorporando sus precursores en forma de nitratos para posteriormente calcinar los geles 

y obtener MBGs dopados con iones [89,90]. Sin embargo, como se ha visto 

anteriormente añadir los iones terapéuticos en la estructura del vidrio, puede afectar a la 
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bioactividad de los MBG y a sus propiedades texturales, e incluso en algunas ocasiones 

no se consigue liberar al medio para llegar a dosis terapéuticas, por lo que los materiales 

pierden actividad. Esto sucede de forma especial con el galio que puede actuar como 

formador de red, por lo que al añadirlo en el método EISA como precursor pasa a 

formar parte de la red y muy poca cantidad se libera al medio [91].  

En colaboración con el instituto “ Chimie et Interdisciplinarite: Synthese, Analyse, 

Modélisation  (CEISAM)” perteneciente a la Universidad de Nantes se han llevado a 

cabo la síntesis y evaluación celular de MBGs con galio incorporado en su estructura.  

Resumen de "The response of osteoblasts and osteoclasts to gallium containing 

mesoporous bioactive glasses" 

El objetivo del trabajo expuesto en este apartado del capítulo ha sido obtener MBGs con 

aplicación como injertos óseos en hueso osteoporótico a través de la incorporación de 

galio. La finalidad de estos materiales es promover la regeneración ósea en hueso 

osteoporótico, favoreciendo el desarrollo osteoblástico e inhibiendo la 

osteoclastogénesis. Para ello se ha incorporado galio en forma Ga(NO3)3·4.5H2O a los 

MBGs (58S-F127 y 85S-F127) en el sistema SiO2-CaO-P2O5 por impregnación en 

medio acuoso.  

Los resultados obtenidos demuestran que es posible incorporar galio a la estructura de 

los MBGs por impregnación post-síntesis en medio acuoso a pH básico. Los estudios 

realizados por RMN-71Ga y RMN-29Si mostraron que el galio se encuentra 

principalmente como unidades [GaO4] insolubles formando parte de la red de silicio. 

Sin embargo, también se pudieron detectar unidades de [GaO6] por lo que el galio 

también actúa como modificador de red en la estructura del MBG.  

El método de síntesis impregnación post-síntesis resultó eficaz para conseguir la 

incorporación de elevadas cantidades de galio a los MBGs por este método. El 

mecanismo de incorporación del galio en forma de unidades GaO4 se produce por 

condensaciones sobre la red de sílice, favorecida por el medio alcalino. La 

incorporación del galio como unidades GaO6 se produce por intercambio Ga3+-Ca2+ que 

se encuentran como deformadores de red. Este segundo comportamiento se  observa en 

mayor medida en el 58S-F127, por tratarse de un MBG con una elevada cantidad de 

calcio en su composición.  
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La bioactividad de los materiales no se vio afectada por la incorporación de galio. Tanto 

MBG-58SGa como MBG-85SGa desarrollaron una capa tipo apatita en su superficie 

después de seis horas en contacto con SBF. Esta prueba, aunque no es definitiva, es 

indicativa de la capacidad de osteointegración de este tipo de materiales en condiciones 

in vivo. En este sentido, la elevada área superficial y su porosidad serían responsables de 

la alta bioactividad, independientemente de la pérdida parcial de calcio en el proceso de 

sustitución por galio.  

Los MBGs con y sin galio mostraron una elevada biocompatibilidad en contacto con 

células preosteoblásticas MC3T3-E1. Sin embargo, los MBGs-Ga favorecen la 

diferenciación celular, lo que parece indicar que la presencia de galio en los materiales 

favorece la proliferación y diferenciación de células osteoblásticas. Estos datos resultan 

relevantes, pues el galio asociado a otros cerámicos había mostrado biocompatibilidad, 

pero no se había observado que favoreciera la diferenciación hacia fenotipo 

osteoblástico. 

Se ha demostrado que  los materiales con galio inhiben la diferenciación hacia fenotipo 

osteoclástico de forma significativa incluso concentraciones muy bajas de galio 

liberadas al medio, lo que es indicativo de que el galio retenido en el material también 

es activo frente a osteoclastos.   

Por todo ello podemos concluir que los MBGs-Ga son candidatos interesantes para la 

regeneración de defectos óseos en pacientes osteoporóticos, dado que presenta las 

propiedades bioactivas de los vidrios mesoporosos, buena biocompatibilidad in vitro, e 

inhibición de la osteoclastogénesis, inclinando el equilibrio de la remodelación ósea 

hacia una componente formadora de hueso en detrimento de la componente resorptiva.  
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Ion-doped binary SiO2-CaO and ternary SiO2-CaO-P2O5mesoporous bioactive glasseswere synthesized and char-
acterized to evaluate the influence of P2O5 in the glass network structure. Strontium, copper and cobalt oxides in
a proportion of 0.8mol%were selected as dopants because the osteogenic and angiogenic properties reported for
these elements. Although the four glass compositions investigated presented analogous textural properties, TEM
analysis revealed that the structure of those containing P2O5 exhibited an increased ordered mesoporosity. Fur-
thermore, 29Si NMR revealed that the incorporation of P2O5 increased the network connectivity and that this
compound captured the Sr2+, Cu2+ and Co2+ ions preventing them to behave as modifiers of the silica network.
In addition, 31P NMR results revealed that the nature of the cation directly influences the characteristics of the
phosphate clusters. In this study, we have proven that phosphorous oxide entraps doping-metallic ions, granting
these glasses with a greater mesopores order.
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1. Introduction

Bioactive glasses (BGs) are known to have an outstanding capa-
bility to stimulate bone regeneration [1] by their bone-bonding
properties. Two processing methods are mainly used to prepare
these glasses: the traditional melt-quenching process and the sol-
gel technique. One of the main advantages of sol-gel glasses is their
high bioactive behavior due to the rapid dissolution of this material
originated from their fine porous structure and the important
quantity of silanol groups present in their surface, which could act
as nucleation sites for the formation of an apatite layer when in con-
tact with simulated body fluid (SBF) [2–4]. Furthermore, in 2004 [5]
a new generation of bioactive glasses, namely mesoporous bioactive
to de Química Inorgánica y
lutense de Madrid. Instituto de
laza Ramón y Cajal s/n, 28040

aterials, University of Erlangen-
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glasses (MBGs), was introduced. MBGs are characterized by presenting
tailored (ordered) porosity at the nanometer scale, which is created
by combination of supramolecular chemistry of surfactants and sol-
gel chemistry and opened new application fields to these materials,
such as drug delivery. Research on the application of MBGs in tissue
engineering and drug delivery has been accelerated in recent years
as emphasized in recent reviews [6–8]. These materials, whose com-
position is mostly based on the SiO2-CaO-P2O5 system, have a highly
ordered mesoporous structure, which induces an accelerated bioactive
behavior and the capacity of confining drug molecules to be released in
a controlled manner [6]. It has also been reported that the addition of
phosphorous is not necessary to obtain silicate MBGs of high bioactivity
[9]. However, P2O5 plays a significant role on the local structure of the
MBGs network. In this sense, it has been reported that most of the phos-
phorous atoms are incorporated as orthophosphates within the silica
network, thus resulting in the formation of small clusters with Ca2+ cat-
ions [10] that highly determines the bioactive behavior of these glasses.

During the last decade, metallic ions such as boron, copper, lithium,
gallium, silver, strontium, cerium, cobalt and zinc, among others, have
emerged as potential therapeutic agents with the ability to enhance
bone formation by their stimulating effects on osteogenesis and angio-
genesis [11,12]. In recent studies, new compositions of mesoporous
3

http://crossmark.crossref.org/dialog/?doi=10.1016/j.jnoncrysol.2016.10.031&domain=pdf
http://dx.doi.org/10.1016/j.jnoncrysol.2016.10.031
mailto:aldo.boccaccini@ww.uni-erlangen.de
http://dx.doi.org/10.1016/j.jnoncrysol.2016.10.031
http://www.sciencedirect.com/science/journal/00223093
www.elsevier.com/locate/jnoncrysol


Fig. 1. High angle XRD patterns of samples SrCu/P2O5 and Co/P2O5.
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materials including the addition of therapeutic ions have been sug-
gested in order to increase thematerials' functionality and biological ac-
tivity, particularly for applications in large-size bone defects, which are
a significant clinical challenge [8]. A main property of some of the com-
monly used therapeutic ions such as boron, zinc, cerium and gallium, is
that they are known to be osteogenic. Other functional properties such
as angiogenesis and antibacterial activity can also be assigned to some
therapeutic ions [8,11,12].

Notably, copper, strontium and cobalt ions have attracted particular
interest as they have been reported to confer osteogenesis, angiogenesis
and antibacterial properties to MBGs [8]. Cu2+ ions are known to stim-
ulate the proliferation of endothelial cells, enhance cell activity and pro-
liferation of osteoblastic cells, improve micro-vessel formation as well
as to promote wound healing and to have antibacterial effects [8,12,
13]. Furthermore, copper ions are not affected during scaffolds process-
ing which involves high temperatures [14]. Sr2+ ions have been shown
to promote osteoblast activity and to inhibit osteoclast differentiation,
as well as to maintain excellent acellular bioactivity of the glasses [8,
12]. Furthermore, it has been observed that the release of Sr2+ ions
also stimulates significantly ALP activity [8,12]. Nevertheless, thedoping
amount within the glass must be carefully controlled as a high content
of Srwill influence the glass network formation and decrease the degree
of order of the mesoporous structure [8]. Co2+ ions are described in the
literature as having angiogenic capacity determined by inducing a hyp-
oxic cascade (including HIF-1α stabilization and VEGF secretion from
hBMSCs) [15]. Generally, Co2+ ions are added to the composition in
order to develop hypoxia-mimicking (low oxygen pressure environ-
ment) materials [8,12,15,16]. It has been reported that by mimicking
hypoxic condition, Co2+ ions could induce the coupling of osteogenesis
and angiogenesis [15]. Nonetheless, it has also been reported that Co2+

ions lead easier to potential cytotoxicity compared to Cu2+ ions [8], an
important aspect to be considered when doping the material with this
ion. However, the role that even small amounts of these dopants can
play on the mesoporous structure of MBG remains unclear.

In the present study,we attempt to demonstrate that thepresence of
phosphorous oxide in the composition allows capturing selected ionic
dopants in the network, namely Sr and Co, thus conferring the material
porosity of greater order. The incorporation of SrO and CuO in MBGs in
an independent way has been previously reported in literature [8]. In
the present investigation, both dopants were incorporated simulta-
neously with the aim of achieving a synergy role of both compounds
for future biological assays. Results of structural characterization to elu-
cidate the influence of the ion content on the developed MBGs are pre-
sented. Based on previous work performed on ion-doped glasses [17–
20], the range of substituent's concentration was chosen so that they
did not inhibit or decrease the bioactivity of the MBGs. Moreover, the
amounts of the leached ions (Cu2+, Sr2+, Co2+) were chosen to be
below the toxic level in blood plasma [8,11,12,20].

2. Materials and methods

2.1. Preparation of ion-doped mesoporous glasses

Ion-dopedmesoporous glasses in the systems 78SiO2 20CaO 1.2P2O5

0.8Xion oxide and 79.2SiO2 20CaO 0.8Xion oxide (in mol%) were
Table 1
Amounts of reactants for the synthesis of the different developed ion-doped glass
compositions.

TEOS
[mL]

TEP
[mL]

Ca(NO3)2
[g]

Sr(NO3)2
[g]

Cu(NO3)2
[g]

Co(NO3)2
[g]

F127
[g]

SrCu/P2O5 9.597 0.112 2.576 0.046 0.05 – 4.5
Co/P2O5 9.597 0.112 2.576 – – 0.128 4.5
SrCu/no P2O5 9.74 – 2.576 0.046 0.05 – 4.5
Co/no P2O5 9.74 – 2.576 – – 0.128 4.5
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synthesized, keeping the total amount of ion constant. The glasses
were doped on the one hand with a mixture of strontium and copper
ions, on the other hand with cobalt ions. The MBGs were prepared by
the evaporation-induced self-assembly method (EISA) [20,21] and
using Pluronic® F127 as structure-directing agent. Pluronic® F127
was dissolved overnight in 85mL EtOHwith 1.2mLHNO3 (0.5 N). Reac-
tants were then added under continuous stirring in the following order:
tetraethyl orthosilicate (TEOS), in the case of the phosphorous contain-
ing compositions triethyl phosphate (TEP), calcium nitrate
Ca(NO3)2·4H2O and strontium nitrate Sr(NO3)2 or copper nitrate
Cu(NO3)2·2.5H2O or cobalt nitrate Co(NO3)2·6H2O (Sigma-Aldrich,
Germany), with a 3 h interval between each addition. The reaction
was left under constant stirring at room temperature (RT) for 24 h,
and was then poured into petri-dishes (15 mL/petri-dish) for EISA dur-
ing 5 to 7 days before proceeding with the heat treatment. The dried
gels were calcinated at 700 °C for 3 h. The exact amounts of reactants
are mentioned in Table 1.

2.2. Characterization of the ion-doped MBGs

Powder X-ray diffraction (XRD) analysis was performed using a D8
ADVANCE diffractometer (Bruker, Madison, US) in a 2θ range from 20
to 80°. BG powders were dispersed in ethanol. Then, the solution
was dripped on off-axis cut, low background silicon wafers (Bruker
AXS, Germany). For the small angle measurements Philips X'Pert
Fig. 2. Image showing optical characteristics of samples dopedwith SrCu ions (on the left)
and with Co ions.



Fig. 3. Images showing SEM and EDX mapping analysis (Sr, Cu and Co elements) for sample SrCu/P2O5 (left side) and sample Co/P2O5 (right side).
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diffractometer equipped with Cu Kα radiation (wavelength 1.5418 Å)
was used. XRD patterns were collected in the 2θ° range between 0.5 θ°
and 6.5 θ°, with a step size of 0.02 θ° and counting time of 4 s per step.

Scanning electron microscope (SEM) micrographs of samples were
recorded with an Auriga SEM Instrument (Zeiss, Germany). Energy dis-
persive spectroscopy (EDS) (Oxford Instruments) was performed to ob-
tain a qualitative assessment of the ions in the different compositions.

For transmission electron microscopy (TEM) analysis, samples were
dispersed with ethanol on a lacey carbon film. In order to observe the
mesoporous structure of the materials a JEOL-3010 transmission elec-
tron microscope operating at an acceleration voltage of 300 kV was
used. Images were obtained using a CCD camera (model Keen view,
SIS analyses size 1024 × 1024, pixel size 23.5 mm × 23.5 mm) at 30
000× and 60 000× magnification using a low-dose condition. Fourier
transform (FT) patterns were conducted using a digital micrograph
(Gatan).

Nitrogen physisorption isotherms were measured at 77 K using
Micrometrics ASAP 2010 and ASAP 2020 porosimetry instruments.
Prior to the measurements the samples were outgassed at least for
12 h at 120–150 °C under vacuum. Pore size distribution curves were
calculated from the adsorption branch of the isotherm according to
the Barrett, Joyner and Halenda (BJH) method to determine mesopo-
rous size distribution. The total pore volumewas calculated from the ad-
sorption point at 0.98 P/P0. Specific surface areas were obtained from
the BET equation in the linear range between 0.07 and 0.23 P/P0.
Fig. 4. SAXRD patterns of SrCu/P2O5 and Co/P2O5(left side) as well as SrCu/noP2O5
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1H → 29Si and 1H → 31P CP (cross-polarization)/MAS (magic-angle-
spinning) and single-pulse (SP) solid-state nuclear magnetic resonance
(NMR) measurements were performed to evaluate the different silicon
and phosphorus environments in the synthesized samples. The NMR
spectra were recorded on a Bruker Model Avance 400 spectrometer.
Samples were spun at 10 kHz for 29Si and 6 kHz in the case of 31P. Spec-
trometer frequencies were set to 79.49 and 161.97MHz for 29Si and 31P,
respectively. Chemical shift valueswere referenced to tetramethylsilane
(TMS) and H3PO4 for 29Si and 31P, respectively. All spectra were obtain-
ed using a proton enhanced CP method, using a contact time of 1 ms.
The time period between successive accumulations was 5 and 4 s for
29Si and 31P, respectively, and the number of scans was 10,000 for all
spectra.

3. Results and discussion

The developed samples SrCu/P2O5 and Co/P2O5 were heat treated at
700 °C. In order to confirm the amorphous state of the samples, XRD
analyses were conducted. Results are shown in Fig. 1.

No diffraction peaks are observed from the XRD spectra (Fig. 1) of
samples SrCu/P2O5 and Co/P2O5 indicating the amorphous state. A
broad reflection in the range between 2θ=20 and 35° is clearly noticed
for both samples suggesting that no crystalline phase is developed
within the sample. Similar curves were obtained for SrCu/noP2O5 and
Co/noP2O5 samples (not shown).
and Co/noP2O5 (right side) measured in the small angle range (2θ: 0.5 to 8).

5



Fig. 6. Nitrogen adsorption isotherms of the synthesized samples and pore size distribution calculated from the adsorption isotherms (insets).

Fig. 5. TEM images showing the mesoporous structure of a) sample SrCu/P2O5, b) sample Co/P2O5, c) sample SrCu/noP2O5 and d) sample Co/noP2O5.
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Table 2
Structural parameters of samples SrCu/P2O5, SrCu/noP2O5, Co/P2O5, and Co/noP2O5.

Samples SBET [m2/g] Vp [cm3/g] dp,mean [nm]

SrCu/P2O5 254 0.233 3.0
Co/P2O5 346 0.379 3.6
SrCu/noP2O5 346 0.417 6.6
Co/noP2O5 377 0.439 6.4
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Fig. 2 displays the general aspect of the two different ion-doped sys-
tems. The particular colours of the samples come directly from copper
for samples SrCu/P2O5 and SrCu/no and cobalt for samples Co/P2O5

and Co/noP2O5.
A first appreciation of the homogeneity of the doped glasses was re-

vealed by EDX analysis, as shown in Fig. 3.
From images of Fig. 3, it is observed that ions are well dispersed on

the surface of the prepared materials. We have to take into consider-
ation that EDS analysis is qualitative, thus the intensity of the elements
coloured in the mapping images is not a quantitative representation of
the doped-element amounts. Samples SrCu/noP2O5 and Co/noP2O5

showed similar results.
Fig. 7. Solid-state 29Si single pulse (left) and 1H cross-polarization (right)MAS NMR spectra (red
line-shape deconvolutions (green).
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Fig. 4 shows the SAXRD spectra of the four samples, namely SrCu/
P2O5, SrCu/noP2O5, Co/P2O5 and Co/noP2O5. The four patterns exhibit a
unique peak at around 2θ = 1.20°, typical for mesoporous materials,
which could be attributed to the (1 0) maxima of a 2D-hexagonal
p6m phase [4,17,22–24]. However, the information derived from
these XRD patterns is not enough to assign a specific ordered phase
for each sample and further evidences, as those provided by TEM, are
required.

Fig. 5 revealed results obtained by TEM studies. After carrying out
the observations of at least 6 crystals of each sample, it was concluded
that a clear ordered 2D-hexagonal mesoporous structure is observed
for all P2O5 containing samples. The images shown in Fig. 5 are only
the representative ones of a much wider study. Visibly, sample Co/
P2O5 appears to have a lightly higher orderedmesoporosity than sample
SrCu/P2O5, which is likely due to the double element doping for sample
SrCu/P2O5 that tends to decrease the order in the structure. For samples
prepared without TEP addition during the synthesis, a clear decrease in
the order of the structure is observed. Samples SrCu/noP2O5 and Co/
noP2O5 exhibit porosity in the mesosize, but the order is only kept in
small-range regions, whereasmost of thematerial exhibits a very defec-
tive structure, which is difficult to assign to a specific space group.
) for solids SrCu/P2O5, SrCu/noP2O5. The areas for the Qn units were calculated byGaussian
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Fig. 8. Solid-state 29Si single pulse (left) and 1H cross-polarization (right)MASNMR spectra (red) for solids Co/P2O5, Co/noP2O5. The areas for theQn unitswere calculated byGaussian line-
shape deconvolutions (green).
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N2 physical sorption analyseswere performed in order to determine
pore-related parameters, such as surface properties, specific surface
area, pore size distribution and pore volume.

Nitrogen adsorption isotherms of the four samples are shown in Fig.
6. Table 2 lists the data of the surface area, pore volume and pore size of
samples SrCu/P2O5, SrCu/noP2O5, Co/P2O5 and Co/noP2O5·The data pre-
sented for the four prepared samples is typical of mesoporous struc-
tures. The isotherm obtained for all samples, SrCu/P2O5, Co/P2O5, SrCu/
noP2O5 and Co/noP2O5, are identified as type IV, which is the general
case for mesoporous materials presented in the literature [19]. The
sharp curve in the capillary condensation region is an indicator of nar-
row pore-size distribution. It has been reported [25] that hysteresis
loops are included in isotherms obtained from thosemesoporousmate-
rials with pore sizes large enough to allow the N2 condensation within
them. Hysteresis loops differ among samples. In the case of SrCu/
noP2O5 sample the loop exhibits slope changes in both adsorption and
desorption branches, indicating a defective mesoporous structure.
When P2O5 is incorporated (sample SrCu/P2O5), the loop can be identi-
fied as type H2, corresponding to ink-bottle pores [4,26], that is, pores
narrow along their morphology that could be a consequence of the
118
formation of phosphate based clusters with the different cations incor-
porated. Besides, the sharp slopes in both branches seem to indicate a
higher ordering after P2O5 incorporation, in agreement with the results
observed by TEM. The isotherms obtained for Co/P2O5 and Co/noP2O5

samples exhibit a similar situation, although in this case the loop of
Co/noP2O5 seems to be less defective in comparison with SrCu/noP2O5.
Pore size distribution curves were calculated from the adsorption
branch using the BJH model, which is also suited for this kind of meso-
porous material. Samples SrCu/P2O5 and Co/P2O5 present a single-
modal pore size distribution. The narrow size distribution is centered
at 3 nm for sample SrCu/P2O5 and at 3.6 nm for sample Co/P2O5. The
BET surface areas of samples SrCu/P2O5 and Co/P2O5 reached 254 and
346 m2/g respectively and the total pore volumes calculated at P/
P0 = 0.99 were 0.233 cm3/g for sample SrCu/P2O5 and 0.379 cm3/g for
sample Co/P2O5. These results are in accordance with the literature,
where mesoporous glasses are reported to exhibit SBET in the range of
200–500 m2/g depending on the silica content [7]. Samples prepared
without the addition of TEP during the synthesis do not show any
difference in structural characteristics, thus it is not possible to evaluate
the advantage of adding phosphorous oxide. Besides, the pore size



Table 3
Chemical shifts, relative peak areas, and silica connectivity obtained by Solid-state single pulse 29Si MAS NMR.

Q4 Q3 QH
2 QX

2

δSi(ppm) % δSi(ppm) % δSi(ppm) % δSi(ppm) % NC

SrCu/P2O5 −111.0 46.2 −101.0 22.1 −93.0 16.2 −85.1 15.5 3.13
SrCu/noP2O5 −111.2 29.5 −101.1 36.2 −86.8 34.2 – – 2.96
Co/P2O5 −111.5 41.3 −101.0 20.6 −87.0 38.1 – – 3.02
Co/noP2O5 −110.7 30.3 −101.6 52.2 −91.0 35.5 −76.0 8.7 2.78
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distribution for samples without P2O5 seems to be wider and centered
in larger pore diameter, indicating a pore size heterogeneity associated
with defective mesoporous structures. The role of P2O5 has been widely
studied in MBGs by HRTEM and NMR. Studies have shown that this
oxide induces the formation of orthophosphate nanoclusters, which
can produce changes in the local environment of MBGs. These changes
could be responsible for the apparent anomalies found in the pore size
distribution.

In our study, TEM and porosimetry studies indicate that the incorpo-
ration of P2O5 tends to increase ordered mesoporosity (samples SrCu/
P2O5 and Co/P2O5 compared to SrCu/noP2O5 and Co/noP2O5without ad-
dition of TEP). It is suggested that the addition of this component in the
doped-glass allows incorporatingmore efficiently the cationswithin the
network by cluster formation. In order to corroborate this hypothesis
solid state NMR analysis was carried out to investigate the details of
the network structure.

29Si NMR spectroscopywas used to evaluate the network connectiv-
ity of MBGs as a function of the presence or absence of phosphorous in
the chemical composition. Q1, Q2, Q3 and Q4 represent the silicon atoms
(denoted Si*) in (NBO)3Si*-(OSi)1 (NBO)2Si*-(OSi)2, (NBO)Si*-(OSi)3,
and Si*(OSi)4 (NBO = non-bonding oxygen), respectively. The signals
in the region of −109 ppm to −112 ppm are from Q4, those in the re-
gion −100 ppm to −102 ppm are from Q3. The Q2 signal appears ap-
proximately at −93 ppm to −85 ppm. Q2 signals can be divided into
two different signals associated with different types of silicon, related
to with hydrogen and associated with network modifiers. On the one
hand, Q2

H signals appear at −91 to −93 ppm and Q2
x is associated

with signals between−82 to −85 ppm. Finally, signals at lower shifts
(~76 ppm) are assigned to Q1 units. [10,27].

Fig. 7 and Fig. 8 show Single Pulse 29Si (left) and Cross Polarization
(right) spectra for SrCu and Co doped samples, respectively. Single
Fig. 9. Solid-state 31P single-pulse MAS NMR s
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pulse spectra showhigher contributionof Q4 compared to 1HCP spectra,
as could be expected from the lower connectivity of silica tetrahedron in
those regions enriched in protons, i.e. the glass surface. On the contrary,
the silica units located at the surface exhibit higher amounts of Q3 units
that would correspond with the presence of Si\\OH groups. Table 3
shows the chemical shifts, deconvoluted peak areas, and silica network
connectivity of the four samples studied in this work. By comparing
samples with and without P2O5, it is clear that the incorporation of
this compound leads to an increase of network connectivity. This fact
evidences that P2O5 entraps the divalent cations and removes them
from the silica network.

31P-NMR results were used to evaluate the local environment of P
atoms, thus elucidating the phosphate species contained in the different
samples (Fig. 9). The spectra recorded by single pulse showone signal at
~2 ppm assignable to q0 units present in the PO4

3− species. The signals
for Co/P2O5 show full width at half-maximum height (FWHM) of
around 12 ppm, which is typical of an amorphous orthophosphate
[28]. On the contrary, the FWHM for SrCu/P2O5 sample is much narrow
indicating that the clusters are larger and more crystalline in this sam-
ple. These results evidence that most of the P atoms are included as in-
dependent PO4

3− tetrahedra within the silica network, thus avoiding
polyphosphate formation. The orthophosphates would be balanced
with the divalent cations introduced in the system and the nature of
the cations (Sr2+, Cu2+ or Co2+) seems to play an important role on
the characteristics of the phosphate clusters.

It has been reported in the literature [8] that MBGs are efficient sys-
tems for the simultaneous delivery of drugs and therapeutic ions. These
delivery properties confer multifunctional features to mesoporous
glasses which may enhance considerably the regeneration of large-
bone defects. Although the beneficial effects of these cations have
been widely reported, our results point out to an important drawback
pectra of SrCu/P2O5 and Co/P2O5 samples.
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associated to their incorporation, i.e. themesoporous structure is signif-
icantly affected even with small amounts of these dopants. This effect
could be related with the high polarization effects of Co2+ and Cu2+,
or with the large size of Sr2+ cations. In previous studies [24,25], the ca-
pability of phosphorous oxide entrapping divalent cations such as Ca2+

has been demonstrated. The consequence is that cations are removed
from the silica network, thus suppressing their role as network modi-
fiers and leading to higher silica network connectivity.

4. Conclusions

Mesoporous bioactive glasses doped with Sr2+/Cu2+ or Co2+ have
been synthesized. In order to evaluate the role of P2O5 in the mesopo-
rous structure, two series with andwithout P2O5were prepared. The in-
corporation of a small amount (0.8 mol%) of Sr2+/Cu2+ or Co2+ ions
was shown to lead to defective mesoporous structures, as evidenced
by TEM.However,when 1.2mol% of P2O5 is present, theMBGs exhibited
a highly orderedmesoporous structure. This fact is due to the capability
of P2O5 to form clusters with divalent cations, thus avoiding these dop-
ants to interfere during the mesophase formation. The findings of this
work indicate an effective way to keep the high mesoporous structure
of MBGs, even when cations such as Sr2+/Cu2+ or Co2+ are incorporat-
ed during the synthesis to produce multifunctional MBGs.
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Abstract 

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) in the system SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 have been synthesized 

by the evaporation induced self-assembly method and subsequent impregnation with Ga cations. 

Two different compositions have been prepared and the local environment of Ga(III) has been 

characterized using 
29

Si, 
71

Ga and 
31

P NMR analysis, demonstrating that Ga(III) is efficiently 

incorporated as both, network former (GaO4 units) and network modifier (GaO6 units). In vitro 

bioactivity tests evidenced that Ga-containing MBGs retain their capability for nucleation and 

growth of an apatite-like layer in contact with a simulated body fluid with ion concentrations nearly 

equal to those of human blood plasma. Finally, in vitro cell culture tests evidenced that Ga 

incorporation results in a selective effect on osteoblasts and osteoclasts. Indeed, the presence of this 

element enhances the differentiation towards osteoblast phenotype while disturbing 

osteoclastogenesis. Considering these results, Ga-doped MBGs might be proposed as bone 

substitutes, especially in osteoporosis scenarios. 

 

Keywords: gallium, mesoporous bioactive glasses, osteoblast, osteoclast, osteoporosis  
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1. Introduction 

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) are a kind of bioceramics with potential application for 

bone tissue regeneration purposes. Since Yan et al prepared MBGs for the first time in 2004[1], these 

materials have arisen great interest in the field of regenerative medicine of bone due to their excellent 

bioactive properties, which have been demonstrated both in vitro [2,3] and in vivo[4,5]. MBGs are 

commonly synthesized in the ternary SiO2-CaO-P2O5 system, with similar chemical compositions to 

those used for conventional bioactive sol-gel glasses [2,6][7]. However, the incorporation of a 

structure directing agent during the hydrolysis and condensation processes leads to the formation of a 

mesophase, which eventually results into ordered mesoporous structures with very high surface areas 

and porosities[8]. The bone regeneration properties of bioglasses come up from their capability to 

exchange ions with the surrounding fluids, mainly Ca
2+

 by H
+
, with the subsequent growth of an 

apatite-like phase on the surface, similar to the mineral component of bones and teeth[9]. Besides, 

the dissolution products of bioactive glasses (Ca
2+

 and silica species in solution) elicit the 

upregulation of pro-osteoblastic genes [10–12] thus enhancing their osteogenic potential.  

The high surface area and porosity of MBGs accelerate the chemical reactions at the implants 

surface and, consequently, MBGs exhibit the fastest bioactive behaviour observed so far in the field 

of bioceramics [13]. The ordered mesoporous structure of MBGs brings about their potential 

applications as drug delivery systems [14] and are excellent matrixes to host and release active 

agents such as antibiotics [15], antiosteoporotics [16] or antitumoral drugs [17], which can even be 

released in a stimuli-responsive manner [18,19].   

The efficiency of MBGs to trigger the ionic exchange with the surrounding fluids has recently 

fostered their application as carriers of therapeutic ions. In this way species, such as Li
+
, Sr

2+
, Cu

2+
 

Co
2+

 or B
3+

 have been incorporated into SiO2-CaO-P2O5 MBGs, with the aim of providing 

osteogenic, cementogenic, angiogenic and antibacterial properties [20] [21–24]. The release of these 
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chemical species can yield very interesting synergies with the bioactive behaviour of MBGs and the 

pharmacological treatment loaded in the mesopores. Therapeutic ions are commonly incorporated to 

MBGs as inorganic salts dissolved together with the MBGs precursors. At the end of the synthesis 

these ions can stay in the MBGs associated to phosphates or as network modifiers of the silica 

matrix, similarly to the role played by calcium cations [25–29] . In most cases, the large volume 

and/or the polarization capacity of these ions are so intense that even low concentrations lead to the 

disorganization of the mesoporous structure [30].  

One of the most interesting therapeutic ions in the field of bone pathologies is Ga (III). The 

inhibition of bone resorption driven by Ga (III) has been widely reported [31–35]. Ga reduces the 

resorption activity, differentiation and formation of osteoclasts without cytotoxic effects in a dose-

dependent manner, pointing out an excellent potential for the treatment of osteoporotic bone 

fractures associated to bone implants [36,37]. In this sense, Ga ions have been successfully combined 

with apatitic calcium phosphate cements and tested both in vitro and in vivo [38]. 

Although some studies have been carried out describing the effects of Ga
3+

 on the structure of 

MBGs [39–42], as well as haemostatic and antibacterial effects [43] , from the best of our knowledge 

no study has considered the effects of Ga containing MBGs on bone cells, such as osteoblasts or 

osteoclasts. This is quite surprising considering the very interesting synergy between Ga
3+

 and 

MBGs for the treatment of osteoporotic bone fractures. Moreover, contrarily to monovalent or 

divalent Cu(II), Co (II), Sr (II), Li (I), etc. cations, which act as modifiers of the silica network when 

incorporated into MBGs, Ga (III) cations can act as both network formers (NF) and network modifier 

(NM). The distribution and local environment of Ga species into MBGs are still poorly understood 

and the influence of Ga on bone remodelling cannot be explained without understanding the 

relationship between the local structure of this inhibitor of bone resorption with the resulting 

biological response.  
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In this paper we evaluate for the first time the biological response of Ga doped MBGs with 

respect to bone forming cells (osteoblasts) and bone resorptive cells (osteoclasts), together with a 

deep study of the local environment of this cation into the mesoporous matrix of these bioceramics. 

2. Materials and methods 

2.1 Synthesis of materials  

Two different MBGs in the system SiO2-CaO-P2O5 were synthetized by evaporation induced 

self-assembly (EISA) method [44] . For this aim, triblock copolymer F127 (EO)100-(PO)65-(EO) was 

used as structure directing agent. Tetraethyl orthosilicate (TEOS) (98%), triethyl phosphate (TEP) 

(99%) and calcium nitrate tetrahydrate Ca(NO3)2·4H2O (99%) were used as SiO2, P2O5 and CaO 

sources, respectively. In a typical synthesis 2 g of surfactant were dissolved in ethanol with HCl 0,5 

M solution at room temperature. Afterward TEOS, TEP and Ca(NO3)2·4H2O were added under 

stirring in 3 hours intervals to obtain two different MBG denoted MBG-58S and MBG-85S. The 

different reagents and amounts are shown in Table 1. The resulting solution was kept under stirring 

for 12 hours and poured into Petri dishes (9 cm in diameter). The colourless solution was evaporated 

at 30ºC for 7 days. Eventually, the dried gels were removed as homogeneous and transparent 

membranes and calcined at 700ºC for 3 hours under air atmosphere. 

Table 1. Amounts of reagents used for the synthesis of the MBGs. 

 

Solids MBG-58SGa and MBG-85SGa were synthetized from MBG-58S and MBG-85S respectively. 

In a typical procedure, a certain amount of Ga(NO3)3·4H2O was dissolved in a vessel containing 100 

mL of ultrapure water. Then 500 mg of the corresponding MBG (MBG-58S or MBG-85S) were 

Sample TEOS (g) TEP (g) Ca(NO3)2·6H2O (g) Ga(NO3)3·4H2O (g) 

MBG-58S 3.49 0.51 2.47 - 

MBG-58SGa 3.49 0.51 2.47 0.1 

MBG-85S 3.70 0.34 0.49 - 

MBG-85SGa 3.70 0.34 0.49 0.026 
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added to the solution in such a way that the Ga/Ca molar ratio was 0.38 (see Table 1). The pH of the 

solution was adjusted in the 9.2-9.8 range by means of a concentrated ammonia solution. The 

mixture was stirred for 24 hours at room temperature and the solids obtained were filtered under 

vacuum. Finally, solids were dried at 100ºC for 24 hours. All reactants were purchased from Aldrich 

and used without further purification. 

 

2.2 Physicochemical characterization of MBGs 

Low angle powder X-ray diffraction experiments were performed with a Philips X’Pert 

diffractometer equipped with Cu K radiation (wavelength 1.5406 Å). XRD patterns were collected 

in the 2θ° range between 0,5 and 6,5 with a step size of 0.02 2θ° and counting time of 4s per step. 

The textural properties of the calcined materials were determined by nitrogen adsorption with a 

Micromeritics ASAP 2010 equipment. To perform the N2 adsorption measurements, the samples 

were previously degassed under vacuum for 20 h, at 100 ºC. The surface area was determined using 

the Brunauer-Emmett-Teller (BET) method. The pore size distribution between 0.5 and 40 nm was 

determined from the adsorption branch of the isotherm by means of the Barret-Joyner-Halenda 

(BJH) method. This experiment was made in triplicate using different batches of each sample. 

Chemical compositions of MBGs were determined by X-ray fluorescence (XRF) spectroscopy, 

using a Philips PANalytical AXIOS spectrometer (Philips Electronics NV), with X-rays generated by 

the RhKα line at λ = 0.614 Å. 

29
Si MAS and {

1
H}-

29
Si CP-MAS NMR spectra were recorded on a Bruker Avance 400WB 

spectrometer operating at a magnetic field of 9.4 T (
29

Si Larmor frequency of 79.5MHz) at a 

spinning frequency of 12 kHz. The 
29

Si quantitative MAS spectra were acquired using a 90° flip 

angle with a recycling delay of 5s and around 10000 scans were co-added. The {
1
H}-

29
Si CP-MAS 

spectra were recorded using a contact time of 3.5 ms. 135000 transients were co-added with a recycle 

delay of 5s. The 
71

Ga NMR experiments were performed on a Bruker Avance III spectrometer 
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operating at 20.0 T (
71

Ga Larmor frequency of 259.3MHz) equipped with a 1.3mm double-resonance 

MAS probe head. The 
71

Ga central transition (CT)-selective MAS spectra were recorded using a 

Hahn echo sequence with whole echo acquisition. The echo delay was synchronized with the rotor 

period and the rf-field strength was 60 kHz corresponding to a CT-selective /2 pulse of 2.1 s. 

Approximately, 28 000 transients were accumulated for MBG-58SGa and 122 500 for MBG-85SGa 

with 0.5 s recycling delay. The 
31

P quantitative MAS spectra were recorded using single pulse (/10) 

acquisition; ~500 scans were co-added with a recycle delay of 120 s to ensure complete recovering 

of the longitudinal magnetization. 
1
H SPINAL-64 decoupling with a nutation frequency of 70 kHz 

was applied during signal acquisition [45]. Chemical shift values were referenced to 

tetramethylsilane (TMS), H3PO4 and Ga(NO3)3.4H2O for 
29

Si, 
31

P and 
71

Ga, respectively 

Transmission electron microscopy (TEM) was carried out using a JEOL-2100 microscope, 

operating at 300 kV (Cs 0.6 mm, resolution 1.7 Å). Images were recorded using a CCD camera 

(model Keen view, SIS analyses size 1024 x 1024, pixel size 23.5 mm x 23.5mm) at 30000x and 

60000x magnification using a low-dose condition. 

2.3 In vitro bioactivity tests  

Assessments of in vitro bioactivity were carried out on powder samples. For this purpose, 50 mg 

of powder were soaked into 7 mL of filtered simulated body fluid (SBF), in polyethylene containers 

at 37 ºC under sterile conditions. SBF solution was prepared according to Kokubo et al. [46] by 

dissolving NaCl, KCl, NaHCO3, K2HPO4·3H2O, MgCl2·6H2O, CaCl2, and Na2SO4 into distilled 

water. It was buffered at pH = 7.38 by using tris(hydroxymethyl)-aminomethane/HCl (TRIS/HCl) 

and then passed through 0.22 μm Millipore filters to avoid bacterial contamination. In order to avoid 

false positive responses, we included -Al2O3 as inert control (Fig S5 in supporting information). 

The evolution of the glass surface was analysed by Fourier transform infrared (FTIR) spectroscopy 

with a Nicolet Magma IR 550 spectrometer and by scanning electron microscopy (SEM) using a 

JEOL F-6335 microscope. To assess the Ca
2+

-H
+
 ionic exchange between MBGs and SFB, calcium 
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concentration and pH changes were analysed as a function of soaking time by using an Ilyte Na
+
 K

+
 

Ca
2+

 pH system. All the experiments were carried out in triplicate 

2.4 Ga in vitro release 

Ga release study was performed suspending 2 mg of solids in 2 mL of -MEM (Sigma Chemical 

Company, St. Louis, MO, USA). 0.5 mL of this suspension was placed on a transwell permeable 

support with polycarbonate membrane (0.4 lm). The well was filled with 1.5 mL of MEM and the 

suspension was stirred at 37 C at 100 rpm for 10 days. The amount of Ga released was determined by 

inductively coupled plasma spectroscopy (ICP), and the solution outside the transwell insert was 

replaced with fresh medium after each measurement. All the experiments were carried out in 

triplicate. 

2.5 Pre-osteoblast cell culture tests 

Murine MC3T3-E1 pre-osteoblasts (2·10
4
 cell/mL) were cultured in α-MEM with 10% fetal 

bovine serum (FBS, Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine (BioWhittaker Europe, Belgium), penicillin 

(200 mg∙mL
-1

, BioWhittaker Europe, Belgium), and streptomycin (200 mg∙mL
-1

), BioWhittaker 

Europe, Belgium), under a CO2 (5%) atmosphere at 37 ºC for 12 hours to reach the confluence in 

each cell plate. After that the MBGs powders were added on the cells at 1mg/ml of concentration.  

2.5.1 Fluorescence microscopy assays. 

To evaluate cells morphology after 4 days in contact with the materials, MC3T3-E1 cells were 

cultured in 24 well plates at density of 10
4
 cells/mL in the presence of 1mg/mL of the different 

MBGs. Thereafter, cells were rinsed with PBS twice and fixed in 4% (w/v) paraformaldehyde in 

PBS for 2 hours.  The samples were incubated 15 min with Atto 565-conjugated phalloidin (dilution 

1:40, Molecular Probes) which stains actin filaments. Samples were then washed with PBS and the 

cell nuclei were stained with lM40-6 diamino-20-phenylindole in PBS (DAPI) (Molecular Probes). 

Fluorescence microscopy was performed with an Evos FL Cell Imaging System equipped with tree 
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Led Lights Cubes (lEX (nm); lEM (nm)): DAPY (357/44; 447/60), GFP (470/22; 525/50), RFP 

(531/40; 593/40) from AMG (Advance Microscopy Group). Red channel was used to evaluate the 

cytoskeleton and blue for cell nucleus. All the experiments were carried out in triplicate. 

2.5.2 Pre-osteoblast proliferation studies 

The proliferation was determined by means of the Alamarblue® method at 1, 4, and 7 days of culture 

in contact with the different samples. The Alamarblue® method is based on the reduction of blue 

fluorogen (resazurin) to a red fluorescent compound (resofurin) by intracellular redox enzymes. A 

solution of resazurin sodium salt (Sigma Aldrich) at 0.01 mg/mL was prepared in phosphate-buffered 

saline (PBS) and then diluted 1:10 with culture medium supplemented with 10 % FBS. The cells 

were exposed to resazurin solution for 3 h at 37° C under CO2 (5 %) atmosphere. Then fluorescence 

signal was read at λem=590 nm using a λexc= 560nm with a fluorescence spectrometer Biotek Synergy 

4 device. Thereafter, the medium was renewed to continue the cell proliferation measurements at 

different times. Polystyrene culture plate was used as control and all the experiments were carried 

out in n = 4. 

2.5.3 Pre-Osteoblasts differentiation studies 

The alkaline phosphatase (ALP) activity after 7 and 14 days in the presence of 1mg/mL of the 

MBGs, was measured to evaluate the influence of the Ga as a differentiation marker in assessing the 

expression of the osteoblast phenotype. For this purpose, 3·10
4
 MC3T3-E1 cells were seeded with a 

1 mg/mL using supplemented medium with -glycerolphosphate (50 mg mL
-1

, Sigma Chemical 

Company, St. Louis, MO, USA) and L-ascorbic acid (10 mM, Sigma Chemical Company, St. Louis, 

MO, USA). Solids were irrigated with PBS two times to remove as much residual serum possible. 

The cells were detached by subjecting the plates to cycles of freezing and thawing before measuring 

the ALP activity and total protein content. ALP activity was measured based on the hydrolysis of p-

nitrophenylphosphate to p-nitrophenol. After 30 min incubation at 37ºC the reaction was stopped by 
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the addition of 125 L of 2M NaOH. The solution obtained was measured using a Helios Zeta UV-

VIS spectrophotometer at 410 nm. Total protein content was determined using a colorimetric method 

at 540 nm (Bio-Analítica,S.L.) with a Helios Zeta UV-VIS spectrophotometer. Polystyrene culture 

plate was used as control and all the experiments were carried out in triplicate. 

2.6 Osteoclasts culture tests 

The mouse monocyte cell line RAW 264.7 was obtained from ATCC (Ref. # TIB-71; LGC 

Standards, Molsheim, France). Cells were cultured in Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium 

(DMEM, Gibco, Paisley, UK) containing 5% Hyclone serum (Thermo Scientific Braunschweig, 

Germany) and 1% penicillin/streptomycin (Gibco, Paisley, UK). For osteoclast differentiation 

experiments, RAW 264.7 cells were seeded at 5,000 cells/cm
2 

in alpha Minimum Essential Medium 

(α-MEM, Gibco, Paisley, UK) containing 5% Hyclone serum and effectors were added immediately. 

RANKL (Receptor Activator of Nuclear Factor- B Ligand) was used at 20 nM. Mouse effector GST-

RANKL was produced as described by Strazic et al [47], and a GST protein was produced and 

purified using the same protocol and was used as a control. Cells were cultured for four days with a 

renewal of the medium at day 2.  

2.6.1 Viability assay 

Raw 264.7 cells were seeded at a density of 5000 cells/cm
2
 and treated with the different MBGs 

at 10mg/mL or culture medium as control. After 4 days of incubation, the cells were incubated in a 

solution of 3-(4.5-dimethylthiazol-2-yl)-2.5-diphenyltetrazoliumbromide (MTT) at 0.5mg/mL for 4h. 

Then, the MTT solution was removed and replace by the same amount of the eluting buffer 

(DMSO/Ethanol 50:50). After 2h agitation on an orbital shaker, 80µl of the colourful supernatant 

were transferred into a new 96-well plate which was read at 562 nm. 

2.6.2 Tartrate-resistant acid phosphatase (ACP5) staining 
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Raw 264.7 cells were seeded as previously described and treated with the different types of MBGs 

(10mg/mL) for 4 days. For control, cells were cultured without MBG. After 4 days, cells were rinsed 

two times in PBS and fixed in citrate/acetone solution for 30 s. ACP5
+
 cells were revealed using the 

Acid Phosphatase, Leukocyte kit following manufacturer’s instructions (# 387A; Sigma-Aldrich, 

USA). Stained cells were observed using a light microscope (Axioplan 2, Zeiss, Germany) and the number of 

TRAP-positive multinucleated cells was evaluated by comparing 8 fields between the different treatments. To 

further quantify the TRAP staining, DMSO was added, and the plate was centrifuged for 15 min at 150 rpm at 

room temperature in dark. Finally, optical density at 562 nm was read [47]. 

Statistical analysis  

The statistics data are expressed as means-standard deviations of experiments. Statistical analysis 

was performed using the Statistical Package for the Social Sciences (SPSS) version 11.5 software. 

Statistical comparisons were made by analysis of variance (ANOVA). Subsequently, post hoc 

analyses were carried out to correct for multiple comparisons. In all the statistical evaluations, P < 

0.05 was considered as statistically significant. 

3. Results 

3.1 Physicochemical characterization of MBGs 

The mesoporous structure of the MBGs was studied by XRD and TEM (Figure 1). Both studies 

showed a highly defective mesoporous structure for MBG-58S and MBG-58SGa materials, as 

usually found for MBGs with high calcium content. On the contrary, MBG-85S and MBG-85SGa 

exhibit a highly ordered hexagonal structure with planar group p6mm and parallel channels with a d-

spacing of 5-6 nm, similarly to the silica mesoporous material SBA-15 [48]. In order to obtain a 

deeper knowledge of the mesoporous structure, textural properties were analyzed by N2 

adsorption/desorption method. All the curves could be identified as type IV isotherms characteristic 

of mesoporous materials (Figure S1 in supporting information). Surface areas, pore volumes and 

pore sizes of the four MBGs are collected in Table 2. Gallium-free MBGs show surface areas and 
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pore volumes of in the range commonly observed for MBGs when prepared with F127 as structure 

directing agent [8]. After Ga incorporation, a decrease of surface area and pore volume is observed 

for both compositions (MBG-58SGa and MBG-85SGa). Regarding pore size, Ga incorporation 

comprises a significant increment of this parameter for MBG-58SGa. On the contrary, pore size 

remains almost constant for MBG-85S after Ga incorporation.  

 

Figure 1. Low angle XRD patterns (left) and TEM images of the different MBGs synthesized (right). 

Table 2. Textural parameters obtained by N2 adsorption porosimetry for the MBGs synthesized. 

Standard deviations are indicated in brackets. 

Sample Surface area 

(m
2
·g

-1
) 

Pore volume 

(cm
3
·g

-1
) 

Pore size 

(nm) 

MBG-58S 158.2 

(13.1) 

0.14 

(0.05) 

5.8 

(0.9) 

MBG-58SGa 104.9 

(0.6) 

0.23 

(0.01) 

9.8 

(0.6) 

MBG-85S 287.5 0.29 5.4 
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(1.1) (0.04) (0.6) 

MBG-85SGa 87.0 

(0.1) 

0.12 

(0.07) 

5.5 

(0.7) 

 

The chemical compositions of the MBGs are shown in Table 3. The incorporation of Ga
3+

 was 

carried out based on an ionic exchange with Ca
2+

 and the theoretical values displayed in Table 3 

correspond to this assumption.  The results obtained by XRF elemental analysis demonstrate that Ga 

incorporates to the MBGs in a very efficient way. In the case of MBG-58SGa, Ga incorporation is 

associated with a calcium loosening respect to MBG-58S, in agreement with the assumed mechanism 

that involved a Ca
2+ 

versus
 
Ga

3+
 ionic exchange. On the other hand, Ga incorporation within MBG-

85SGa did not result in a significant calcium decrease.  

Table 3. Theoretical and experimental chemical compositions determined by XRF spectroscopy for 

the MBGs studied. Error values are indicated in brackets 

Sample Theoretical composition 

(% mol)
a
 

Experimental composition 

(% mol)
b
 

MBG-58S 58 SiO2 –37 CaO –5 P2O5 55.5 SiO2 - 36.6 CaO - 7.9 P2O5 

(±0.20)       (±0.15)       (±0.11) 
MBG-58SGa 58 SiO2 –31 CaO –5 P2O5 -6 Ga2O3 55.8 SiO2 -29.5 CaO -7.7 P2O5 -7.0 Ga2O3 

(±0.25)      (±0.18)     (±0.1)      (±0.085) 
MBG-85S 85 SiO2 –10 CaO –5 P2O5 85.2 SiO2 - 10.6 CaO - 4.2 P2O5 

(±0.45)       (±0.13)       (±0.085) 
MBG-85SGa 85 SiO2 -8.4CaO- 5P2O5- 1.6 Ga2O3 83.5 SiO2 -10.2 CaO -4.3 P2O5 -2.0 Ga2O3 

(±0.62)      (±0.081)    (±0.002)  (±0.05) 
a
 Assuming that Ca

2+
 is substituted by Ga

3+
; 

b
 Chemical composition determined by EDX 

spectroscopy 

To study the local atomic environment in the MBGs and the effect of Ga incorporation, solid-State 

29
Si MAS NMR experiments were performed. Ga free MBGs (Figure 2) show the resonances 

corresponding to the silicon species Q
4
, Q

3
, Q

2 
and Q

2
Ca (with non-bonding oxygens associated to 

calcium cations). 
1
H→

29
Si CP MAS spectra provide valuable information about the Si environment 

at the MBGs surface. The 
1
H→

29
Si CP spectrum for MBG-58S decreases the intensity of the Q

4
 

resonances and emphasizes the resonances for Q
3
 and Q

2
 due to the presence of Si-OH groups at the 
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MBG surface. The Q
2
 resonance associated to the presence of Ca

2+
 is emphasized in a higher degree, 

pointing out that the MBG surface is enriched in Ca
2+

 with respect to the inner part of the MBG 

walls. On the other hand, MBG-85S does not show Q
2
(Ca

2+
) resonance in the single-pulse MAS 

spectrum and only a weak resonance can be observed in the 
1
H→

29
Si CP experiment. After Ga 

incorporation, both single pulse and 
1
H→

29
Si CP MAS spectra showed very similar results (Figure 

S2 in supporting information). The network connectivity of the different MBGs was calculated from 

the de-convoluted peak areas of single pulse spectra and are shown in Table 4. The results show that 

MBGs with higher Ca contents (MBG-58S and MBG-58SGa) have lower network connectivity 

compared to MBG-85S and MBG-85SGa. Moreover, 
29

Si MAS NMR experiments indicate that the 

connectivity of the silica network is not significantly affected after Ga incorporation.  

 

Figure 2. Solid-state 
29

Si single-pulse (left) and cross-polarization (right) MAS NMR spectra of Ga 

free MBGs. 
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To probe the Ga local environment in the Ga-containing MBGs, 
71

Ga solid-state MAS NMR 

experiments were performed at very high magnetic field (20.0 T). As shown in Figure 3, the 

experimental 
71

Ga central transition (CT) MAS NMR spectra of the MBGs exhibit two resolved 

resonances with asymmetric lineshapes characteristic of a distribution of the quadrupolar interaction. 

To account for this distribution, the 
71

Ga MAS NMR lineshapes were reconstructed according to the 

Gaussian Isotropic Model (GIM) in which the distribution of the electric field gradient is assumed to 

correspond to a statistical disorder [49,50]. For the two observed resonances, the mean 
71

Ga isotropic 

chemical shifts determined from fits of the experimental spectra are characteristic of respectively six-

fold (δISO = 47 ppm) and four-fold (δISO = 172 ppm) coordinated Ga in silicate environments, thus 

ruling out interaction between Ga ions and calcium phosphate groups[51–53]. This is also supported 

by the 
31

P MAS NMR spectra of the MBGs which remain similar before and after the Ga
3+

/Ca
2+

 

exchange process (see supporting information). For the two MBG compositions investigated, the 

71
Ga MAS NMR spectra therefore reveal that the Ga

3+
 cations are mainly incorporated in the silicate 

network as GaO4 units (about 67 and 73% for MBG-58S and MBG-85S respectively) and that only a 

weak amount of them forms GaO6 units (about 33 and 27 % for MBG-58S and MBG-85S 

respectively). This suggests that Ga incorporation into MBG is not only related to a Ga/Ca exchange 

process but also involves the formation of GaO4 units via Ga-O-Si covalent bonds. It should also be 

noted that the observed incorporation of GaO4 units in the silicate network requires charge balancing 

which can be ensured either by Ca
2+

 or H
+
 cations. 
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Figure 3: 
71

Ga solid state NMR MAS spectra of MBG-58SGa and MBG-85SGa and their 

deconvolution.  

 

Table 4. Relative peak areas and network connectivity (NC) of silica in MBGs, obtained by Solid-

State Single Pulse 
29

Si MAS NMR. Errors values are included in brackets 

Sample Q
4
 Q

3
 Q

2
 Q

2
 (X

n+
)
a
 N.C 

MBG-58S 52.8 

(0.47) 

28.9 

(0.86) 

13.3 

(0.85) 

6.0 

(0.78) 
3.35 

MBG-58SGa 30.2 

(0.34) 

41.9 

(0.28) 

18.4 

(0.32) 

9.4 

(0.22) 
3.37 

MBG-85S 73.5 22.1 4.4 - 3.69 
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(0.58) (0.83) (0.15) 

MBG-85SGa 70.3 

(0.25) 

24.2 

(0.19) 

5.6 

(0.04) 
- 3.64 

a
 Associated to Ca

2+
 and/or Ga

3+ 
cations 

3.2 In vitro bioactivity test 

Figure 4 shows the Ca
2+

 concentration and pH values of SBF as a function of soaking time of the 

different MBGs. Calcium levels (Figure 4.a) increase for all the samples during the first 24 h and, the 

calcium concentration slowly decreases until the end of the assay. Figure 4.b plots the pH evolution 

of SBF as a function of soaking time, showing a decrease of H
+
 concentration in SBF because of the 

ionic exchange with Ca
2+

 from the MBGs.  

 

Figure 4. Ionic dissolution in different media. (a) Ca
2+ 

concentration and (b) pH changes as a 

function of soaking time in SBF.  

137



18 
 

The evolution of the MBGs surfaces as a function of soaking time was followed by FTIR 

spectroscopy through. (Figure S4 in supporting information). Before soaking, the MBGs show a 

weak singlet absorption band at 600 cm
-1

 corresponding to the bending vibrational mode of 

phosphate groups in an amorphous environment, as correspond to P2O5 included in MBGs 

compositions. After 6h in SBF, this band increases the intensity and split into a doublet at 560 and 

610 cm
-1

. The appearance of this doublet is commonly assigned to the formation of an apatite-like 

phase when bioactive glasses are in contact with SBF or similar biomimetic solutions [54]. In the 

case of MBG-58S and MBG-58SGa, an intense band at 1400-1550 cm
-1

 corresponding to the 

stretching vibrational mode of CO3
2-

 groups increases as a function of soaking time, indicating that 

the newly growth phase is a crystalline carbonated hydroxyapatite. This fact is related with the 

different morphology observed for the apatite crystallites in these samples. SEM observations at 

higher magnification (supporting information Figure S6) demonstrate that MBG-58S and MBG-

58SGa develop an apatite phase made up of agglomerated spherical particles composed by very 

small crystallites, whereas MBG-85S and MBG85S-Ga form apatite with flake-shape morphology 

and larger crystallites.  

Besides, the presence of a newly formed apatite like phase was confirmed by SEM (Figure 5), 

indicating that, regardless the Ga presence or absence, the new apatite like phase nucleate and grows 

on these materials.  
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Figure 5. SEM micrographs of the MBGs before (left) and after soaking in SBF for 24 hours (right). 

3.3 Ga in vitro release 

Prior to put in contact the cells with the MBGs, we analysed the Ga solubility from the materials in 

-MEM (figure S7 in supporting information). After 7 days, Ga(III) concentration in -MEM 

reached 803 M and 71 M for MBG-58SGa and MBG-85SGa, respectively. After 10 days, the 
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concentrations of Ga released were 860 M and 86 M for MBG-58SGa and MBG-85SGa, 

respectively. These results indicate that, after this period, MBG-58SGa releases the 40% of the its 

gallium content whereas MBG-85SGa releases only the 12 %. 

 

3.4 Effect of Ga on MC3T3-E1 pre-osteoblast like cells 

In order to evaluate Ga effect in osteoblastic bone forming cells, cell culture tests were carried out 

with MC3T3-E1 pre-osteoblast in the presence and absence of the materials for 1, 4 and 7 days. 

Fluorescence microscopy images (Figure 6) show that MC3T3-E1 pre-osteoblast cultured in the 

presence of MBG are flattened and attached to the wells similarly to the cells in absence of materials 

(supporting information Fig S8). The cells show well-developed actin cytoskeletons organized into 

long parallel bundles, together with the nuclei in blue stained with DAPI. The purple bodies 

observed in the images correspond to MBGs particles that absorbed both stains in their mesoporous 

structure. MBG particles, which are in direct contact with MC3T3-E1 pre-osteoblast (see Figure S9 

in supporting information), do not lead to any morphological anomaly of the cytoskeleton.  

Figure 7.a shows the proliferation of MC3T3-E1 in contact with MBGs. In agreement with the 

images observed by confocal microscopy, pre-osteoblast cells exhibit a good proliferative behaviour 

in contact with both, gallium free and gallium containing materials.  
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Figure 6. Fluorescence microscopy images of MC3T3-E1 after 4 days in contact with MBGs. Some  

MBG particles are observed in purple and delimited into a white line. Control image shows MC3T3-

E1 after 4 days in the absence of material. 

 

The effect of Ga on the MC3T3-E1 activity and differentiation was studied by measuring the 

ALP and total protein after 7 and 14 days of incubation in contact with the materials (Figure 7.b). 
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Significant differences in ALP activity were observed by comparing MBGs with and without Ga. In 

this case, MC3T3-E1 expressed higher ALP phosphatase activity when they were cultured in the 

presence of MBG-58SGa and MBG-85SGa, when compared to their Ga-free analogues.  

 

Figure 7. (A) Proliferation of MC3T3-E1 pre-osteoblast like cells at 1, 4 and 7 days of culture in 

contact with the different MBGs synthesized. (B) ALP activity of MC3T3-E1 pre-osteoblast like 

cells after 7 days of culture in contact with the different MBGs synthesized. Statistical significance: 

*p < 0.05 
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3.5 Effect of Ga-doped MBGs on osteoclast cells 

First, we measured the effect of the 4 different MBGs on the viability of RAW 264.7 monocytic cells 

stimulated with RANK-L (Figure 8A). Compared to the control, both MBG-58S and MBG-85S 

significantly decreased the viability of RAW 264.7 (respectively 27 and 22 %) but, Ga had no 

supplementary impact. 

In order to evaluate the antiresorptive capability of Ga doped MBGs, the measurement of TRAP 

expression of mature osteoclasts has been carried out. The evaluation of positive multinucleated 

stained cells by microscopy let know that Ga dramatically affected the viability of mature OC 

whereas cells were normal when treated with control MBGs (i.e MBG-58S or MBG-85S). This 

inhibition is more pronounced in the case of MBG-85SGa. In order to quantify Ga effect on the 

osteoclast differentiation, we measured TRAP staining. We have previously demonstrated that TRAP 

quantification can be considered as a reliable marker of osteoclastogenesis [47]. Indeed, a correlation 

between the TRAP content per well and the number of TRAP+ multinucleated cells per well has 

been observed. Figure 8B evidences that the presence of Ga in MBG-58SGa and MBG-85SGa, 

strongly inhibited the expression of TRAP as compared to control condition.  
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Figure 8. (A) Viability of  Raw  264,7 mouse monocyte cells  after 4 days of culture with 20 nM 

RANKL and in contact with 10 mg/ml of the different MBGs. (B) Effect of MBGs on the TRAP 

expression of mature OC. Cells were cultured for 4 days in presence of 20 nM RANKL. Then TRAP 

dosage of cellular extracts was performed, and optical density was read at 562 nm. Results were 

normalized according to control condition. * p<0.05, statistically significant compared to control 

condition. 
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4. Discussion 

In this work we propose the incorporation of Ga(III) ions within MBGs as a strategy to improve the 

bone forming capability of these bioceramics. On the assumption that Ga(III) can inhibit 

osteoclastogenesis while fostering osteoblasts differentiation, we envision that Ga-containing MBGs 

would be excellent bone grafting materials for osteoporotic patients. In order to understand the 

potential activity of Ga(III) ions over pre-osteoblasts and osteoclasts, we have carried out a deep 

physicochemical study, paying special attention to the Ga local environment in Ga-containing 

MBGs. Our results demonstrate that Ga(III) ions are mainly incorporated as tetrahedral GaO4 units. 

In this sense Ga (III) would covalently contribute as non-soluble species to the network connectivity 

of the SiO2-CaO-P2O5 MBGs. The covalent bonding would be a consequence of the 

polycondensation of [GaO4] units with the [SiO4] tetrahedrons at the surface of MBGs, favoured by 

the alkaline conditions during the Ga incorporation process. This mechanism takes place in both 

MBG-58SGa and MBG-85SGa. Additionally, Ga(III) ions are also incorporated as [GaO6] 

octahedral species, thus acting as network modifiers and would constitute the main fraction of 

soluble Ga in MBGs. The incorporation of GaO6 species occurs by means of Ca (II)-Ga(III) ionic 

exchange with Ca(II) cations of the MBGs. This second incorporation mechanism takes place to a 

higher extent in MBG-58SGa, as this composition contains more soluble Ca (II) ions acting as 

network modifiers in MBG-58S. During the Ca(II)-Ga(III) exchange, Ca
2+

 cations are released and 

the partial dissolution of MBG-58S takes place. Consequently, an enlargement of the pore size 

occurs, which is reflected in the higher values of pore size distribution observed for MBG-58SGa.  In 

the case of MBG-85SGa, Ca(II)-Ga(III) exchange occurs to a lesser extent due to the smaller amount 

of Ca(II) available as network modifier. It must be highlighted that the presence of P2O5 as 

orthophosphate entraps most of the Ca
2+

 cations in calcium phosphate clusters, as could be observe 

by 
31

P NMR studies and previously reported by our group [26-29]. In addition, the higher silica 
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network connectivity of MBG-85S avoids the dissolution of this MBG during Ga(III) incorporation 

and, consequently, the pore size remains almost constant (Table 2). Depending on the composition of 

the MBG, surface area and porosity change differently after gallium incorporation. In the case of 

MBG-58SGa, it proceeds by means of calcium-gallium exchange. This mechanism involves the 

partial dissolution of MBG-58S, thus decreasing the surface area and increasing the pore size. On the 

other hand, MBG-85SGa evidences a higher decrease of surface area while keeping the pore size 

after gallium incorporation. These data point out that gallium mainly incorporates on the outer 

surface of MBG-85S without affecting the inner porous structure by dissolution. These results would 

agree with those obtained by Ga-NMR that indicate that gallium is mainly incorporate on MBG-

85SGa through the polycondensation of [GaO4] units on the surface.  

Despite of the Ca(II) decrease associated to Ga(III) incorporation, Ga-containing MBGs 

exhibit an excellent in vitro bioactive behavior. Both MBG-58SGa and MBG-85SGa developed an 

apatite like-layer on their surface after 6 hours in contact with SBF. This test, although not definitive, 

is indicative of the osseointegration capability of this kind of materials under in vivo conditions [46, 

55]. In this sense, the high surface area and porosity of MBGs would be responsible of the high 

bioactivity, regardless the calcium loss.  

Ga (III) ions do not affect pre-osteoblast proliferation and stimulate the differentiation toward 

osteoblast phenotype. The increment of ALP activity of pre-osteoblasts in contact with Ga-

containing MBGs respect to Ga-free MBGs indicate that this ion provides signals to stimulate 

differentiation toward bone forming cells. It must be highlighted that a very small amount of Ga(III) 

in MBG-85SGa is enough to produce a significant increase of this differentiation marker respect to 

MBG-85S. On the other hand, Ga incorporation in MBGs influences TRAP expression suggesting 

that the presence of Ga disturbs the osteoclastogenesis. These in vitro results are in concordance with 

our previous data relative to the biological effects of Ga in solution and loaded in a calcium 

phosphate matrix [36,56,57]. Interestingly, the activity of Ga has been closely related with its 
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capability for being released as soluble species. At physiological pH, most of the dissolved Ga is 

present as gallate, Ga(OH)4
-
 although the pH variability in the different bone compartments can 

modify both, solubility and speciation of Ga. In the case of our MBGs, although Ga solubility is very 

low (specially for MBG85S-Ga) is enough to inhibit osteoclastogenesis. After ten days in -MEM, 

the released gallium reached 70 and 810 molar concentrations for MBG85S-Ga and MBG58S-Ga, 

respectively. Blair et al demonstrated that gallium concentrations between 7-12 molar in vivo and 

around 100 molar in vitro, are enough to promote inhibition of osteclastogenesis [58]. In this sense, 

both MBGs would be able to supply soluble gallium species to impact on the cultured cells. 

However, it must be highlighted that osteoclast inhibition is more pronounced in the case of MBG-

85SGa, although the amount of Ga released is much lower compared to MBG-58SGa. This fact 

suggests that gallium bonded at the MBG85S-Ga surface is active, similarly to the experiment of 

Hall and Chambers, who demonstrated that bonded gallium to bone remain active [32]. In fact, in the 

case of MBG85S-Ga, gallium is mainly incorporated at the external surface of the MBG85S as 

indicated by the dramatic reduction of textural properties after Ga incorporation (Table 3). Our 

results suggest that, in addition to the solubilized gallium, this element would be also incorporated 

into macrophages in contact with MBG particles, thus inhibiting the differentiation toward osteoclast 

phenotype.  

 

Conclusions 

Mesoporous bioactive glasses in the system SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 have been prepared by 

impregnation of Ga(III) on two different SiO2-CaO-P2O5. Ga (III) incorporation proceeds according 

to two different mechanisms: direct condensation within the silica network and ionic exchange with 

Ca (II), resulting in the formation of network formers GaO4 units and network modifiers GaO6. 
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The incorporation of Ga within SiO2-CaO-P2O5 MBGs does not inhibit their excellent bioactive 

behavior. 

The presence of Ga in MBGs shows a selective behavior with respect to different cell types. Whereas 

Ga-doped MBGs stimulate the differentiation of pre-osteoblast towards osteoblastic phenotype, our 

experiments also demonstrate that Ga disturbs the osteoclastogenesis. Interestingly, these effects of 

Ga on bone cells does not require the dissolution of this element. 

Considering the excellent bioactive behavior of SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 based MBGs and their 

selective behavior with respect to osteoblasts and osteoclasts, these bioceramics might be considered 

as excellent bone substitutes for regenerative purposes in osteoporotic patients.  
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 Supporting information 

1. N2 adsorption studies 

 

Figure S1. Nitrogen adsorption/desorption isotherms and pore size distributions at the mesopore 

range (insets).  (a) MBG-58S, b) MBG-58SGa, c) MBG-85S, d) MBG-85SGa 
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2. Solid-state 29Si single-pulse and 1H→29Si CP spectrum for MBG-58SGa and MBG-85SGa  

 

Figure S2. Solid-state 29Si single-pulse (left) and cross-polarization (right) MAS NMR spectra of 

gallium doped MBGs.  
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3. Solid-state 31P single-pulse MAS NMR spectroscopy 

31PNMR spectroscopy was used to evaluate the local environment of P atoms. Figure S1 shows 

the 31P quantitative MAS spectra for the four MBGs synthesised. The four spectra show only one 

resonance at 2 ppm corresponding to the q0 environment, thus indicating that only calcium 

orthophosphate is present all the MBGs, without the presence of other polyphosphate species.  

 

Figure S3. 31P-NMR spectra of the different MBGs synthesized. 
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4. In vitro bioactivity tests.  

FTIR spectroscopy of MBGs as a function of soaking time in SBF. As inert control, α-Al2O3 was 

also soaked for 1 week in SBF, evidencing that no changes occurs on the surface of control 

material. Arrows indicate the doublet corresponding to the formation of a crystalline phosphate. 

Figure S3 shows the FTIR spectra of MBG-58S. Before soaking, the spectrum shows 

characteristic absorption bands of Si-O bonds at 1040, 800, and 470 cm-1. After 6h of soaking in 

SBF, an intense band split into a doublet at 560 and 600 cm-1 is observed, indicating the 

formation of an apatite phase on the surface of the MBG. This behavior is also observed for the 

rest of the MBGs prepared in this work, pointing out that the bioactive behavior is preserved for 

both compositions regardless of the amount of gallium incorporated.  

 

Figure S4. FTIR spectra collected from the different MBGs before and after soaking in SBF for 6, 

24 and 168 hours.  
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Figure S5. FTIR spectra for α-Al2O3 before and after being soaked in SBF for 1 week, used as 

inert control of the in vitro bioactivity test. 

 

Figure S6. SEM images of the MBGs after being soaked in SBF for 1 week (magnification x 

25000) 
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5. Gallium release in αMEM at pH=7.4 

 

Figure S7.  Gallium release from MBG-58SGa and MBG-85SGa as a function of soaking time in 

αMEM 

% Ga released from MBG-58SGa after 10 days in αMEM= 40% 

% Ga released from MBG-85SGa after 10 days in αMEM = 12% 

 

6. Fluorescence microscopy studies 

Pre-osteoblast were visualized by fluorescence microscopy as control sample for this experiment 

before being in contact with MBGs.  

 

Figure S8. Fluorescence microscopy images of MC3T3-E1 cells in absence of MBGs. 
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Figure S9. Light microscopy images of MC3T3 cells culture after 7 days in contact with MBGs 

particles 

 

7. RAW 264.7 cell viability studies 

RAW cell viability tests were carried out by suspending 10 mg/mL of each material in αMEM 

with 10-4 cells/mL. After 2 and 4 days the cytotoxicity, the test revealed a significant increase in 

the cytotoxicity after 4 days in all the materials. Figure S3 shows similar cytotoxicity for all the 

materials, with and without gallium which point out gallium does not affect to the cell viability. 

58S materials present a high cytotoxicity due to the higher calcium content in the composition, 

which increases the solubility and ions exchanges.  

 

Figure S10. Cytotoxicity measurements of Raw 264.7 macrophages after 2 and 4 days in contact 

with the different MBGs (10 mg/ml). 
163



 

 

 

Figure S11. Microscopic observation of cells. a. Cells were stimulated with 20 nM RANK-L during 4 days; 

b. Cells were stimulated with 20 nM RANK-L and treated with 10 ng/mL MBG-58S for 4 days; c. Cells 

were stimulated with 20 nM RANK-L and treated with 10 ng/mL MBG-58SGa for 4 days; d. Cells were 

stimulated with 20 nM RANK-L and treated with 10 ng/mL MBG-85S for 4 days; e. Cells were stimulated 

with 20 nM RANK-L and treated with 10 ng/mL MBG-85SGa for 4 days. (Scale bar in red= 50µm).  
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3.2 Preparación de MBGs como sistemas de liberación de fármacos 

frente a patologías óseas 
3.2.1. Introducción y antecedentes  

Los estudios precedentes mostrados en esta tesis, así como los trabajos tanto in vitro 

como in vivo de diferentes grupos de investigación, demuestran que los MBGs son 

excelentes matrices para la reparación de defectos óseos [1–4], fundamentalmente por 

su capacidad de biomineralización y por la respuesta que generan sobre los diferentes 

tipos celulares implicados en la remodelación ósea. Sin embargo, muchos de estos 

defectos tienen su origen en patologías que llevan a la pérdida de masa ósea como 

consecuencia de las mismas. De este modo, los defectos óseos pueden ser consecuencia 

de [5–7]: 

• Extirpación de tumores 

• Infecciones 

• Traumatismos consecuencia de osteoporosis  

Es en estas situaciones donde los MBGs presentan un valor añadido gracias a su 

estructura mesoporosa, la cual no solo incrementa su capacidad osteogénica, sino que 

proporciona una excelente matriz para la carga y liberación de antitumorales, 

antibióticos o antiosteoporóticos, para el tratamiento o prevención secundaria de estas 

enfermedades.  

Los sistemas de liberación de fármacos a partir de matrices mesoporosas de SiO2 han 

sido ampliamente estudiados desde que en el año 2001 1a profesora Vallet-Regí 

propusiera el MCM-41 como matriz para la liberación de fármacos [8]. Posteriormente, 

la inclusión de grupos funcionales sobre la superficie de estos materiales, permitió 

obtener liberación de fármacos que seguían cinéticas de orden cero, es decir, sistemas 

cuya cinética de liberación era continua y que no dependía a de la cantidad de fármaco 

que quedara retenida en la matriz [9,10].  

El mismo grupo de investigación planteó, años más tarde, la posibilidad de que los 

materiales mesoporosos de SiO2 tuvieran comportamiento bioactivo [11,12]. Teniendo 

en cuenta los trabajos precedentes de los profesores Kokubo y Hench para materiales 

basados en sílice [13,14], se llevaron a cabo ensayos de bioactividad in vitro en tres 

materiales mesoporos de sílice diferentes: SBA-15, MCM-14 y MCM-48. Los 
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resultados indicaron que las propiedades texturales de los materiales permitían la 

nucleación de una fase tipo apatita en superficie en contacto con el SBF. Sin embargo, 

el proceso de nucleación necesitó más de 30 días de inmersión en SBF, lo que 

posiblemente induciría a la formación de una capsula fibrosa alrededor del implante 

antes que la osteoitegración. Sin embargo, podemos considerar estos trabajos como el 

punto de partida que impulsó el estudio de los materiales mesoporosos como materiales 

para regeneración ósea [15].  

Entre los años 2004 y 2008, los Profesores Victor Lin y Jeffrey Zink fueron pioneros en 

la preparación de sistemas estímulo-respuesta soportados sobre MCM-41, diseñando 

compuertas moleculares sensibles a la presencia de gran cantidad de estímulos, por 

ejemplo pH, carácter redox, enzimas, luz, etc. [16–19]. Desde entonces, el diseño de 

sistemas tipo estímulo-respuesta ha llamado la atención de la comunidad científica en el 

terreno del tratamiento de diversas enfermedades mediante la liberación controlada de 

fármacos [20–22]. 

En 2010 se publicó por primera vez un sistema estímulo-respuesta soportado por MBGs 

[23]. Este sistema se basaba en compuertas moleculares de cumarina que se abrían en 

presencia de luz ultravioleta [24]. Sin embargo, el trabajo presentado en esta tesis 

doctoral constituye la primera evidencia de una potencial aplicación de los MBGs como 

injertos en regeneración ósea y sistemas de liberación de fármacos estímulo-respuesta 

frente e tumores óseos e infección.  

Estructura de sistemas estímulo-respuesta sensibles a enzimas 

La estructura de los sistemas estímulo-respuesta basados en compuertas moleculares 

está constituida de forma general por [25,26]: 

a. Un reservorio o matriz que contiene el fármaco  

b. Una especie sensible al estímulo. 

c. Un linker que enlace covalentemente la matriz con la especie sensible al 

estímulo, si bien este componente no siempre es necesario  

En el caso de los sistemas sensibles a estímulos enzimáticos, la especie sensible al 

estímulo suele ser una molécula más o menos voluminosa, que es sustrato de la enzima. 

De esta forma su papel es doble en estos sistemas: 
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1) Mantener retenido el fármaco en la matriz ocluyendo los poros de la misma  

2) Desprenderse total o parcialmente por ruptura del enlace, en presencia de la enzima 

o por sobreexpresión del mismo. Esta ruptura, que debería ser lo más rápida y selectiva 

posible, permitiría la cesión del fármaco incluido en la matriz mesoporosa.  

En el esquema 1 se muestra el funcionamiento de los sistemas para liberar moléculas 

cargadas en su interior por medio de la ruptura enzimática de las compuertas 

moleculares. La imagen representa a la enzima desprendiendo la compuerta molecular y 

liberando la carga del interior de los poros [25,27].  

 

Esquema 1. Esquema del funcionamiento de un sistema estímulo-respuesta enzimático 

En el presente trabajo se han desarrollado dos tipos de compuertas moleculares 

sensibles a estímulos enzimáticos. El primero de ellos es un sistema basado en MBGs 

con una compuerta sensible a fosfatasa alcalina (ALP). Este sistema es capaz de 

estimular la regeneración de tejido óseo gracias a la matriz MBG y de actuar como 

sistema de prevención secundaria de ciertos cánceres de hueso, especialmente 

osteosarcoma, los cuales llevan asociado un incremento del ALP en su desarrollo 

[28,29]. Por ello el sistema MBG-compuerta sensible a ALP se propone como injerto 

para el relleno del hueso tras la extirpación de un tumor, generalmente osteosarcoma, y 

como prevención secundaria del cáncer. La matriz mesoporosa sería portadora de un 

fármaco antitumoral que se liberaría rápidamente de forma local ante el incremento de 

la actividad de la ALP [30].  
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El segundo tipo de compuerta que hemos desarrollado está basado en el mismo tipo de 

matrices MBG, pero con una compuerta sensible a enzimas proteasas. Este tipo de 

enzimas son segregadas por algunas bacterias presentes en infecciones óseas como E 

.coli. En este caso la matriz MBG puede ir cargada con uno o varios antibióticos y 

presentaría aplicación en el relleno de defectos óseos causados por infección bacteriana 

y como prevención secundaria de la misma. Este sistema también encontraría aplicación 

como recubrimientos de implantes metálicos para favorecer la osteointegración, 

proporcionando prevención primaria frente a infecciones [5,31]. En  cualquiera de sus 

potenciales aplicaciones el sistema debe diseñarse de forma que libere su carga 

rápidamente ante el incremento de la actividad de las proteasas durante procesos de 

infección bacteriana [30].  

Selección de la matriz MBG. 

El MBG que actúa como matriz del sistema debe cumplir una serie de requisitos. El 

primero de ellos es presentar bioactividad, propiedad a través de la cual se favorecen los 

procesos de regeneración ósea. El segundo requisito es tener un volumen de poro y una 

superficie especifica suficiente para alojar la dosis suficiente de fármaco necesaria para 

el tratamiento de las patologías, durante un determinado periodo de tiempo. Por último 

el tamaño de poro del MBG que actúa a modo de tamiz molecular, determina el tipo de 

fármaco que puede cargarse en su interior y cuyo factor limitante es el tamaño.  

Para el diseño de nuestros sistemas, el primero de los objetivos que se llevó a cabo fue 

la elección de la matriz que iba a soportarlos. Con esta finalidad, se sintetizaron 

diferentes MBGs en función de dos composiciones químicas diferentes (85S y 75S) en 

las que  la cantidad de CaO (% mol) es el doble en la 75S frente a la 85S. Así mismo se 

emplearon dos SDA diferentes (F68 y F127), cuya estructura y composición se 

describieron en el capítulo anterior. Las propiedades texturales de los MBGs 

sintetizados se recogen en la tabla 1 a modo de recordatorio.  
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Tabla 1. MBGs utilizados como matrices para la fabricación del sistema estímulo-

respuesta. La tabla incluye las propiedades texturales de los mismos.  

SDA F68 F127 

Composición 

(% mol) 
85SiO2-10CaO-

5P2O5 

75SiO2-20CaO-

5P2O5 

85SiO2-10CaO-

5P2O5 

75SiO2-20CaO-

5P2O5 

Nomenclatura 85S-F68 75S-F68 85S-F127 75S-F127 

Volumen de 

poro 
0.38 0.27 0.29 0.46 

Superficie 

específica 
307,1 m2/g 303,6 m2/g 272,2 m2/g 314,5 m2/g 

Tamaño de poro 4,2 nm 4,8 nm 7,5 nm 6,1 nm 

Estructura 

mesoporosa 
p6mm desordenada p6mm p6mm 

 

3.2.2 Síntesis de las compuertas moleculares  

Compuerta molecular sensible a enzima ALP 

La compuerta sensible a ALP se sintetizó siguiendo el mecanismo propuesto en el 

esquema 2. La superficie del MBG se funcionalizó con N-

3(trietoxisililpropil)dietilentriamina. Para ello 1g de MBG se secó a vacío y 80ºC 

durante 12 horas. A continuación, se suspendió en 50 mL de acetonitrilo seco y se 

añadió 1,0 mL de N-3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina (exceso) en agitación durante 

6 horas.  Se filtró y secó a vacío  obteniéndose el sólido MBG-N3 (esquema 2) que 

incorpora N-3(trietoxisililpropil)dietilentriamina en superficie. A continuación, 200 mg 

del sólido MBG-N3 se suspendieron en 5 mL de una solución 1.8 M de 

adenosintrifosfato (ATP), previamente activado con una disolución acuosa 0.1 M de 

etilcarbodiimida (EDC) en agua. La mezcla se mantuvo en agitación a temperatura 

ambiente durante 6 horas, dando lugar a la unión covalente del grupo amino terminal 

del N-3(trietoxisililpropil)dietilentriamina y el grupo fosfato terminal del ATP, 

obteniéndose el material MBG-ATP en el esquema 2.  
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De este modo, el mecanismo de apertura de la compuerta se fundamenta en la ruptura de 

los enlaces fosfato del ATP, mediada por ALP,  liberándose la carga [32]. 
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Esquema 2. Mecanismo de funcionalización del MBG con la compuerta sensible a 

ALP. (1) Alcoxisilacion de la superficie con el compuesto N-

3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina. (2) Unión entre el fosfato terminal (gamma) del 

ATP y el grupo amino terminal del compuesto N-3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina. 

Compuerta molecular sensible a enzima proteasas  

La síntesis de la compuerta molecular con respuesta a proteasas se describe en el 

esquema 3. Se partió de 1 g de MBG, secado a vacío y 80ºC durante horas, se 

funcionalizó con 1.2 g de 3-(trietoxisilil)propilisocianato (exceso) en atmosfera inerte 

en metanol seco durante 6 horas, dando lugar al sólido MBG-iso. Una vez filtrado, 

lavado y secado, se hizo reaccionar con 1 g  de ε-poli-L-lisina en metanol previamente 

activada con 1.6 mL de trietilamina, formando el sólido MBG-Poli [33]. El mecanismo 

de apertura de este sistema se basa en la acción de las proteasas sobre la ε-poli-L-lisina 

que romperían los enlaces peptídicos que la forman.   
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Esquema 3. Mecanismo de funcionalización del MBG con la compuerta sensible a 

proteasas. (1) Alcoxisilacion de la superficie con el compuesto 3-

1 2 

1 
2 

MBG MBG-N3 MBG-ATP 

MBG MBG-iso  MBG-Poli  
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(trietoxisilil)propilisocianato. (2) Formación del enlace entre las amidas de la ε-poli-L-

lisina y el grupo isocianato terminal del 3-(trietoxisilil)propilisocianato. 

El conjunto de los materiales sintetizados con cada uno de los MBG, se muestra en la 

tabla 2, donde se incluyen su nomenclatura y composición.  

Tabla 2. Nomenclatura y composición de los sistemas estímulo respuesta sintetizados. 

Nomenclatura Composición 

75S-F68-ATP 75S-F68@N-3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina@ATP 

75S-F68-Poli 75S-F68@N-3 (trietoxisilil)propilisocianato@ε-poli-L-lisina 

85S-F68-ATP 85S-F68@N-3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina@ATP 

85S-F68-Poli 85S-F68@N-3(trietoxisilil)propilisocianato@ε-poli-L-lisina 

75S-F127-ATP 75S-F127@N-3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina@ATP 

75S-F127-Poli 75S-F127@N-3(trietoxisilil)propilisocianato@ε-poli-L-lisina 

85S-F127-ATP 85S-F127@N-3(trimetoxisililpropil)dietilentriamina@ATP 

85S-F127-Poli 85S-F127@N-3(trietoxisilil)propilisocianato@ε-poli-L-lisina 

 

Los diferentes materiales sintetizados fueron caracterizados por espectroscopia de FTIR 

(figura 1) y TG (tabla 3). Los espectros muestran bandas de absorción a 1050 y 800 cm-

1 que se corresponden con las vibraciones de enlaces ν(Si-O-Si) y ρ(Si-O-Si) 

respectivamente. Los MBGs funcionalizados con la compuerta sensible a ALP (MBG-

ATP) muestran bandas asignables a ν(C-H), δ (C-H) y ν(C-C) que aparecen a 2900, 

1650 y 1469 cm-1 respectivamente, y que están presentes en el N-

3(trietoxisililpropil)dietilentriamina y del ATP.  

Los espectros de los materiales con respuesta a proteasas (MBG-Poli) muestran la 

presencia de 2 bandas que se pueden asociar a ν(C=O)  a 1650 cm-1 y ν(C-N) a 1400 

cm-1, vibraciones características de los enlaces amida de ε-poli-L-lisina. Estas bandas 

muestran mayor intensidad en el material 85S-F68-Poli que además presenta bandas a 

2980, 2820 cm-1, correspondientes a las vibraciones simétrica y asimétrica ν(C-H).  
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Figura 1. Espectros de FTIR de los materiales de partida, funcionalizados con la 

compuerta sensible a ALP y con la compuerta sensible a proteasas (A) 75S-F68, (B) 

85S-F68, (C) 75S-F127 y (D) 85S-F127. 

La tabla 3 muestra las pérdidas de masa calculadas por TG de los materiales 

funcionalizados, las cuales se pueden relacionar con la cantidad de materia orgánica que 

se encuentra anclada a los MBGs. 

 

 

υ(C=O) 
υ(C-N) 

υ(Si-O-Si) ρ(Si-O) 

υ(C-C) δ(C-H) 
υ(C-H) 
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Tabla 3. Pérdida de masa de los materiales tras la funcionalización medida por termo-

gravimetría. 

Nomenclatura Pérdida de masa (%) 

75S-F68-ATP 18 

75S-F68-Poli 9 

85S-F68-ATP 22 

85S-F68-Poli 18 

75S-F127-ATP 15 

75S-F127-Poli 8 

85S-F127-ATP 14 

85S-F127-Poli 6 

 

Los datos de TG están en consonancia con los obtenidos por FTIR, dado que los 

materiales 75S-F127-Poli y 85S-F127-Poli presentan menores pérdidas de masa que 

sus análogos con F68, indicando que una menor cantidad de materia orgánica entra a 

formar parte del sistema. Para los materiales funcionalizados con ATP se observan 

mayores pérdidas de masa en porcentaje, lo que significa que una mayor cantidad de 

materia orgánica está formando parte del sistema. En este sentido cabe destacar que el 

material MBG 85S-F68 es la matriz mesoporosa que parece presentar un mayor grado 

de funcionalización para ambos tipos de compuerta. 

Carga de molécula modelo y evaluación de su cinética de liberación al medio  

La función primaria de una compuerta molecular es obstruir los poros de los MBGs, lo 

que permite retener fármacos en el interior de la matriz y controlar su liberación al 

medio. Para evaluar el funcionamiento de la compuerta se cargó una molécula 

fluorescente en el interior de los poros, en este caso [Ru(bpy)3]2+, que emite 

fluorescencia en medio acuoso a 593 nm cuando es excitado a 454 nm. [Ru(bpy)3]2+se 

incorporó a los MBGs (previamente secados a vacío) en acetonitrilo anhidro y se 

mantuvo en agitación 24 horas a temperatura ambiente. Tras este proceso, se 

incorporaron las compuertas moleculares según se describe en el apartado anterior. El 

estudio de las cinéticas de liberación al medio se llevó a cabo midiendo la emisión de 
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fluorescencia del sobrenadante en contacto con los MBGs en ausencia y presencia de 

los estímulos. 2 mg/mL de los materiales suspendidos en agua fueron puestos tanto en 

presencia como en ausencia del estímulo y se tomaron alícuotas a distintos tiempos para 

comparar la cantidad de [Ru(bpy)3]2+ liberada al medio. 

La figura 2 muestra las cinéticas de liberación de [Ru(bpy)3]2+ para los materiales 

sintetizados con F68. Los MBG funcionalizados  con la compuerta sensible a ALP 

(figura 2 A y B) muestran los perfiles de liberación de [Ru(bpy)3]2+ en presencia y 

ausencia de ALP. En ambos casos, la presencia del estímulo (ALP) produce un 

incremento en la liberación del fármaco. Sin embargo, mientras que el sistema 85S-F68-

ATP presenta un excelente comportamiento estímulo-respuesta con liberación 

prematura cercana a cero en ausencia de estímulo y cesión total del  [Ru(bpy)3]2+ en 

contacto con ALP, el material 75S-F68-ATP, no retiene la molécula en el interior de los 

poros, presentando una liberación temprana (en ausencia de estímulo) de más del 60% 

al cabo de 8 horas. 

La liberación del [Ru(bpy)3]2+ desde el material 75S-F68-ATP sugiere que la 

compuerta cubre solo parcialmente los poros, por lo que parte de la carga difunde al 

medio aunque la compuerta esté cerrada. Por el contrario, la composición 85S-F68-

ATP presenta cinéticas en las que la liberación es varias veces mayor en presencia de la 

ALP, con un perfil típico de los sistemas estímulo-respuesta en el que el agente de carga 

se libera rápidamente en los primeros momentos de exposición al estímulo y 

posteriormente la cinética de la liberación se ralentiza llegándose a la meseta de 

liberación [34,35]. Este comportamiento nos indica que la carga esta retenida en el 

interior de los poros por acción de la compuerta y que esta se rompe en presencia de la 

ALP, permitiendo la liberación de la molécula cargada.  

De forma análoga, las compuertas sensibles a proteasas (figura 2 C y D) muestran que el 

sólido 75S-F68-Poli no retiene el fármaco en su interior e incluso la presencia de la 

enzima parece favorecer la retención del fármaco en el material. Por el contrario, el 

sólido 85S-F68 evidencia una excelente capacidad para retener el fármaco, así como 

una rápida e intensa respuesta a la presencia de proteasas, lo que se traduce en el 100 % 

de liberación al cabo de pocas horas.   
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Figura 2. Cinéticas de liberación de [Ru(Bpy)3]
2+

 en presencia y ausencia de estímulo 

(ALP  y proteasa) para  los MBGs obtenidos a partir de F68 (A) 75S-F68-ATP (B) 85S-

F68-ATP (C) 75S-F68-Poli (D) 85S-F68-Poli.  

 

Las cinéticas de liberación para los sólidos obtenidos a partir de  F127 como SDA se 

muestran en la figura 3. Los materiales funcionalizados con la compuerta sensible a 

ALP (figura 3 A y B) muestran perfiles de liberación similares en presencia y ausencia 

de estímulo lo que indica que la carga no se mantiene retenida en el interior de los 

poros. En el caso de la compuerta sensible a proteasa (figura 3 C y D) se observa que el 

material 75S-F127 retiene el [Ru(bpy)3]2+ en su interior, y este es liberado en presencia 

del estímulo. Sin embargo se observa un perfil de liberación un tanto errático, en el que 

la liberación de [Ru(bpy)3]2+ alcanza un 70 % al cabo de 2,5 horas para disminuir 

después a las 7,5 horas y posteriormente alcanza la liberación total al cabo de 24 horas 

sin seguir un perfil asintótico. 
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En el caso del 85S-F127-Poli se observa una mayor liberación de [Ru(bpy)3]2+ en 

contacto con la enzima, pero la liberación no sigue un patrón estímulo-respuesta como 

el observado en los materiales 85S-F68-ATP y 85S-F68-Poli. Por el contrario, su perfil 

parece indicar una cesion sostenida del [Ru(bpy)3]2+ tanto en presencia como ausencia 

del estímulo.  

 

Figura 3. Cinéticas de liberación de [Ru(Bpy)3]2+ en presencia y ausencia de estímulo 

(ALP y proteasa) para los materiales obtenidos a partir de F127, (A) 75S-F127-ATP 

(B) 85S-F127-ATP (C) 75S-F127-Poli (D) 85S-F127-Poli. 

El estudio en conjunto de estos perfiles de liberación indica que el comportamiento 

estímulo-respuesta se ve alterado por la solubilidad y el tamaño de poro de la matriz 

mesoporosa. Los materiales con composición 75S presentan una mayor solubilidad 

debido a su alto contenido en CaO (20% en mol), lo que dificulta la funcionalización de 

la superficie y favorece difusión del [Ru(bpy)3]2+ al medio tanto en presencia como en 

ausencia del estímulo. Esto es indicativo de que la cesión de la carga estará regida, no 
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solo por la compuerta sino también por la solubilidad de la matriz, lo que hace de estos 

materiales sistemas de liberación de fármacos difíciles de controlar mediante 

compuertas moleculares.   

Los materiales de composición 85S parecen no presentar este problema, sin embargo su 

comportamiento estímulo-respuesta no es satisfactorio con ambos tipos de SDA. El 

sistema basado en 85S-F127 presenta cinéticas de liberación similares en presencia y 

ausencia del estímulo en ambas compuertas. Este comportamiento puede explicarse por 

el mayor tamaño de poro producido por el surfactante F127 comparado con el que 

produce el F68, lo que dificulta el bloqueo de los poros y la liberación se produciría sin 

poder ser controlada por la compuerta.  

Por el contrario, el MBG 85S-F68 que además de presentar una composición con un 

10% de CaO (% en mol), estructura mesoporosa ordenada y un tamaño de poro de 4,2 

nm, hacen de este material un buen candidato como matriz del sistema. Los resultados 

de espectroscopia FTIR y TG muestran que el material esta funcionalizado con una 

mayor cantidad de materia orgánica que el resto de sistemas. Por su parte, el 

[Ru(bpy)3]2+ se libera al medio únicamente en presencia de los estímulos demostrando 

buen comportamiento estímulo-respuesta. Por esta razón, se eligió el MBG 85S-F68, 

como la matriz mesoporosa más adecuada para soportar estos sistemas y llevar a cabo 

estudios en mayor profundidad. 
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3.2.3 Sistema estímulo-respuesta sensible a fosfatasa alcalina 

Una vez determinado que la matriz mesoporosa 85S-F68 era la más adecuada para 

soportar ambas compuertas moleculares, se llevó a cabo la caracterización estructural, 

textural y química del sistema 85S-F68-ATP. 

Microscopía electrónica de transmisión (TEM) 

La figura 4 muestra imágenes de TEM para 85S-F68 y 85S-F68-ATP en las que se 

observa que la estructura porosa ordenada se mantiene tras dicho acoplamiento, 

indicando que las diferentes etapas de la funcionalización no afectan a la porosidad.  

 

Figura 4. Imágenes de TEM (A) 85S-F68 (B) 85S-F68-ATP. 

Estudios de adsorción de nitrógeno  

La figura 5 muestra las isotermas de adsorción-desorción de nitrógeno de los materiales 

85S-F68 y 85S-F68-ATP. Ambas curvas se corresponden con isotermas de tipo IV 

características de materiales mesoporosos, si bien pueden observarse diferencias en los 

ciclos de histéresis. En este sentido, el material 85S-F68 presenta un ciclo de histéresis 

de tipo H1 característico de poros cilíndricos, mientras que 85S-F68-ATP presenta una 

menor adsorción de N2 y un cambio en el ciclo de histéresis hacia un tipo H2, 

característico de poros con morfologías de tipo tintero. Este cambio en los ciclos de 

histéresis se relaciona con el estrechamiento de la salida de los poros producido por la 

funcionalización con la compuerta molecular.  
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Figura 5. Isotermas de adsorción-desorción de nitrógeno de los materiales 85S-F68 y 

85S-F68-ATP. 

La tabla 4 recoge las propiedades texturales antes y después de la funcionalización. Los 

valores de área superficial, tamaño y volumen de poro demuestran que la porosidad del 

MBG disminuye sustancialmente tras la funcionalización con la compuerta sensible a 

ALP 

Tabla 4. Propiedades texturales del MBG antes y después de su modificación con la 

compuera sensible a ALP. 

Muestra Superficie específica 

(m2·g-1) 

Volumen 

de Poro (cm3·g-1) 

Tamaño de poro 

(nm) 

85S-F68 307,1 0,32 4,2 

85S-F68-ATP 90,4 0,10 3,7 

 

Resonancia Magnética Nuclear de sólidos (RMN) 

La resonancia magnética nuclear de sólidos, permite estudiar el entorno químico de 

núcleos magnéticos como 29Si, 13C, 71Ga… en estado sólido, lo que aporta información 

sobre la estructura química y la disposición atómica en los materiales.  

Para el caso concreto del 29Si, los desplazamientos pueden atribuirse a diferentes 

entornos químicos para los átomos de silicio. La zona Q se sitúa entre -75 y -140 ppm, y 

se asocia a los enlaces Si-O. En esa zona se pueden distinguir silicios unidos a oxígenos 
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enlazantes (unidos a otro silicio) u oxígenos no enlazantes (NEO) (unidos a oxígenos 

que no forman enlaces con otro silicio).  

En los materiales, se pueden distinguir resonancias asociadas a los silicios Q4 que 

corresponden estrtructuras Si-(OSi)4, los Q3 (NEO)-Si-(OSi)3 y los silicios lo Q2 

(NEO)2-Si-(OSi)2. Las poblaciones de cada tipo de silicio están relacionadas con el 

índice de conectividad, que viene determinado por los iones introducidos en la red. Los 

desplazamientos a los que se encuentran las resonancias suelen estar alrededor de (-109 

y -140 ppm) Q4, (-95 y -105 ppm) Q3 y (-95 y -75) Q2 [4]. Las resonancias entre -75 y -

40 ppm se denominan T y corresponden a enlaces C-Si [36].  Los espectros de 

polarización cruzada 29Si  1H, muestran resonancias de 29Si cercanas a protones, lo 

que en el caso de los MBGs se relaciona con las especies de sílice presentes en la 

superficie del material.  

Los espectros de 29Si, (figura 6), presentan tres resonancias para el material 85S-F68 a 

aproximadamente -111, -101, -95 ppm en el espectro de pulso simple, asociadas a las 

especies Q4, Q3 y Q2 respectivamente. En las muestras funcionalizadas se puede 

observar también resonancias a -67 y -60 ppm, correspondientes a T3 y T2, 

respectivamente lo que indica la presencia de enlaces covalentes C-Si entre el material y 

el alcoxisilano aminado. Estas señales se incrementan en el espectro de polarización 

cruzada desacoplado de hidrógeno, pues la funcionalización se da en superficie que es 

donde hay mayor presencia de protones. La figura 6 recoge también los 

desplazamientos químicos y las poblaciones de cada tipo de silicio para el material 85S-

F68-ATP.   
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Figura 6. Espectros de 29Si-RMN de sólido, a la izquierda  pulso simple y a la derecha 

de polarización cruzada (A) 85S-F68 (B) 85S-F68-ATP. En la parte superior de cada 

espectro se indica la especie de Silicio y el desplazamiento. El porcentaje de cada tipo 

de silicio se muestra para cada señal. 

La figura 7 muestra los espectros de 13C-RMN y la asignación de los carbonos del 

sistema del material sensible a ALP. En el espectro se observan señales 

correspondientes al linker a desplazamientos más bajos (C1-C7) y señales 

correspondientes al ATP, características del anillo pirano (C8-C12) y del grupo 

aromático heterocíclico a mayores desplazamientos (C13-C17). En la tabla 6, quedan 

asignados todos los carbonos presentes en la compuerta a las diferentes resonancias del 

espectro.  
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Figura 7. Espectro de 
13

C-RMN de sólido para el material 85S-F68-ATP. En la figura 

se muestra la estructura de la molécula y la asignación de cada carbono con el espectro.  

 

Tabla 6. Asignación de las señales de 13C-RMN para el sistema 85S-F68-ATP. 

Número de carbono δC (ppm) 

C1 12,4 

C2 22,2 

C3 41,7 

C4,C5,C6 46,5 – 50 

C7 52.2 

C8,C10,C11 70 – 80 

C9,C12 82 – 95 

C14 120 

C13-C17 139 – 152 

 

El espectro de 31P-RMN de 85S-F68 (figura 8) muestra una única resonancia a 1.8 ppm 

asignable a unidades de ortofosfato inorgánico. Este resultado está de acuerdo con la 

situación del entorno local del fósforo en el MBG del sistema SiO2-CaO-P2O5, donde la 

práctica totalidad del fosforo se encuentra en forma de PO4
3- formando clusters de 

fosfato de calcio [37]. Para las muestras funcionalizadas con ATP se observan tres 

resonancias, además de la asignable al ortofosfato, que corresponden a cada uno de los 
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grupos fosfato del ATP [38]. El valor del desplazamiento del fosfato gamma del ATP 

hacia valores más negativos está relacionado con la unión covalente entre el grupo 

amino terminal del grupo aminado y el fosfato gamma del ATP. 

 

Figura 8. Espectros de 31P-RMN de sólido, a la izquierda  pulso simple y a la derecha 

de polarización cruzada de los materiales A) 85S-F68 B) 85S-F68-ATP. La figura 

incluye los datos de desplazamiento en ppm para cada uno de los fósforos identificados.  

MBG 85S-F68-ATP como sistema de liberación de antitumorales sensible a ALP  

La capacidad del material 85S-F68-ATP para actuar como sistema estímulo-respuesta 

frente a tumores óseos se realizó cargando un antitumoral como la doxorrubicina en el 

interior de los poros. Este fármaco es uno de los más utilizados para el tratamiento de 

cánceres tipo sarcoma, normalmente en terapia combinada con cisplatino u otros 

antitumorales [39]. La carga del fármaco se llevó a cabo tras secar el material a vacío 
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durante 24 horas en una disolución al 6 % p/v en metanol. Posteriormente se realizaron 

las etapas recogidas en el esquema 2 para obtener los correspondientes sólidos MBG-

N3 y el material final MBG-ATP, pero cargados de doxorrubicina (85S-F68-ATP-

Dox).  

La liberación del fármaco se llevó a cabo añadiendo 2 mg de material en las canastillas 

de los transwells en un volumen final de 2 mL. Tras ese proceso se tomaron alícuotas a 

diferentes tiempos, refrescando con medio nuevo a cada tiempo y se midió la 

fluorescencia de la doxorrubicina a 514 nm cuando es previamente excitada a 490 nm 

en los medios. La figura 9 muestra la cinética de liberación de la doxorrubicina desde el 

material en presencia y ausencia de ALP. Se puede observar que el fármaco se libera al 

medio en presencia del estímulo y en pequeña cantidad en ausencia de este, 

permaneciendo la mayor parte de la doxorrubicina retenida en la matriz. La afinidad de 

la doxorrubicina por la sílice ralentiza la cinética de liberación del fármaco, 

alcanzándose la meseta de liberación a partir de las 24h. La figura 9 muestra también la 

cantidad de doxorrubicina liberada por miligramo de material, lo que indica que una 

parte de la doxorrubicina sigue retenida en el material tras la carga.  

 

Figura 9. Cinética de liberación de la doxorrubicina desde el material 85S-F68-ATP en 

medio acuoso, en presencia y ausencia de estímulo. 
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Comportamiento in vitro con células de osteosarcoma humano (HOS) 

La capacidad del sistema para actuar frente a tumores óseos se estudió poniendo en 

contacto el material (85S-F68-ATP-Dox) con un cultivo celular de HOS en presencia y 

ausencia de ALP en exceso. Las células HOS se sembraron con una densidad de 40000 

células/mL en DMEM con un 10% de suero fetal bovino, 1 mM de L-glutamina, 

penicilina (200 mg·mL−1), y estreptomicina (200 mg·mL−1), bajo atmosfera de  

CO2 (5%) a 37 °C y durante 24 h hasta conseguir la media confluencia en los pocillos. 

Para conocer el comportamiento de la compuerta, la mitad de las células fueron 

estimuladas con un exceso de ALP. 

La evaluación de la viabilidad celular en contacto con 250 µg/mL de los materiales sin 

cargar o cargados con doxorrubicina fue determinada por el método MTT a las 6, 24, 48 

y 144 horas. Para ello, se añadieron 0,5 mL de una disolución al 50-50 de isopropanol-

HCl (%v/v) y las muestras fueron incubadas durante 4 horas a 37 °C y 5% CO2 en 

oscuridad. Posteriormente se midió la absorbancia de la disolución resultante a 460 nm, 

pudiéndose relacionar el valor de absorbancia con la viabilidad celular. 

Con el fin de determinar la posible citotoxicidad intrínseca del material 85S-F68-ATP 

sin doxorrubicina las celulas HOS se cultivaron también en presencia del material sin 

cargar. La figura 10 muestra la viabilidad celular de las células HOS en contacto con 

85S-F68-ATP tanto en presencia como en ausencia de estímulo. Los valores de 

viabilidad celular son muy semejantes a los del control para todos los tiempos de 

ensayo, independientemente de la presencia de ALP. Estos datos evidencian la no 

citotoxicidad del compuesto 85S-F68-ATP. 
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Figura 10. Viabilidad celular del material 85S-F68-ATP en presencia y ausencia de 

ALP a diferentes tiempos.   

La figura 11 muestra la proliferación celular de las células HOS en contacto con 85S-

F68-ATP-dox. En las primeras horas se observa una disminución de la viabilidad 

celular, tanto en presencia como ausencia de ALP. Sin embargo, a partir de las 48 h de 

experimento, la viabilidad celular es significativamente menor en presencia de ALP, 

mientras que aumenta en su ausencia.  

Estos datos indican una liberación prematura de doxorrubicina, que no ha quedado 

retenida por la compuerta y que afecta a la viabilidad celular durante las primeras horas 

de ensayo. Sin embargo, los datos a 48 h indican que la compuerta se abre en presencia 

de ALP incrementando la muerte de células HOS. Para tiempos más prolongados la 

viabilidad celular vuelve a disminuir en ambos casos, lo que parece indicar que tras 144 

horas la compuerta no puede retener el fármaco, posiblemente por la solubilidad parcial 

del MBG.   
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Figura 11. Viabilidad celular del material 85S-F68-ATP cargado con doxorrubicina y 

sin cargar en presencia y ausencia de ALP. N=3 p**< 0.01 y p*<0.05.  

Ensayos de bioactividad in vitro 

La evaluación de la bioactividad in vitro de los materiales se llevó a cabo poniendo en 

contacto 50 mg de material en 7 mL de SBF. Con la finalidad de determinar la 

influencia que el comportamiento de la compuerta pudiera tener sobre la bioactividad 

del MBG, se hizo un estudio en paralelo en el cual se añadió ALP al medio fisiológico 

simulado. La superficie de los materiales se evaluó por FTIR, EDS y SEM.  

Los estudios de espectroscopia FTIR de 85S-F68-ATP antes y tras la inmersión en SBF 

se muestran en la figura 12, tanto en presencia como en ausencia de ALP. En presencia 

de ALP (a uno y tres días) se observa una banda doblete a 580-600 cm-1 que se asocia 

con la presencia de fosfatos en entorno cristalino. Además se observa un 

desplazamiento y un estrechamiento en la banda a 1040 cm-1 (correspondiente al Si-O) 

hacia valores más bajos (1010 cm-1) que se asocia con enlaces P-O. La presencia de 

estas bandas denota la formación de una nueva fase tipo apatita en la superficie del 

material. De estos datos se puede concluir que la bioactividad del material se ve 

comprometida en ausencia de ALP, pues no se observan cambios en los espectros que 

indiquen la formación de una nueva fase apatita.  
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Figura 12. Espectros de infrarrojo del sólido 85S-F68-ATP tras 1 y 3 días en SBF (1d y 

3d) en ausencia y presencia de estímulo (1d-ALP y 3d-ALP). 

Las imágenes de SEM (figura 13) muestran las superficies de los materiales durante el 

ensayo de bioactividad. En ausencia de ALP la superficie del material 85S-F68-ATP no 

se modifica. Sin embargo, en presencia de ALP se observa una nueva fase en superficie 

formada por partículas redondeadas constituida a su vez por pequeños cristales 

aciculares característicos de la fase apatita crecida sobre materiales bioactivos [40]. 

 

Figura 13. micrografías de SEM para el sistema 85S-F68-ATP A) antes de la 

inmersión en SBF, B) tras tres días de inmersión en SBF en ausencia de ALP y C) tras 

tres días de inmersión en SBF en presencia de ALP.  

Los datos de EDS muestran una relación Ca/P de 1.66 en los materiales que han sido 

sumergidos tres días en SBF en presencia de ALP. Esta relación Ca/P es muy semejante 

υ (O-Si-O) 

 PO4
3- crist. 
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a la de HA (1.67). Por lo que, se puede asociar la HA a la fase cristalina que aparece en 

la superficie del material. Estos datos vienen a confirmar lo observado por FTIR es 

decir que la compuerta sensible a ALP inhibe la formación de la fase apatita, pero una 

vez abierta por acción de ALP este material puede nuclear y crecer una fase apatita en 

superficie. La fuerte inhibición del comportamiento bioactivo in vitro como 

consecuencia de la compuerta puede explicarse por la presencia de ATP, el cual posee 

grupos fosfato en su estructura, con gran afinidad por el calcio. En presencia de ATP el 

calcio queda retenido en el material ralentizando el intercambio iónico con el medio. 

Tras la degradación del ATP por la ALP, los grupos fosfato se liberan al medio 

permitiendo el intercambio iónico Ca2+-H+ lo que constituye la etapa inicial del proceso 

bioactivo. 

Este hecho se pudo confirmar evaluando la cantidad de calcio liberada al medio durante 

el ensayo de bioactividad in vitro. La figura 14 muestra como el MBG 85S-F68, 

favorece una liberación rápida de calcio al medio, descendiendo la concentración en el 

medio a las 24 h debido a la precipitación de la fase apatita en la superficie del MBG. El 

comportamiento del material 85S-F68-ATP muestra una escasa liberación de calcio, lo 

que confirma que la compuerta está reteniendo el calcio en el material.  

 

Figura 14. Concentraciones de calcio en el medio durante el ensayo de bioactividad, 

para el material sin funcionalizar (85S-F68) y para el material funcionalizado con la 

compuerta de ATP (85S-F68-ATP).  
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3.2.4 Sistema estímulo-respuesta sensible a proteasas  

De forma análoga al sistema propuesto para el tratamiento de osteosarcoma, se llevó a 

cabo el estudio por TEM, adsorción de N2, y RMN de sólidos del material 85S-F68-Poli 

diseñado para el tratamiento y prevención de infecciones. 

Microscopia Electrónica de Transmisión  

La figura 15 muestra las imágenes de TEM de los materiales 85S-F68 y 85S-F68-Poli. 

Las imágenes indican que, de igual modo que en el caso de la compuerta sensible a 

ALP, la estructura mesoporosa no se ve afectada por el proceso de funcionalización con 

polilisina, pues ambos materiales mantienen su porosidad tras la incorporación de la 

compuerta a la matriz.  

 

Figura 15. Imágenes de TEM (A) 85S-F68 (B) 85S-F68-Poli. 

Estudios de adsorción de Nitrógeno 

Las isotermas de adsorción-desorción de N2  de ambos materiales (figura 16)  se 

corresponden con curvas de tipo IV, característicos de materiales mesoporosos, 

observándose una disminución en el volumen de N2 absorbido tras la incorporación de 

la compuerta sensible a proteasa.  
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Figura 16. Isotermas de adsorción-desorción de nitrógeno para los materiales 85S-F68 

y 85S-F68-Poli. 

La tabla 7 muestra un resumen de las propiedades texturales de los materiales antes y 

después de la funcionalización. Tras la funcionalización se observa una disminución en 

el área superficial, el volumen y el tamaño de poro, lo cual indica que la superficie del 

material se ha modificado tras el proceso de incorporación de la compuerta. La menor 

variación de estos valores, respecto a lo observado para la compuerta sensible a ALP, 

parece indicar que la funcionalización con polilisina sucede en la superficie externa del 

material y no en el interior de los poros, formándose un recubrimiento de polímero 

sobre el material.  

Tabla 7. Propiedades texturales del MBG antes y después de su modificación con 

polilisina para fabricar un sistema con respuesta a infección.   

Muestra Superficie específica 

(m2·g-1) 

Volumen de Poro 

(cm3·g-1) 

Tamaño de poro 

(nm) 

85S-F68 307.1 0.318 4.2 

85S-F68-Poli 268.4 0.263 3.6 

 

Resonancia magnética nuclear de sólidos  

Los espectros de 29Si-RMN (figura 17) para lo sólidos 85S-F68 y 85S-F68-Poli 

muestran resonancias correspondientes a los Q4, Q3, Q2 a -111, -101, -91 ppm 

respectivamente en los espectros de pulso simple para los materiales 85S-F68 y 85S-
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F68-Poli. Los espectros de polarización cruzada muestran bandas en la zona T a -67.9 y 

-58.6 para el 85S-F68-Poli, lo que indica la presencia de enlaces covalentes Si-C entre 

el MBG y el 3-(trietoxisilil)propilisocianato en la superficie del sistema. 

 

 

Figura 17. Espectros de RMN de 29Si. Espectros de pulso simple (izquierda), espectros 

de polarización cruzada (derecha) A) 85S-F68 y B) 85S-F68 -Poli. En la parte superior 

de cada espectro se indica la especie de silicio y el desplazamiento. El porcentaje de 

cada tipo de silicio se muestra para cada señal. 

El espectro de 13C-RMN, (figura 18) muestra resonancias entre 10.5 y 178 ppm que se 

asignan al 3-(trietoxisilil)propilisocianato y a la ε-poli-L-lisina (tabla 9). Los 
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desplazamientos de los C4 y C5 muestran que la ε-poli-L-lisina está unida 

covalentemente con el grupo isocianato del 3-(trietoxisilil)propilisocianato. 

 

Figura 18. Espectro de 13C-RMN de sólido para el material 85S-F68-Poli. En la figura 

se muestra la estructura de la molécula y la asignación de cada carbono con el espectro. 

* Señal asignable a 3-(trietoxisilil)propilisocianato sin reaccionar.  

Tabla 9. Asignación de las señales de 13C-RMN para el sistema 85S-F68-Poli. 

Número de carbono δc (ppm) 

C1 10.5 

C2 23.6 

C7-C9 28 – 35.7 

C10 40.7 

C3 45.8 

C6 56.44 

C4-C5 172.3 – 178.3 

 

MBG 85S-F68-Poli como sistema de liberación de antibióticos sensible a proteasas 

El estudio de la cinética de liberación de fármacos con la compuerta sensible a proteasas 

se realizó previa carga con levofloxacino. El levofloxacino es un antibiótico de amplio 

espectro que se utiliza contra algunas de las bacterias con mayor incidencia en 
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infecciones óseas como son S. Aureus o E. Coli [31]. La carga del fármaco se llevó a 

cabo suspendiendo 4 mg de 85S-F68 en una disolución al 1.1 mmol de levofloxacino en 

metanol durante 24 horas. Tras ese proceso, se funcionalizó el sistema según el esquema 

3, para obtener el material 85S-F68-Poli-Levo. 

La liberación del levofloxacino se realizó suspendiendo 4 mg de en 10 mL de agua en 

presencia y ausencia de E coli y se tomaron alícuotas de 250 µL a diferentes tiempos. 

La cantidad liberada de levofloxacino en el medio se cuantificó midiendo la 

fluorescencia a 494 nm, tras excitar a una longitud de onda de 292 nm, en los extractos 

de la liberación tomados a diferentes tiempos.  

Como muestra la figura 19, la liberación del fármaco se produce en contacto con las 

bacterias pero no en ausencia de las mismas, evidenciando la capacidad estímulo-

respuesta del MBG 85S-F68-Poli. 

 

Figura 19. Cinética de liberación del levofloxacino desde el material 85S-F68-Poli en 

medio acuoso, en presencia y ausencia de E. Coli. 

Capacidad bactericida in vitro del sistema 85S-F68-Poli frente a E coli.  

Como parámetro para evaluar la capacidad antibacteriana in vitro del 85S-F68-Poli 

cargado con levofloxacino, se utilizó la variación en el número de unidades formadoras 

de colonias (CFU) de E. coli. Para ello una concentración fija de bacterias (104 cell/mL) 

se puso en contacto con diferentes concentraciones del material. Las suspensiones, que 

contenían bacterias y materiales, fueron incubadas a 37º C durante 10 minutos y 
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posteriormente se sembraron en placas de agar durante 24 horas, para posteriormente 

cuantificar las unidades de colonias crecidas en cada placa Petri. Como controles se 

utilizaron  el levofloxacino libre y la polilisina libre y como control negativo se utilizó 

el 85S-F68-ATP cargado con levofloxacino (85S-F68-ATP-Levo). 

La figura 20 muestra el número de CFU en función del material con el que las bacterias 

fueron incubadas. Se puede observar una disminución en el número de colonias 

bacterianas cuando estas se ven sometidas a contacto con el 85S-F68-Poli en 

comparación con la ε-Poli-L-lilisina y el levofloxacino libres. Esto indica un 

comportamiento sinérgico entre la ε-Poli-L-lilisina que forma la compuerta y el 

fármaco liberado, lo cual da un valor añadido al material [41]. En la figura 20 se 

muestra como el material 85S-F68-ATP-levo no libera el fármaco en presencia de las 

bacterias, lo cual prueba la especificidad de ambos sistemas para responder de manera 

selectiva al estímulo para el que fue diseñado.  

 

Figura 18. Porcentaje de CFU en función de la concentración de levofloxacino liberada 

al medio. (Cuadrado sólido) 85S-F68-Poli-Levo, (circulo sólido) levofloxacino, 

(circulos huecos) ε-Poli-L-lilisina libre, (triangulo sólido) 85S-F68-ATP-Levo cargado 

con levofloxacino. 
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Estudios de bioactividad in vitro de los materiales 85S-F68-Poli 

La evaluación de la bioactividad in vitro de 85S-F68-Poli, se llevó a cabo poniendo en 

contacto 50 mg de material con 7 mL de SBF, en presencia y ausencia de proteasas 

durante uno y tres días. La figura 21 muestra la evolución de la superficie de los 

materiales seguida por FTIR antes de la inmersión en SBF y tras uno y tres días (en 

presencia o ausencia de proteasas).  Los espectros muestran una banda doblete en 580-

600 cm-1 característica de fosfato en entorno cristalino tras la inmersión en SBF tanto en 

presencia como en ausencia de proteasa. En ese sentido, es posible observar un 

desplazamiento y estrechamiento en la banda a 1040 cm-1 (correspondiente a la 

vibración Si-O) hacia valores más bajos, también asociado a la presencia de enlaces P-O 

en la superficie del MBG.  

 

Figura 21. Espectros de FTIR del material 85S-F68-Poli tras 1 y 3 días en SBF (1d y 

3d) en ausencia y presencia de estímulo (1d-proteasa y 3d-proteasa). 

Las imágenes de SEM (figura 22) permiten observar la presencia de una nueva fase en 

la superficie del material, tanto en presencia como ausencia de proteasas. La fase 

cristalina que se observa en la superficie del material se puede asociar a HA, dadas las 

condiciones de pH y temperatura a las que fue realizado el ensayo. Estos resultados 

demuestran que el material mantiene su bioactividad in vitro tras la funcionalización.  

υ (O-Si-O) 

 PO4
3-  
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208



3. Resultados y discusión  
 

 
 

 

Figura 22. micrografías de SEM para el sistema 85S-F68-Poli (A) antes de la 

inmersión en SBF, (B) tras tres días de inmersión en SBF en ausencia de proteasas (C) 

tras tres días de inmersión en SBF en presencia de proteasas.  

3.2.5 Discusión  

El objetivo del trabajo expuesto en este capítulo ha sido obtener sistemas de liberación 

de fármacos estímulo-respuesta sobre MBGs. La finalidad de estos materiales es la de 

promover la regeneración tisular de defectos óseos causados por la extirpación de 

tumores o por infección bacteriana. Para ello hemos incorporado compuertas 

moleculares sobre MBGs que contenían un antitumoral o un antibiótico dependiendo 

del caso a tratar. Dichas compuertas se han diseñado para contener al fármaco en el 

interior del MBG y degradarse por la presenta de enzimas que aparecen o se 

sobreexpresan como consecuencia de la patología.  

Los resultados expuestos demuestran la necesidad de diseñar y controlar 

cuidadosamente las diferentes etapas que constituyen la preparación de este sistema. En 

primer lugar la elección del MBG. Nuestros resultados demuestran que el control sobre 

el tamaño de poro determina el éxito o el fracaso de la compuerta. En el capítulo 

anterior se ha demostrado que este parámetro se puede controlar a través del agente 

director de estructura y del contenido de calcio en el sistema. Por lo tanto nuestras 

investigaciones previas nos permitieron preparar de forma controlada un conjunto de 

MBGs, cuya porosidad  podíamos diseñar con las estrategias expuestas [42,43]. Fruto 

de este diseño experimental hemos podido deducir que para el buen funcionamiento de 

la compuerta, el MBG debía presentar tamaños de poro en torno a 4.2 nm y una 

estabilidad química que proporcionan únicamente las composiciones de bajo contenido 

en CaO, es decir alrededor de un 10% en moles. De otro modo, poros más grandes 

conducían a la liberación temprana de fármaco, que escapa al control de la compuerta y 

composiciones de mayor contenido en CaO hacen del MBG una matriz demasiado 

A B C 

209



3. Resultados y discusión  
 

 
 

soluble, que no permite el control sobre la liberación del fármaco con la compuerta. El 

conjunto de nuestra investigación permite deducir que el MBG 85S sintetizado con F68 

como SDA reune los requisitos necesarios para ser soporte de las dos compuertas 

sensibles a ALP y proteasas.  

La compuerta sensible a niveles elevados de ALP se basa en la ruptura de ATP por la 

presencia de esta enzima. La ALP actúa generalmente en el metabolismo óseo 

catalizando la ruptura de enlaces fosfato monoéster, para liberar fosfato inorgánico al 

medio [44,45]. Sin embargo, se ha descrito la posibilidad de que dicha enzima puede 

actuar catalizando la ruptura de enlaces más complejos, como podría ser el del ATP lo 

que estaría de acuerdo con el funcionamiento de nuestra compuerta [46,47]. A pesar de 

los diferentes sustratos que pueden romper ALP, el sistema es lo suficientemente 

selectivo para poder ser utilizado en patologías concretas. De este modo, nuestra 

compuerta sensible a ALP no pudo abrirse en presencia de proteasas bacterianas. 

La elevada bioactividad de los MBGs es una de las razones que ha motivado el uso de 

estos materiales como matriz de un sistema estímulo-respuesta. La bioactividad es un 

fenómeno de superficie que puede verse modificado por cambios en la misma, por 

ejemplo la funcionalización. De hecho, los materiales con las compuertas moleculares 

incorporadas presentaron comportamientos bioactivos diferentes al material de partida y 

entre sí.    

En el sólido sensible a ALP, la enzima cataliza la ruptura de enlaces fosfato 

hidrolizando el ATP. La naturaleza de la compuerta, que presenta tres grupos fosfato en 

superficie, retiene los iones Ca2+  ralentizando el intercambio iónico con el medio, por 

lo que no permite la nucleación y formación de fase apatita en superficie. La actuación 

de la enzima favorece la bioactividad del material, que tras actuar hidrolizando los 

enlaces fosfato del ATP permite el intercambio iónico Ca2+-H+ con el medio dando 

lugar a la nucleación y formación de la fase apatita [48,49].  

La compuerta sensible a proteasa permite controlar la liberación de antibióticos al 

medio de forma controlada, presentando actividad bactericida. Además la naturaleza de 

la compuerta favorece el comportamiento bioactivo del material, pues no interfiere con 

el intercambio iónico con el medio, previo a la nucleación de la fase apatita en 

superficie. Dado que la ε-Poli-L-lisina no presenta ningún grupo funcional con afinidad 
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por el calcio en su superficie, el intercambio iónico Ca2+-H+ y la posterior precipitación 

de la fase apatita en superficie no se ven alterados. 

El conjunto de resultados nos permite concluir que ambas compuertas presentan 

comportamiento estímulo-respuesta. La compuerta sensible a ALP permite la liberación 

de antitumorales de forma controlada en contacto con niveles elevados de enzima.  La 

compuerta sensible a proteasas permite retener antibióticos en el interior de los poros 

del material y al contacto con bacterias se favorece la liberación del fármaco 

produciendo efecto bactericida. En presencia de sus estímulos, ambas compuertas 

permiten la liberación de fármacos al medio, conservando su comportamiento bioactivo 

necesario para la regeneración del tejido óseo.   

3.2.6 Conclusiones  

El MBG 85S-F68 presenta las características texturales y químicas más favorables para 

ser soporte de sistemas estímulo-respuesta para liberación controlada de fármacos. 

Utilizando 85S-F68 como soporte se han diseñado dos sistemas sensibles al aumento de 

la concentración enzimática en el organismo. El primero de ellos se ha basado en la 

incorporación de ATP a la superficie del MBG 85S-F68 que se desprende cuando los 

niveles de ALP sérica se incrementan en el organismo a causa de cáncer tipo 

osteosarcoma. El segundo se ha basado en la incorporación de ε-poli-L-lisina que se 

rompe en presencia de proteasas cuando se produce una infección bacteriana.  

Ambos solidos han demostrado comportamiento estímulo-respuesta en contacto con las 

enzimas correspondientes (ALP y proteasas) liberando fármacos al medio mientras que 

en ausencia de las mismas los fármacos permanecen retenidos en el interior de la matriz. 

Se ha demostrado que ambos sistemas poseen diferentes comportamientos bioactivos. 

Mientras que el sistema sensible a proteasas permite la formación de una fase tipo 

apatita nanocristalina en su superficie, el sistema sensible a ALP requiere la apertura de 

la compuerta molecular para iniciar la formación de la fase apatita.  

Se ha validado en comportamiento in vitro de ambos sistemas demostrándose que 

ambos sistemas presentan biocompatibilidad y no afectan por si mismos a la 

proliferación celular o bacteriana. El sistema sensible a ALP ha demostrado liberar 

doxorrubicina e inhibir la proliferación de células HOS a concentraciones séricas de la 

enzima similares a las encontradas en pacientes con osteosarcoma. El sistema sensible a 
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proteasas se hidroliza en presencia de bacterias E. coli liberando levofloxacino 

inhibiendo la formación de colonias bacterianas.  

De este modo, se ha demostrado una nueva aplicación para los MBGs como injertos 

para tratamiento y prevención secundaria de osteosarcoma e infección mientras se 

favorece la regeneración ósea, lo que permite establecer nuevas estrategias en el uso de 

los MBGs como sistemas estímulo-respuesta para el tratamiento de enfermedades 

relacionadas con el tejido óseo.  
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3.3 Diseño y preparación de andamios macroporosos tridimensionales 

3.3.1 Introducción y antecedentes  

Una de las estrategias más interesantes para la reparación de defectos críticos en el 

tejido óseo consiste en implantar estructuras que mimeticen la matriz extracelular y 

favorezcan la proliferación y adhesión celulares. Dentro estas matrices destacan los 

sistemas compuestos cerámica-polímero puesto que su estructura inorgánica-orgánica 

imita en cierto modo la naturaleza híbrida del hueso. La fabricación de este tipo de 

andamios puede llevarse a cabo por diferentes técnicas. Una de las más utilizadas para 

este tipo de propósitos es el robocasting, una técnica de preparación aditiva por 

impresión capa a capa, que permite obtener gran variedad de estructuras y un elevado 

control sobre la arquitectura de los andamios. El diseño del andamio se lleva a cabo a 

través de ficheros tipo CAD, como se demuestra en la figura 1 y su preparación se 

realiza por extrusión de una pasta en la que el polímero se encuentra disuelto y la 

cerámica dispersa como partículas en suspensión.  

 

Figura 1. Imágenes del programa utilizado para la impresión de andamios 

tridimensionales (A) elección de parámetros (B) figura CAD para fabricar andamios 

cilíndricos (C) figura CAD para fabricar andamios cúbicos.  
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Los andamios fabricados por robocasting basados en MBGs y MBG-Polímero han sido 

desarrollados por varios grupos de investigación durante los últimos 10 años [1–4]. La 

motivación para fabricar andamios tridimensionales macroporosos con MBGs se 

explica por las características de biocompatibilidad, bioactividad, osteinducción y 

osteoconducción, potenciada por su elevada porosidad y que hacen de los MBGs 

excelentes candidatos para fabricar andamios con aplicación en ingeniería del tejido 

óseo [5].   

Los andamios cerámicos basados en MBGs se obtienen mediante la eliminación de la 

materia orgánica tras su fabricación por robocasting aplicando un tratamiento térmico, 

lo que introduce una porosidad adicional a la mesoporosa y macroporsa proporcionadas 

por el MBG y el diseño  CAD del andamio, respectivamente [6,7]. El principal 

inconveniente de los andamios preparados por estos métodos es su fragilidad, lo que 

limita su aplicación clínica en el campo ortopédico. Aunque la formación de la nueva 

fase de apatita durante el comportamiento bioactivo refuerza la resistencia mecánica de 

los andamios basados en MBGs, esta mejora no es suficiente para satisfacer los 

requisitos mecánicos del tejido [8]. 

La fabricación de andamios macroporosos MBG-polímero ha permitido obtener 

sistemas con multitud de estructuras y aplicaciones debido a la sinergia entre sus 

componentes. Este tipo de  andamios tridimensionales suponen una mejora cualitativa 

respecto a las piezas poliméricas pues la osteoconductividad, y osteogénesis se ven 

notablemente mejoradas, incrementando a su vez las propiedades mecánicas de los 

andamios cerámicos [2,9–13]. 

La figura 2 muestra un resumen de las etapas que se suceden tras implantar un andamio 

in vivo y la influencia de las propiedades en el comportamiento celular en su superficie 

[14]. Los andamios deben poseer una química superficial y topografías que garanticen 

la adhesión, proliferación, expansión y diferenciación celular en su superficie. En este 

sentido, la composición química y la rugosidad de la superficie están muy relacionadas 

con la adhesión celular pues pueden estimular la secreción de especies quimiotácticas 

que favorecen la migración celular hacia ubicaciones de andamios menos accesibles 

[15,16].  
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Figura 2. Etapas que se suceden tras la implantación de un andamio in vivo. 

3.3.2 Preparación de andamios tridimensionales de MBG-ε-Policaprolactona (ε-

PCL) 

Para el diseño y preparación de andamios macroporosos MBG-Polímero hemos 

utilizado la ε-PCL como fase continua de nuestros materiales compuestos. La PCL ha 

sido ampliamente estudiada como biomaterial para la reparación de huesos y cartílagos 

[17–20] puesto que presenta elevada biocompatibilidad y no genera subproductos 

tóxicos para el organismo durante su degradación in vivo [17,21] siendo numerosos los 

sistemas preparados con PCL así como en combinación con cerámicas [20,22–25]. 

La estructura química de la ε-PCL (figura 3) confiere a este polímero carácter 

hidrofóbico y alto grado de cristalinidad, lo que se traduce en tiempos de degradación 

prolongados. 

O

O

n
 

Figura 3. Estructura química de ɛ-policaprolactona  

Numerosos estudios basados en andamios macroporosos de ε-PCL han demostrado que 

este polimero permite la adhesión, la proliferación y la función del citoesqueleto de los 

osteoblastos. Sin embargo, posee comportamiento inerte, si no es activada previamente 

[26] por lo que carece de comportamiento bioactivo en sí misma. La incorporación de 
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MBGs como fase inorgánica podría  proporcionar comportamiento bioactivo respecto a 

los andamios exclusivamente polímericos [27–29].  

En esta parte de la tesis, planteamos como hipótesis que la incorporación de MBGs en 

andamios MBG-PCL no solo son biocompatibles, sino que muestran una mejor 

adhesión celular y proliferación de osteoblastos en comparación con los andamios 

fabricados únicamente con ε-PCL. Además, planteamos la hipótesis de que la 

disolución parcial del MBG, libera Ca2+ y especies solubles de sílice que actúan como 

estímulos de diferenciación celular hacia el fenotipo de osteoblástico, actuando como 

especies quimiotácticas que favorecen la migración celular hacia ubicaciones de menos 

accesibles de la estructura macroporosa del andamio. Esta migración resulta 

indispensable para la regeneración del defecto óseo, lo que llevaría a la reabsorción y 

curación final del paciente [30–32].  

Resumen: In vitro colonization of stratified bioactive scaffolds by pre-osteoblast cells 

En la presente tesis hemos preparado andamios macroporosos por robocasting 

compuestos por PCL y por MBG-PCL, con el objetivo de evaluar la capacidad de 

migración y colonización de células pre-osteoblásticas en su superficie sin asistencia de 

flujo dinámico, que facilitarían la migración celular a las regiones internas del andamio. 

De este modo se ha podido evaluar el efecto que la presencia del MBG y sus productos 

de disolución ejercen como especies quimiotacticas de los preosteoblastos.  

Para este propósito se eligió el MBG 58SiO2-37CaO-5P2O5 (% en mol) que posee una 

elevada cantidad de calcio en su estructura, lo que favorecerá su solubilidad respecto a 

composiciones con menor contenido en calcio y permite el intercambio iónico rápido 

con el medio. La elevada solubilidad del MBG afecta a la ε-PCL que en las condiciones 

de pH que proporciona el MBG va a degradarse más rápidamente. 

A través de un diseño experimental en forma de estratos (figura 4), que se prepararon de 

forma independiente, se pudo evaluar la migración de las células óseas desde los 

estratos inferiores hacia los superiores. Cada uno de los estratos se fabricaron en 

condiciones idénticas por robocasting con estructura cúbica, dimensiones 14 x 14 x 3 

mm y con composición 60MBG-40PCL (% en masa). 
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La evaluación de la influencia de las señales químicas, la rugosidad y la estructura del 

andamio en la colonización celular se evaluaron sembrando en el estrato 1, y 

depositando los otros estratos sobre él. De este modo, la migración celular y la 

proliferación celular fueron estudiadas en cada uno de ellos.    

 

Figura 4. Representación del diseño del experimento por estratos, las células se 

siembran sobre el estrato 1.  

Los estudios de proliferación, morfología y viabilidad celular obtenidos en los 

diferentes estratos han demostrado una mayor biocompatibilidad de los andamios 

MBG-PCL así como una mayor adhesión y colonización celular que en los andamios de 

ε-PCL. Mientras que en los estratos 2 y 3 de los andamios de PCL apenas fue posible 

determinar la presencia celular, en los andamios MBG-PCL se encuentran agrupaciones 

de tamaño significativo en estos mismos estratos. Estos hechos pueden ser explicados 

por las señales químicas producidas durante la disolución del MBG, por la formación de 

una capa de apatita en la superficie de los andamios y por la cantidad de puntos de 

contacto entre estratos sucesivos, que favorecen la migración celular a través los 

andamios hacia zonas más alejadas, respecto a la fuente de células inicial situada en el 

estrato 1.   

La diferenciación celular hacia fenotipo celular tipo osteoblasto es otro de las respuestas 

celulares deseables en materiales utilizados para regeneración ósea. El estudio de la 

actividad de la ALP como marcador de diferenciación evidencia que la presencia de 

MBG mejora este proceso debido a las especies de sílice y calcio que se liberan al 

medio como productos de la disolución del MBG. 
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Estos resultados ponen de manifiesto los factores que deben tenerse en cuenta para 

acelerar los procesos de regeneración ósea con este tipo de andamios. 
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Mesoporous bioactive glass-polycaprolactone (MBG-PCL) scaffolds have been prepared by robocasting, a
layer by layer rapid prototyping method, by stacking of individual strati. Each stratus was independently
analyzed during the cell culture tests with MC3T3-E1 preosteblast-like cells. The presence of MBG stim-
ulates the colonization of the scaffolds by increasing the cell proliferation and differentiation. MBG-PCL
composites not only enhanced pre-osteoblast functions but also allowed cell movement along its surface,
reaching the upper stratus faster than in pure PCL scaffolds. The cells behavior on each individual stratus
revealed that the scaffolds colonization depends on the chemical stimuli supplied by the MBG dissolution
and surface changes associated to the apatite-like formation during the bioactive process. Finally,
scanning electron and fluorescence microscopy revealed that the kinetic of cell migration strongly
depends on the architectural features of the scaffolds, in such a way that layers interconnections are used
as migration routes to reach the farther scaffolds locations from the initial cells source.

Statement of Significance

This manuscript provides new insights on cell behavior in bioceramic/polymer macroporous scaffolds
prepared by rapid prototyping methods. The experiments proposed in this work have allowed the
evaluation of cell behavior within the different levels of the scaffolds, i.e. from the initials source of cells
towards the farther scaffold locations. We could demonstrate that the in vitro cell colonization is encour-
aged by the presence of a highly bioactive mesoporous glass (MBG). This bioceramic enhances the cell
migration towards upper strati through the dissolution of chemical signals and the changes occurred
on the scaffolds surface during the bioactive process. In addition the MBG promotes preosteblastic
proliferation and differentiation respect to scaffolds made of pure polycaprolactone. Finally, this study
reveals the significance of the architectural design to accelerate the cell colonization. These experiments
put light on the factors that should be taken into account to accelerate the regeneration processes under
in vivo conditions.

� 2016 Acta Materialia Inc. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.
1. Introduction

Synthetic scaffolds for bone grafting are becoming a key topic in
the field of bone regenerative therapies [1]. These devices are
intended to restore the bone morphology and function after severe
trauma, tumor extirpation or other causes resulting in skeletal non
self-healing defects [2]. Scaffolds can be designed for two different
purposes [3]: i) ex vivo tissue engineering techniques and ii) in situ
tissue regeneration. In the first one, the scaffold is used as a 3D
substrate to prefabricate tissue under ex vivo conditions and,
subsequently, to implant the construct in the defect. On the other
hand, manufacturing scaffolds for in situ bone regeneration has
experienced significant advances in the clinical field in part due
to the development of rapid prototyping methods, which allow
the fast preparation of scaffolds with customized morphology
and pore architecture for each specific case [4–6].

Bone tissue scaffolds are commonly designed as interconnected
macroporous structures, with pore sizes between 100 and
1000 lm [7]. These features facilitate the bone ingrowth,
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Scheme 1. Experimental set up for the cell culture tests onto stratified scaffolds.
Stratus 1 is placed in contact with the polystyrene of the culture plate and pre-
osteoblasts are seeded on it. Strati 2 and 3 are gently placed above in such a way
that porous network keeps the continuity. The preosteblast proliferation is analyzed
at different culture times for each independent stratus.
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angiogenesis, as well as the supply of nutrients and withdrawal of
metabolic wastes [8]. Together with the prototyped architecture,
the design of scaffolds with mesoporous-macroporous hierarchical
structures has become one of the most important topics in this
field [9–12]. These scaffolds are commonly made of mesoporous
bioceramics and contain two or more scaled pores: meso-sized
pores, designed through the incorporation of a structure directing
agent during the synthesis of the bioceramic and macro-sized
pores produced by a rapid prototyped technique. The combination
of both porous systems fulfills the tissue scaffolds requirements
while providing higher bioactive behavior [13–17] and suggest
the possibility of introducing different drugs for control release
[9,14,18].

The composition, microstructure and topography of the scaf-
folds struts determine the success or failure of the implant. In this
sense, the scaffolds must exhibit topographies that guarantee the
cellular adhesion, spreading, proliferation and cytoskeletal func-
tion [19]. In addition, it is highly desirable that degradation
byproducts act as cell differentiation stimuli towards osteoblast
phenotype, as well as chemotactic species to enhance the cellular
migration towards less accessible scaffold locations [20–22]. Occa-
sionally, the lack of accessibility toward deeper locations involves a
serious drawback under both ex vivo (tissue engineering tech-
niques) and in vivo (in situ regeneration) conditions. In the
ex vivo approach, the problem is commonly tackled by designing
bioreactors that facilitate the scaffold colonization by means of
biomechanical cues including perfusion systems, rotating systems
and spinner flasks to perfuse the cell all through the scaffolds
[23,24]. In the case of in vivo conditions, the colonization of the
scaffold depends on its capability to attract osteoprogenitor cells
towards the interior of the structure from the peri-implant tissue
[25].

In this work, we have prepared macroporous scaffolds made of
a mesoporous bioactive glass (MBG) and e-polycaprolactone (PCL),
with the aim of evaluating the migration and colonization capabil-
ities of pre-osteoblast cells. PCL is a biocompatible polymer previ-
ously used as a component of macroporous scaffolds for bone and
cartilage repair [26–33]. PCL has a long degradation time due to its
high degree of crystallinity and hydrophobicity and exhibits non-
toxicity and non-acidification effects of the byproducts upon the
hydrolytic in vivo environment [34,35]. However it does not show
bioactive behavior without pretreatment to activate the surface
[36]. On the other hand, the incorporation of mesoporous bioactive
glasses as the inorganic phase in MBG-polymer composite
scaffolds provides very interesting features for bone regeneration
purposes. Among this features, the improvement of mechanical
properties [37,38] and the capability for supplying bioactive
behavior [39–41] have largely justified their use as components
of materials for bone regeneration purposes. The excellent bioac-
tivity of MBGs is based on their superior surface area and porosity,
which increase the amount and rate of ionic exchange with the
surrounding fluids and accelerate the nucleation and growth of
biomimetic carbonate hydroxyapatite [42–44].

The aim of this work is to evaluate the potential of a SiO2-CaO-
P2O5 MBG to stimulate the colonization of 3D robocasted scaffolds
by bone cells. For this purpose, our experimental design entails
that bone cells migrate and proliferate against gravity without
dynamic flow assistance, so that only the chemical cues, topogra-
phy and architecture supplied by the scaffold stimulate/allow the
cell colonization. The robocasted scaffolds have been printed as
independent strati, thus allowing the separated study of each level
as a function of culture time with bone cells as represented in
Scheme 1. The results obtained in this work put light on the archi-
tectural and compositional features that facilitate the colonization
from the source of cells towards the most internal regions of the
scaffolds.
22
2. Materials and methods

2.1. Reactants

The following reagents were purchased from Sigma-Aldrich (St.
Louis, USA) Inc.: tetraethylorthosilicate (TEOS), triethyl phosphate
(TEP), calcium nitrate tetrahydrate, Ca(NO3)2�4H2O, Pluronic F127,
e-caprolactone (Mw = 58,000 Da) and hydrochloric acid (HCl, 37%).
Absolute ethanol (EtOH) was purchased from Panreac Química SLU
(Castellar del Valles, Barcelona, Spain). All reagents were used as
received without further purification. Ultrapure deionized water
with resistivity of 18.2 MΩ was obtained using a Millipore Milli-
Q plus system (Millipore S.A.S., Molsheim, France).

2.2. Synthesis of mesoporous glasses

Mesoporous 58SiO2-36CaO-6P2O5 (% mol) glasses were synthe-
sized by evaporation induced self-assembly (EISA) process [45].
Tetraethylorthosilicate (TEOS), triethyl phosphate (TEP), and cal-
cium nitrate, Ca(NO3)2�4H2O were used as SiO2, P2O5, and CaO
sources, respectively. Non ionic surfactant Pluronic F127 was
incorporated as structure-directing agent. F127 (3 g) was dissolved
in 45 g of ethanol with 0.75 mL of 0.5 N HCl solution. Afterward
TEOS (6 mL), TEP (0.71 mL), and Ca(NO3)2�4H2O (3.95 g) were
added under continuous stirring in 3 h intervals. The sols were
casted on Petri dishes (9 cm diameter) to undergo the EISA process
at 30 �C. The gelation process occurred after 35 h, and the gels were
aged for 7 days in Petri dishes at 30 �C. The dried gels were
obtained as homogeneous and transparent membranes and treated
at 700� C for 3 h to obtain the final calcined glass powder.

2.3. Fabrication and characterization of PCL and MBG-PCL scaffolds

MBG-PCL scaffolds were prepared through the layer-by-layer
deposition method. 3 g of e-caprolactone were dissolved in
40 mL of dicloromethane. Subsequently 4.5 g of MBG suspended
in 37.5 mL of dicloromethane were incorporated to this solution
and mixed until obtain a homogeneous suspension. The solvent
was partially evaporated at room temperature for 2 h. After this
6
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period, the mixture exhibits an appropriated viscosity to be
injected trough the 3D printer rapid prototyping equipment. For
comparison purposes, pure PCL scaffolds were also prepared fol-
lowing the same protocol.

Cuboid scaffolds were designed as a computer assisted design
(CAD) file and prepared as a lattice of rods stacked with tetragonal
symmetry. Macroporous stratified scaffolds were constructed via
polymerization of this mixture using a robotic deposition appara-
tus (EnvisionTEC GmbH PrefactoryVR 3-D BioplotterTM, Gladbeck,
Germany). Each stratus was individually plotted with dimensions
12 � 12 � 3 mm by depositing through a cylindrical needle (diam-
eter = 460 lm) at the volumetric flow rate required to maintain a
constant x–y table speed. Finally, the scaffolds were kept at 50 �C
overnight to remove the rest of remaining dichloromethane.

The textural properties of the scaffolds were determined by
nitrogen adsorption porosimetry with a Micromeritics ASAP 2020
equipment (Micromeritics Co., Norcross, USA). To perform the N2

adsorption measurements, the samples were previously degassed
under vacuum for 24 h, at 45� C. The surface area was determined
using the Brunauer-Emmett-Teller (BET) method [46]. The pore
size distribution between 0.5 and 40 nm was determined from
the desorption branch of the isotherm by means of the Barret-
Joyner-Halenda (BJH) method [47].

The study of meso/macroporosity was carried out by Hg intru-
sion with a Micromeritics Autopore IV 9500 porosimeter
(Micromeritics Co., Norcross, USA. The strati were analyzed in the
0.01–600 lm range, obtaining the porosity percentage and pore
volume distribution in the mesopore/macropore range.

Thermogravimetric analysis (TGA) was carried out using a TG/
DTA Seiko SSC/5200 thermobalance (Seiko Instruments, Chiva,
Japan) between 50 �C and 1000 �C at a heating rate of 1 �C min�1,
using platinum crucibles and a-Al2O3 as reference.

Fourier transform infrared spectroscopy (FTIR) was carried out
in a Nicolet (Thermo Fisher Scientific) Nexus equipped with a gold-
engate attenuated total reflectance device (Thermo Electron Scien-
tific Instruments LLC, Madison, WI USA).

Scanning electron microscopy (SEM) using a JEOL F-6335micro-
scope (JEOL Ltd., Tokyo, Japan), operating at 20 kV and equipped
with an energy dispersive X-ray spectrometer (EDS). Previously,
the scaffolds were mounted on stubs and gold coated in vacuum
using a sputter coater (Balzers SCD 004, Wiesbaden- Nordenstadt,
Germany).
2.4. Assessment of in vitro bioactivity

Individual strati of PCL and MBG-PCL scaffolds were soaked in
7 mL of filtered simulated body fluid (SBF) [48], in polyethylene
containers at 37� C under sterile conditions. SEM and FTIR spec-
troscopy were used to study the evolution of the surface of the
glass as a function of soaking time. In order to check whether
bioactivity was also observed in standard cell culture medium,
the in vitro bioactivity tests were also carried out by soaking the
scaffolds in a-Modified Eagle’s Medium (aMEM, Sigma Chemical
Company, St. Louis, MO, USA).

Ionic exchange tests were conducted by measuring the Ca2+ and
pH concentration as a function of soaking time in SBF and aMEM
with an Ilyte system (Instrumentation Laboratory, Bedford, MS,
USA). The silicon (or silica species) released were determined by
Atomic Emission Spectroscopy inductively coupled plasma (ICP-
OES). The analysis of the concentration of Silicon release tests
was quantified through the emission line Si (250.69 nm) on a Var-
ian, model view AX Pro (Varian Inc, Palo Alto, CA, USA). The con-
centration was in the calibration range between 0.1 and
10 mmol/L. The measurement was performed in the corresponding
emission range of equipment = 167–758 nm.
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2.5. Cell culture tests

The scaffolds were sterilized under ultraviolet light for 12 h
each side. After that, scaffolds were stabilized in a-Modified Eagle’s
Medium (a-MEM, Sigma Chemical Company, St. Louis, MO, USA)
with 10% fetal bovine serum (FBS, Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine
(BioWhittaker Europe, Belgium), penicillin (400 mg mL�1,
BioWhittaker Europe, Belgium), and streptomycin (400 mg mL�1,
BioWhittaker Europe, Belgium), under a CO2 (5%) atmosphere at
37 �C for 24 h.

Scheme1 shows the experimental procedure followed for the cell
culture tests. The scaffoldswere formedby three stratus individually
manufacturedby robocasting. Since the strati are the exact replica of
the prototype designed in computer assisted design (CAD) file, the
morphology, dimensions and porosity are identical among them.
Firstly, strati 1 were placed onto the polystyrene culture wells. Sub-
sequently,murineMC3T3-E1preosteoblasts suspended in complete
a-MEM (3�105 cells/mL) were seeded onto strati 1. The culture
plates were kept in the incubator for 1 h and subsequently strati 2
and 3 were gently placed onto strati 1. Finally, the wells were filled
with 2.5 mL of complete a-MEM and placed under CO2 (5%) atmo-
sphere at 37 �C for different periods.During the experimentmedium
wells was replaced every 3 days.

2.6. Cell proliferation: mitochondrial activity

The proliferation was determined in each individual stratus by
means of the Alamarblue� method at 1, 5, 8 15, 21 and 30 days
of culture. The Alamarblue� method is based on the reduction of
blue fluorogen (resazurin) to a red fluorescent compound (resofu-
rin) by intracellular redox enzymes. A solution of resazurin sodium
salt (Sigma Aldrich) at 0.01 mg/mL was prepared in phosphate-
buffered saline (PBS) and then diluted 1:10 with culture medium
supplemented with 10% FBS. The strati were moved to new wells
and the cells were exposed to resazurin solution for 4 h at 37� C
under CO2 (5%) atmosphere. Then fluorescence signal was read at
kem = 590 nm using a kexc = 560 nm with a fluorescence spectrom-
eter Biotek Synergy 4 device. Thereafter, the medium was renewed
in order to continue the cell proliferation measurements at differ-
ent times.

2.7. Cell differentiation: ALP activity

The alkaline phosphatase (ALP) activity of cells growing onto
the scaffolds after 5 and 8 days of scaffolds was used as the key dif-
ferentiation marker in assessing the expression of the osteoblast
phenotype. For this purpose, MC3T3-E1 preosteoblasts (1�105 -
cells/mL) were seeded on stratus 1 using supplemented medium
with b-glycerolphosphate (50 mg mL�1, Sigma Chemical Company,
St. Louis, MO, USA) and L-ascorbic acid (10 mM, Sigma Chemical
Company, St. Louis, MO, USA). After 5 and 8 days, the scaffolds
were irrigated with PBS two times to remove as much residual
serum possible. The cells were detached by subjecting the plates
to cycles of freezing and thawing before measuring the ALP activity
and total protein content. ALP activity was measured on the basis
of the hydrolysis of p-nitrophenylphosphate to p-nitrophenol.
After 30 min incubation at 37 �C the reaction was stopped by the
addition of 125 lL of 1 M NaOH. The solution obtained was mea-
sured using a Helios Zeta UV–vis spectrophotometer at 410 nm.

2.8. Cytotoxicity assay: lactate dehydrogenase (LDH) activity

Extracellular lactate dehydrogenase (LDH) activity was mea-
sured in the culture medium after 1 and 4 days, using 33 lL of
the culture medium and 1 mL of the kit for quantitative determina-
tion of LDH (Spinreact). The LDH activity was measured using a



Fig. 1. Scanning electron micrographs obtained from (a) zenithal view of a MBG-PCL stratus; (b) lateral view of a MBG-PCL stratus; (c) zenithal view of a PCL stratus and (d)
lateral view of a PCL stratus (magnification �20) The arrows indicate the height of an individual stratus observed from the lateral views.
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Unicam UV 500 UV–Visible spectrophotometer (Spectronic Uni-
cam, South Houston, TX, USA) at 340 nm in the culture medium
following the manufacturer protocol.
2.9. Morphological studies by scanning electron microscopy

Cells cultured for 15 days on 3D scaffolds of either PCL or MBG-
PCL were rinsed twice in PBS and fixed with 2.5 vol.% glutaralde-
hyde in PBS for 45 min. Dehydration was performed by slow water
replacement by a series of graded ethanol solutions (30, 50, 70, 90,
95%), with final dehydration in absolute ethanol. The scaffolds
were mounted on stubs and gold coated in vacuum using a sputter
coater (Balzers SCD 004, Wiesbaden-Nordenstadt, Germany).
Scanning electron microscopy was then carried out with a JEOL
JSM-6400 scanning electron microscope operating at 25 kv.
Table 1
Textural properties of MBG (powder), PCL scaffold and PCL-MBG scaffold.

Material Surface area
(m2�g�1)

Pore volume
(cm3�g�1)

Pore size
(nm)

MBG (powder) 178.8 (±3.5) 0.290 (±0.006) 5.6 (±0.1)
PCL (scaffold) 1.2 (±0.1) – –
MBG-PCL (scaffold) 0.7 (± 0.1) 0.003 (±0.001) 10.0 (±0.1)
2.10. Morphological studies by confocal laser scanning microscopy

Fluorescence microscopy was carried out for the observation of
attached cells onto the strati 1, 2 and 3 of both kinds of scaffolds.
Each stratus was rinsed twice in PBS and fixed in 4% (w/v)
paraformaldehyde in PBS with 1% (w/v) sucrose at 37 �C for
20 min. Thereafter, they were washed again with PBS and perme-
abilized at 4 �C for 5 min with a buffered solution (pH 7.2), which
contains 0.5 ml of Triton X-100, 10.3 g sucrose, 0.292 g NaCl, 0.06 g
MgCl2 and 0.476 g 4-(2 hydroxyethyl)-1-piperazineethanesulfonic
acid (HEPES) in 100 ml of water. Non-specific binding sites were
blocked with 1% (w/v) bovine serum albumin (BSA) in PBS at
37 �C for 20 min. Then the samples were incubated with Atto
565-conjugated phalloidin (dilution 1:40, Molecular Probes) which
stains actin filaments. Samples were then washed with PBS and the
cell nuclei were stained with l M 40-6 diamino-20-phenylindole in
PBS (DAPI) (Molecular Probes). Fluorescence microscopy was per-
formed with a confocal laser scanning microscope OLYMPUS
FV1200 (OLYMPUS, Tokyo, Japan), using a 60� FLUOR water dip-
ping lens (NA = 1.0). The images were prepared for analysis using
Software 3D Imaris to project a single 2D image from the multiple
Z sections by using an algorithm that displays the maximum value
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of the pixel of each Z slice of 1 lm of depth. The resulting projec-
tion was then converted to a TIF file using this software. In the
images, DAPI and Atto 565–phalloidin were visualized in blue
and red, respectively. The reflection of the scaffold material was
visualized in green.

2.11. Statistics

Statistics data are expressed as means-standard deviations of
experiments. Statistical analysiswas performed using the Statistical
Package for theSocial Sciences (SPSS) version22 software (IBM). Sta-
tistical comparisons were made by analysis of variance (ANOVA).
Subsequently, post hoc analyses (Sheffé’s method) were carried
out to correct for multiple comparisons. In all of the statistical eval-
uations, p < 0.05 was considered as statistically significant.
3. Results

3.1. Scanning electron microscopy

Fig. 1 shows the SEM images of the robocasted cuboids strati
designed by CAD methods. The strati are made of cylindrical struts
of 380 lm in diameter, forming tetragonal pores. The interstitial
distance between the struts is 800 lm observed along the z axis
projection (Fig 1a and b), and 250 lm in height (Fig. 1c and d). Each
stratus is formed by 7 robocasted layers (4 and 3 layers parallel to x
and y, respectively) with 2.25 mm in height. Scaffolds were built by
stacking three strati as shown in Scheme 1 and the total height of
the scaffolds was 6.75 mm. SEM micrographs also show that the
8



Fig. 2. Chemical changes observed in the Simulated Body Fluid (SBF) as a function
of scaffolds soaking time. (a) Evolution of pH values; (b) evolution of Ca2+

concentration; (c) evolution of silicon concentration. No silicon was detected in SBF
in the case of PCL scaffolds.

Fig. 3. Fourier Transform Infrared (FTIR) spectra collected from MBG-PCL (left) and
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PCL scaffolds show a smooth surface (Fig. 1c and d) whereas the
MBG-PCL scaffolds exhibit a certain degree of roughness
(Fig. 1a and b).

3.2. Thermogravimetric analysis

The experimental PCL/MBG ratio was determined by thermo-
gravimetric (TG) analysis from different parts of the scaffold. The
thermograms (Fig. S1 in Supporting information) showed a mass
loss of 46% (wt%) between 300 �C and 470 �C that correspond to
the thermo oxidative decomposition of the PCL. The remaining
54% correspond with the amount of MBG added to the composite
ink for the robocasting process. Similar results were obtained for
different scaffolds, pointing out the homogeneous distribution of
both phases as well as the concordance between the theoretical
and experimental amounts of PCL and MBG.

3.3. Nitrogen adsorption porosimetry

Table 1 shows the textural values obtained by N2 adsorption
porosimetry for the MBG prepared in this work, as well as for
PCL and PCL-MBG scaffolds. The MBG shows textural values similar
to those reported for MBGs prepared in the SiO2-CaO-P2O5 system
[49]. The isotherm obtained for the MBG (Fig. S2) corresponds with
a type IV curve characteristic of mesoporous materials. On the con-
trary, the scaffolds PCL and MBG-PCL show textural parameters
characteristic of non-porous materials, with pore volume values
below the detection limit of the equipment.

3.4. In vitro bioactivity tests: materials-SBF ionic exchange

In order to study the in vitro bioactivity of PCL and MBG-PCL
scaffolds, the pieces were soaked in SBF for different times. For
comparison purposes the bioactivity of the MBG (in powder) was
also tested (Fig. S3). The MBG showed a fast Ca2+ release to the
SBF, together with a pH increase during the first hours, thus
indicating a Ca2+-H+ proton exchange. Subsequently, the calcium
concentration in SBF decreased. Fig. 2 shows the pH, Ca and Si
concentration in SBF after soaking PCL and MBG-PCL scaffolds for
one week. MBG-PCL scaffolds followed a similar ionic exchange
than MBG, but with a slower Ca2+ release and a lower pH increase
compared with pure MBG. In this sense MBG-PCL scaffolds
PCL (right) scaffolds before and after being soaked in SBF for 8, 24 and 72 h.
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required about 80 h for reaching the maximum concentration
(10.4 mmol�L�1) of Ca2+ in SBF. On the other hand, PCL scaffolds
did not lead to any significant change on the SBF composition.
Fig. 2 also shows the changes of silicon concentration when
MBG-PCL is soaked in SBF. The results indicate that MBG-PCL scaf-
folds release soluble silica species during the first 24 h in SBF (up to
3 mmol�L�1) followed by a Si concentration decrease (down to
2.2 mmol�L�1) until the end of the test. As expected, silicon was
not detected in SBF when pure PCL scaffolds were soaked (data
not shown).
3.5. In vitro bioactivity tests: FTIR studies of the scaffolds surface

Fig. 3 shows the FTIR spectra of PCL and MBG-PCL surface after
different times in SBF. The spectra collected for MBG-PCL before
soaking shows the absorption bands corresponding to the func-
tional groups of PCL and the Si-O and P-O bonds present in the
MBG. The weak singlet signal observed at 560 cm�1 corresponds
to the phosphate (PO4

3�) groups in an amorphous environment as
correspond to the P2O5 component of the MBG. After 24 h in SBF,
the FTIR spectra show an intense doublet at 580–620 cm�1 charac-
teristic of PO4

3� groups in a crystalline environment and commonly
assigned to the formation of an apatite-like phase when bioactive
glasses are in contact with SBF or similar biomimetic solutions
[50]. The signal at 1400–1550 cm�1 corresponds to CO3

2� groups
and become more intense after 72 h in SBF. In the case of PCL scaf-
folds, no significant changes were observed in SBF after 7 days of
incubation, and the scaffolds surface remained almost unaltered.
Fig. 4. Scanning electron micrographs of (A) MBG-PCL scaffolds before being soaked in
(magnification � 1000). The insets correspond to the same samples collected at higher m
for (D) MBG-PCL scaffold before being soaked in SBF; (E) MBG-PCL scaffold after 8 h in
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3.6. In vitro bioactivity tests: SEM studies of the scaffolds surface

Fig. 4a shows the SEM observations of MBG-PCL scaffolds before
soaking in SBF. The micrograph shows a surface with discrete
grains coated by a continuous and porous phase, with macropores
of 1 lm or less (Fig. 4a, inset). After 8 h in SBF, the SEM
micrographs show the growth of a new phase onto the PCL-MBG
scaffolds (Fig. 4b), which becomes thicker after 24 h in SBF
(Fig. 4c). The EDS spectra (Fig. 4e and f) show a significant increase
of the Ca and P signals as a function of soaking time, indicating that
this new phase is a calcium phosphate based compound. In the
case of PCL scaffolds, no significant changes were observed in
SBF after 7 days of test, and the scaffolds surface remained almost
unaltered (Fig. S4).

3.7. Cell proliferation: mitochondrial activity

Fig. 5 plots the mitochondrial activity measured on the different
strati as a function of culture time. In the case of S1 (Fig. 5a),
mitochondrial activity was observed in both PCL and MBG-PCL
scaffolds, although it was significantly higher in MBG-PCL scaf-
folds. Interestingly, although the cells were seeded directly onto
the strati S1, only a few cells were attached to this stratus after
24 h of culture, whereas most of the cells attached on polystyrene
of the culture plate (see Fig. S5). After 5 and 8 days, MC3T3-E1 cells
proliferated and colonized the stratus 1 of both PCL and MBG-PCL
scaffolds without significant differences between them. After
15 days, MC3T3-E1 cells proliferated significantly better onto the
S1 of MBG-PCL compared with the PCL scaffolds. In fact, for longer
SBF; (B) MBG-PCL scaffold after 8 h in SBF; (C) MBG-PCL scaffold after 24 h in SBF
agnifications (� 5000). Energy-dispersive X-ray (EDS) spectroscopy spectra obtained
SBF and (F) MBG-PCL scaffold after 24 h in SBF.
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periods, the proliferation onto PCL reaches an asymptotic steady
stage, whereas the MBG-PCL allows further proliferation. As a con-
sequence, proliferation differences significantly increase after
30 days of culture. It must be highlighted that at 21 and 30 days,
we could also measure a higher amount of MC3T3-E1 cells on S1
of MBG-PCL than in the polystyrene of the culture plate (see
Fig. S5), pointing out the high biocompatibility of these scaffolds.

Mitochondrial activity on S2 was observed after 8 days of
MC3T3-E1 cells culture in both MBG-PCL and PCL scaffolds
(Fig. 5b). After this period, the mitochondrial activity increased in
both scaffolds without showing significant differences. After
Fig. 5. Proliferation of MC3T3-E1 preosteblast-like cells as a function of culture
time onto MBG-PCL and PCL scaffolds. (a) Proliferation onto strati 1; (b) prolifer-
ation onto strati 2 and (c) proliferation onto strati 3. Statistical significance:
*p < 0.05.
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30 days, MBG-PCL exhibited cell proliferation significantly higher
than PCL.

The mitochondrial activity measured in S3 (Fig. 5c) showed the
lowest values, indicating that only a few number of cells reached
this stratus. More than 8 days of cell culture were required to
observe mitochondrial activity. The values measured were system-
atically higher in MBG-PCL scaffolds compared with PCL, although
no statistically significant differences were achieved.

3.8. Morphological studies by scanning electron microscopy

Fig. 6 depicts the SEM micrographs obtained after 15 days of
culture for the S1, S2 and S3 strati of both MBG-PCL and PCL
scaffolds. The images indicate that S1 and S2 of both scaffolds sup-
ported preosteoblasts attachment and spreading. After 15 days,
cells are confluent and were able to spread well over the surface
of S1 and S2. Interestingly, MC3T3-E1 cells spread onto MBG-PCL
scaffolds exhibit dorsal ruffles and seem to form a multilayer
(Fig. 6a and c), whereas the cells spread onto PCL exhibit smooth
dorsal surfaces and seem to form a monolayer (Fig. 6b and d).
The SEM observations onto the upper stratus S3 revealed a few
agglomerations of cells in the case of MBG-PCL scaffolds, as that
shown in Fig. 6e. In the case of PCL scaffolds, only after numerous
observations we could find or distinguish isolated preosteoblast
cells over this substrate after 15 days of culture (Fig. 6f).

3.9. Confocal laser scanning microscopy

The cells migrating toward upper strati were visualized by
staining (Fig. 7). Actin cytoskeleton was stained with phalloidin
and the nuclei with DAPI and cells were observed by confocal laser
scanning microscopy. As a consequence of the phalloidin
absorption by the MBG, actin filaments could not be observed in
MBG-PCL scaffolds (Fig. 7a, b and c), although the external cell
morphology could be visualized. The image observed for S1 strati
in MBG-PCL (Fig. 7a) indicates that, after 21 days of culture,
MC3T3-E1 cells have proliferated onto this stratus, in agreement
with the images obtained by SEM. In order to visualize those cells
migrating upward to S2 and S3, 200 sections of 1 lm thickness
along Z axis were acquired and processed in single 2D images.
Fig. 7b shows MC3T3-E1 cells migrating upward in S2 stratus of
PCL-MBG. The image shows an aggregation of spread cells coloniz-
ing the pore walls of S2 from the lower stratus. Fig. 7c shows an
image collected from S3 stratus of MBG-PCL scaffold. The image
shows a small aggregation of spread cells colonizing the pore walls
of S3 from the lower stratus (S2). This kind of aggregation was
occasionally visualized on S3 stratus only in MBG-PCL scaffolds.
On the contrary, we could not find it after numerous observations
in different areas of S3 stratus of PCL scaffolds. Finally, Fig. 7d
shows a processed single 2D image along Z axis of an aggregation
of MC3T3-E1 cells. Since these scaffolds do not contain MBG, the
actin filaments of MC3T3-E1 cells were clearly visualized. The cells
show well-developed actin cytoskeletons organized into long par-
allel bundles, extending protrusions in the direction of migration.

Migrating cells were mainly localized in the crossing points of
the scaffolds, i.e. those locations where two rods of successive lay-
ers were in contact. In order to explore this finding, we analyzed
these locations over different strati of the MBG-PCL scaffolds.
Fig. 8 is a representative micrograph of this scenario after 15 days
of culture. The micrograph is focused on the crossing point of two
layers in the S2 of a MBG-PCL scaffold and provides evidence for
the colonization mechanism followed by the cells. Area 1 corre-
sponds to the downward layer of S2 (that is, the one in contact
with S1). After 15 days this layer appears fully colonized by
MC3T3-E1 cells. Area 2 is occupied by confluent preosteoblasts
but corresponds to the crossing point. Although the micrograph
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seems to show a flat cell monolayer, there is a slope of about
300 lm (the height of the rods) that the cell monolayer overcomes
to access and colonize the upper scaffold layer (area 3). The far-
thest area to the crossing point (area 4) appears empty of cells.

3.10. Cytotoxicity studies

LDH activity was evaluated as an indicator of cytotoxicity after
1 and 4 days (Fig. 9). Both PCL and MBG-PCL lead to lower LDH
values than that observed for polystyrene control, evidencing that
none of the scaffolds are cytotoxic.

3.11. Cell differentiation studies

ALP activity was measured as a marker of differentiation
towards osteoblast phenotype (Fig. 10). After 5 days, ALP activity
of MC3T3-E1 cells was significantly higher (p < 0.01) in MBG-PCL
than in PCL scaffolds. After 8 days, the ALP activity value on
MBG-PCL is even higher not only with respect to PCL scaffolds,
but also compared with control.

4. Discussion

It is widely accepted that a scaffold for bone tissue regeneration
must have an interconnected macroporosity to allow bone
Fig. 6. Representative SEM images showing the spreading of MC3T3-E1 preosteblast-li
scaffold; (b) Stratus 1 of PCL scaffold; (c) Stratus 2 of MBG-PCL scaffold; (d) Stratus 2
(magnification � 250). The insets correspond to the same samples collected at higher m
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ingrowth and angiogenesis. In situ bone regeneration strategy
entails that, after the scaffold implantation in a bone defect, osteo-
progenitor cells colonize the inner regions of the scaffolds, involv-
ing proliferation and migration mechanisms [51,52]. Whereas cell
proliferation entails the scaffold colonization by means of increas-
ing the number of cells, migration entails the cells motion from the
bone-implant interface towards the inner scaffold locations. Cell
migration onto biomaterials surface is a complex process that
implies the reorganization of cytoskeleton to form filopodia and
lamelipodia [53]. These elements allow the cellular motion
through materials surface. Chemical composition, topography
and architecture can be tailored to optimize the scaffolds perfor-
mance [2,54]. In this work we have studied the behavior of
MC3T3-E1 preosteoblast cells with PCL and MBG-PCL scaffolds
prepared by robocasting. The architectural features of the CAD
model can be easily replicated by the rapid prototyping method
used in this work. The composite MBG-PCL scaffolds are homoge-
neous as could be observed by TGA and consist of MBG grains
coated by a continuous phase of PCL.

The MBG exhibits large surface and porosity values, which con-
tribute to the fast in vitro bioactivity shown by this compound.
However, MBG-PCL scaffolds showed almost negligible textural
values even with MBG content above 50% in weight. These results,
together with the SEM observations, indicate that PCL is a contin-
uous phase that coats the MBG grains (discrete phase) and masks
ke cells onto the different strati after 15 days of culture. (a) Stratus 1 of MBG-PCL
of PCL scaffold; (e) stratus 3 of MBG-PCL scaffold and (f) stratus 3 of PCL scaffold
agnifications (� 4000).
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Fig. 7. Representative confocal laser scanning microscope images of PCL-MBG and PCL scaffolds after 21 days of culture (magnification � 60). (a) Image obtained from the
plane X-Y of the stratus 1 of MBG-PCL scaffolds. Projected single 2D image from Z sections of (b) stratus 2 of MBG-PCL scaffolds; (c) stratus 3 of MBG-PCL scaffolds and (d)
stratus 2 of PCL scaffolds. Actin was stained with Atto 565-conjugated phalloidin (red), nuclei were stained with DAPI (blue) and the scaffolds material is visualized in green.
(For interpretation of the references to colour in this figure legend, the reader is referred to the web version of this article.)

Fig. 8. SEM image (magnification � 100) obtained for an intersection point of the
Stratus 2 of MBG-PCL (15 days of culture). (1) Bottom side of the stratus; (2)
Intersection point between scaffold struts. The one highlighted in red is sited in an
upper height; (3) Area of the upper strut colonized by pre-osteoblasts; (4) Area of
the upper strut non-colonized by pre-osteoblasts. (For interpretation of the
references to colour in this figure legend, the reader is referred to the web version
of this article.)

Fig. 9. LDH activity of preosteoblasts on MBG-PCL and PCL scaffolds after 1 and
4 days of culture. Statistical significance: *p < 0.05.
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the surface and porosity of the bioactive glass. This scenario could
be a serious drawback, as the masking of the MBG porosity would
inhibit the bioactive behavior of the MBG. However, the Ca2+-H+

ionic exchange occurs as could be demonstrated by the SBF as a
function of soaking time. In this sense, the macropores observed
by SEM and measured by Hg intrusion porosimetry (Fig. S6) would
facilitate this ionic exchange. Taking into account the hydrophobic-
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ity of PCL, this porosity seems to play an important role in the
bioactive behavior, as it would allow the contact of the MBG with
the surrounding fluids. The subsequent growth of an apatite-like
phase is evidenced by the SEM studies and entails important
changes in the scaffolds topography by increasing the roughness.
After 8 h of treatment, the EDS and FTIR spectra indicate the
nucleation and growth of a new carbonated calcium phosphate
phase over this scaffold. FTIR spectra showed a singlet band at



Fig. 10. ALP activity of preosteoblasts on MBG-PCL and PCL scaffolds after 5 and
8 days of culture. Statistical significance: *p < 0.05.
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600 cm�1. This band correspond to the bending mode O–P–O char-
acteristic of phosphate in an amorphous environment, which is a
normal stage during the bioactive processes occurring on bioactive
glasses when they are soaked into biomimetic solutions [55,56].
These results indicate that, despite of the masking of MBG textural
properties by the PCL, the MBG develops its bioactive properties in
a successful manner. After 24 h in SBF, MBG-PCL developed an apa-
tite like phase on the surfaces, as can be deduced from the doublet
at 580–610 cm�1. Very similar results were obtained when MBG-
PCL scaffolds were soaked in a-MEM (Fig. S7), pointing out that
this process also occurs not only in contact with SBF but also with
the cell culture media used in this work. The formation of this
apatite-like phase also occurs under in vivo conditions and has
been described as an essential step during the bioglasses osteoin-
tegration in vivo. The newly formed apatite provides an excellent
layer for the adhesion of osteoprogenitor cells and collagen depo-
sition [57].

On the contrary, the in vitro bioactivity tests carried out on PCL
scaffold demonstrated that PCL is a non-bioactive compound with
certain stability in the physiological environment. Actually, after
24 h of treatment in SBF or aMEM the surface of PCL scaffolds
remains unaltered. This fact indicates that PCL scaffold will not
osteointegrate under in vivo conditions, eliciting the formation of
a fibrous tissue around the implant [58].

The experimental set up for cell culture tests used in this work
provides valuable information about the cell proliferation rate in
the different scaffold locations, i.e. from the nearest to the farthest
site with respect to the source of cells. Moreover, we could also
observe the migration routes used by the MC3T3-E1 to colonize
the less accessible scaffold locations. Both PCL and MBG-PCL scaf-
folds are colonized by preosteoblast in their three strati, although
the presence of MBG increases the cell proliferation, especially
after 15 days of culture.

The higher cell proliferation is related with the bioactive behav-
ior provided by this component, which enhances the scaffold colo-
nization through a proliferation mechanism. The colonization
stimulation would be mediated by the dissolution of ionic species
such as soluble silica and Ca2+, together with the formation of an
apatite like phase onto the scaffolds surface. These reactions that
occur when the MBG-PCL scaffolds are in contact with SBF, also take
place in contact with the culture medium. In this sense, Yun et al.
[59] demonstrated that pre-coating PCL-MBG composites with
apatite dramatically enhanced the proliferation and differentiation
of preosteoblast MC3T3-E1 cells, because the new rougher topogra-
23
phy developed by the materials favors the adsorption of serum
proteins and enhance the cell adhesion. Besides, the Ca2+ and silica
species released could also improve the cell colonization in MBG-
PCL scaffolds. The ability of extracellular calcium to regulate cell
specific responses has been previously reported [60]. Increased
levels of extracellular calcium induce osteoblast proliferation and
chemotaxis through binding to a G-protein coupled extracellular
calcium sensing receptor. Finally, although a cellular receptor for Si
has not been identified, there are solid evidences of the action of this
element over the bone metabolism [61]. Solutions of high silicon
concentration induce proliferation in human osteoblast-like cells
[62] and Xynos et al. demonstrated that solutions containing Ca2+

and soluble silica stimulated the induction of genes with known
roles in processes relevant to osteoblast metabolism and bone home-
ostasis [63,64].

Migration entails the cell displacement over the scaffold sur-
face. In this case, colonization of the upper S3 strati (initially with-
out cells) involves the pre-osteoblast migration from the initial
source of cells (the S1 stratus and the polystyrene bottom of the
culture well) upward to the farther stratus on the top of the
scaffold. The presence of MC3T3-E1 cells in S2 was observed after
8–15 days of culture in both PCL and PCL-MBG scaffolds, when the
cells were already confluent on S1. A similar trend was observed in
S3, where cells were also detected after 8–15 days of culture,
although to a lesser extent. Cells migrate from S1 to upper strati
after 7 days of culture and they have to reach S2 before getting
to S3. The fact that cells were detected at the same time in S2
and S3 seems to be an artifact of the time points chosen. These data
indicate that the confluence in the lower region of the scaffold (S1)
is a cue to initiate the colonization of upper strati, which favors the
proliferation and, consequently, promotes a faster colonization.

Cell migration onto the scaffolds surface entails the formation
of lamelipodia through the reorganization of the cytoskeleton.
Cells develop lamelipodia that establish contacts and adhere to
the substrate. The contact lamelipodia-scaffold surface form focal
adhesions and the cell moves forward, while retracting the rear
part [65,66]. In order to develop this complex motion mechanism,
pre-osteoblasts must follow the connections between layers to
move towards upper layers and strati, as could be observed by
the cell spread around the connection points. Besides, fluorescence
microscopy studies evidence that the cells accumulated on S2 and
S3 were also mainly located on the contact points between rods. In
the case of PCL scaffolds, it could be observed that cells exhibit
cytoskeleton organization characteristics of migrating cells or in
the initial stages of migration [67,68]. Consequently, the number
of contact points would influence the migration rate upwards to
the upper strati, as they are the access routes towards the top of
the scaffolds. In our case, the scaffolds architecture of PCL and
MBG-PCL are almost identical, so that the time required to migrate
from the polystyrene upwards to higher strati were similar in both
kind of scaffolds. MBG-PCL (and also PCL) scaffolds can allow the
cellular migration upwards to the farthest regions if they exhibit
an appropriated architecture, i.e. with enough rod to rod orthogo-
nal contacts that allows for cells to move upward to the top of the
scaffolds. However, due to the enhanced cell proliferation
mediated by the presence of MBG, the colonization of the scaffold
proceeds faster in the case of MBG-PCL composites.

The low LDH levels in the scaffolds also indicate the high
biocompatibility of the manufactured materials. Compared with
the extracellular LDH measured on the polystyrene plate, scaffolds
exhibited significantly lower values. This is indicative that after
reaching the confluence in the culture plate, the detached cells
become impaired releasing the LDH. When the scaffolds are pre-
sent, after reaching the confluence in the polystyrene plate, the
cells can colonize the additional surface of the scaffolds, avoiding
the detachment and the cellular death by anoikis [69].
4
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Finally, scaffolds for in situ bone tissue regeneration must also
favor the differentiation of osteoprogenitors towards osteoblast
phenotype. The results obtained by ALP activity evidence that the
presence of MBG enhances the differentiation process. Several
authors have explained the effects of dissolution products of bioac-
tive glasses over the differentiation of bone cells. There is a com-
mon agreement about the stimulation role of silica, but the
action of Ca2+ is unclear and depends on the cell lineage tested.
For instance, Xynos et al. observed that the concentration of extra-
cellular calcium resulted in a decrease of ALP activity in mature
osteoblasts cultured onto Bioglass 45S5 [70], as well as in the pres-
ence with increased concentrations of CaCl2 solutions. On the con-
trary, increased ALP activities are commonly observed in cells with
higher differentiation capability than mature adult osteoblasts
such as fetal osteoblasts [71] or mesenchymal stem cells [72–74]
exposed to bioglass conditioned media. The positive effect of other
cations such as Sr2+ [75,76] or Cu2+ [77] have been also observed.
Since MC3T3-E1 preosteoblast also have a higher differentiation
capability than mature adult osteoblasts, our case seems to fit bet-
ter with the positive effect of Ca2+ release over the ALP activity.

5. Conclusions

Composites of PCL and MBG-PCL have been manufactured as 3D
macroporous scaffolds by robocasting, a rapid prototyping method,
with potential for bone tissue regeneration purposes. With the aim
of evaluating the MBG capability to stimulate the scaffold coloniza-
tion by preosteoblast cells, the scaffolds have been prepared by
stacking three independent strati and the proliferation has been
quantified in the different strati as a function of culture time.

The MBG-PCL scaffolds consist of MBG grains coated by a poly-
meric phase of PCL that mask the textural properties of the meso-
porous ceramic. However, the MBG is able to exchange ionic
species with the surrounding fluids, thus leading to an excellent
in vitro bioactive behavior.

The presence of MBG stimulates the scaffolds colonization by
increasing the cell proliferation and differentiation. The cells
migration from the bottom towards upper strati trough the scaf-
fold macropores seems to be mainly dependent on the architec-
tural features.

The cell colonization towardsupper strati is favoredby the chem-
ical signals produced during the MBG dissolution, the formation of
an apatite layer onto the scaffolds struts and the amount contact
points between successive layers, which provide the access routes
towards the farthest regions respect to the initial cells source.

These experiments put light on the factors that should be taken
into account to accelerate the regeneration processes with this kind
of scaffolds, which must be corroborated under in vivo conditions.
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2 
 

Termogravimetric analysis of MBG-PCL scaffolds are shown in figure S1. The thermogram 

evidence a loss of 46% of mass corresponding to PCL. Thermograms were carried out over several 

scaffolds and different locations (S1, S2 and S3) obtaining very similar results in all the cases. 

 

Fig S1. Termogravimetric analysis of the MBG-PCL scaffold  

N2 adsorption porosimetry corresponding to MBG 58SiO2-36CaO-6P2O5 (Fig. S2). The plot shows 

a type IV isotherm characteristic of porous materials. Hysteresis loop correspond with H1 type. Pore 

size distribution showed a single-modal distribution between 5 and 10 nm centered at 5.8 nm. 

 

Figure S2. Isotherm and pore size distribution (inset) obtained for 58SiO2-36CaO-6P2O5 MBG 

powders. 
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Ionic exchange study of MBG soaked in SBF. 

The MBG exhibits a fast Ca2+ release associated to a pH increase in the SBF, followed by a calcium 

concentration decrease after 10 hours. After 12 h, the maximum Ca2+ concentration (10.7 mM) is 

reached in the SBF and thereafter decreases. This evolution of the Ca2+ concentration and pH 

correspond to the Ca2+/H+ exchange and subsequent calcium phosphate precipitation onto the surface 

of bioactive glasses described by Hench [see reference 41] 

 

Figure S3. a) pH and  b) calcium content in the SBF as a function of time after soaking the MBG 

powder  

SEM study of PCL scaffolds after 24 hour in SBF. 

The SEM micrographs indicate that no significant changes occurred when PCL scaffolds were 

soaked in SBF for 24 hours.  

 

Figure S4. SEM micrographs of PCL scaffolds before and after soaking in SBF for 24 h 

(magnification x 5000). 
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Figure S5 shows cell proliferation over the different scaffolds strati measured by Alamarblue® 

method.  

 

Figure S5. Cell proliferation of MC3T3-E1 evaluated by Alamarblue® method at 1, 5, 8, 15, 21 and 

30 days. Proliferation was measured in control, wells and strati 1, 2 and 3. Statistical significance: * 

p <0.05.  

* * 
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5 
 

Figure S6 shows Hg intrusion porosimetry results for MBG-PCL scaffolds. A multimodal 

macroporous size distribution can be observed. The distributions  centered at 0.02 µm and 10 µm 

correspond to the porosity within the scaffolds struts.  Macroporous larger than 300 µm are 

associated to the macro-architectural features of the scaffolds (both lateral and frontal).  

 

Fig S6. Pore size distribution obtained by Hg intrusion porosimetry for MBG-PCL scaffold 

 

In vitro bioactive behavior 

The in vitro bioactive behavior of the scaffolds was also evaluated in α-MEM in the presence of 

MC3T3-E1 cells. Calcium and silicon concentrations in α-MEM as a function soaking of time were 

determined and the scaffolds surfaces were studied by SEM (Fig. S7). Calcium concentration in α-

MEM follows a similar trend than that observed in SBF, but with a slower kinetic release. In the case 

of MBG-PCL scaffolds, the silicon concentration increased up to 2.0 mmol·L-1 after one day in α-

MEM, remaining constant until the end of the study (8 days). None calcium or silicon release were 

observed in α-MEM in contact with the PCL scaffolds. Figure S7.c shows the surface of MBG-PCL 

scaffolds after 15 days of immersion in α-MEM. We can identify the appearance of a new phase 

formed by needle-like crystals, which can be identified as apatite phase. 
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Figure S7. Bioactivity evaluation in α-MEM. (a) variation of calcium concentration as a function of 

soaking time for  PCL and MBG-PCL scaffolds; (b) variation of soluble silicon content as a function 

of soaking time for MBG-PCL scaffolds; (c) SEM micrograph of the MBG-PCL scaffold surface 

after 15 days of soaking in α-MEM (magnification x 15000). 
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3 Resultados y discusión 
 
3.3.3 Estudios in vivo  

La finalidad del estudio in vivo ha sido la evaluación de la capacidad de los andamios 

MBG-PCL para regenerar el hueso en un escenario de osteoporosis. Estudios previos 

han propuesto la liberación local de agentes antiosteoporóticos asociados a injertos 

utilizados en relleno óseo de fracturas osteoporóticas [33–40].  Dentro de los fármacos 

utilizados para el tratamiento de la osteoporosis destacan los bifosfonatos, pues son 

potentes inhibidores de la actividad osteoclástica y se utilizan como agentes 

antiosteoporóticos por vía intravenosa u oral para inhibir la resorción ósea [41–43]. Esto 

ha planteado la posibilidad de administrar los bifosfonatos desde sistemas de liberación 

de fármacos directamente sobre el tejido óseo [44–46]. Se han descrito diversos 

sistemas in vitro pero de forma muy escasa en condiciones in vivo [47].  

En la presente tesis doctoral se ha evaluado la capacidad regenerativa del MBG de 

composición 58SiO2-37CaO-5P2O5 (% en mol) en forma de andamios tridimensionales 

asociado con ɛ-PCL en un modelo ovino que simula las condiciones de osteoporosis en 

humanos. Para ello se ha utilizado un modelo de defecto cavitario donde no se produce 

la regeneración ósea durante las 12 semanas que duró el estudio. Con la finalidad de 

evaluar el papel que produce la liberación local de un inhibidor osteoclástico se ha 

implantado una segunda serie de andamios que contenían ácido zoledrónico disperso en 

la matriz polimérica.  

Este estudio fue realizado en colaboración con el Centro de Cirugía de Mínima Invasión 

Jesús Usón y con el equipo del Dr. Luis Ortega del Servicio de Anatomía Patológica del 

Hospital Clínico San Carlos. 

Diseño y preparación de andamios 

1) Diseño de andamios  

Los andamios fueron diseñados para adaptarse a un defecto cavitario cilíndrico de 10 

mm de diámetro. Para ello, las dimensiones introducidas en el fichero CAD fueron 

radio= 7 mm y altura = 14 mm según se muestra en la figura 1, puesto que durante la 

polimerización del andamio sus dimensiones se reducen alrededor de un 20%. El grosor 

de las paredes del andamio viene determinado por el diámetro de la aguja cilíndrica (en 

este caso = 460 μm), al caudal volumétrico y a la velocidad a la que se desplaza a lo 

243



3 Resultados y discusión 
 
largo de x-y. La macroporosidad del andamio se diseñó en forma poros tetragonales con 

dimensiones 1 x 1 mm.  

 

Figura 1. Diseño de los andamios macroporosos utilizados como implante in vivo. 

2) Preparación de andamios. 

Para obtener los andamios MBG-PCL que posteriormente fueron implantados in vivo, 

se disolvieron  3g de ɛ-PCL en 40 mL de diclorometano. A esta disolución se le 

incorporaron 4,5 g de MBG-58S suspendidos en 37,5 ml de diclorometano y se 

mezclaron por agitación magnética y ultrasonido hasta obtener una suspensión 

homogénea. El disolvente se evaporó parcialmente a temperatura ambiente durante 2 h. 

Después de este período, la mezcla presenta condiciones de viscosidad apropiadas para 

ser inyectada a través de la aguja elegida. Con fines comparativos, se prepararon 

andamios con ácido zoledrónico incorporado (MBG-PCL-Zol). Todos los andamios 

cilíndricos (MBG-PCL y MBG-PCL-zol) se prepararon con un aparato de robocasting 

(EnvisionTEC GmbH Prefactory VR 3-D BioplotterTM). Tras su fabricación, los 

andamios se mantuvieron a 40 ºC durante la noche para eliminar el resto del 

diclorometano restante. 

Cirugía y cuidado de los animales 

El proceso quirúrgico se llevó a cabo en colaboración con investigadores del Centro de 

Cirugía de Mínima Invasión Jesús Usón. Este estudio fue aprobado por el Comité Ético 
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siguiendo las directrices de la normativa actual (Directiva 2010/63 / UE del Parlamento 

Europeo y del Consejo de 22 de septiembre de 2010, sobre la protección de los animales 

utilizados con fines científicos). 

Los sujetos de estudio fueron seis ovejas merinas hembras de 4 años (peso preoperatorio 

medio de 43.78 ± 5.9 Kg). Para reproducir condiciones similares a la osteoporosis en 

humanos, todas las ovejas se sometieron a una ovariectomía bilateral laparoscópica seis 

meses antes de la implantación, bajo condiciones estériles y anestesia general inducida 

por propofol (4 mg / kg) y mantenida por isoflurano (1.5%). La analgesia 

intraoperatoria se logró con ketorolaco (1 mg / kg) y buprenorfina (0,01 mg / kg). Como 

analgésico posoperatorio, se utilizó meloxicam (0,4 mg / kg / 24 h) durante tres días. La 

ovariectomía laparoscópica se realizó colocando un trocar de 10 mm y dos de 5 mm, 

uno en el ombligo para el telescopio y uno en cada fosa ilíaca, siendo el trocar de 10 

mm ubicado en el lado derecho. Los ovarios se extirparon después de sellar el pedículo 

ovárico con LigaSure ™ (Medtronic) y se exteriorizaron retirando el trocar de 10 mm. 

Al mismo tiempo, se implementaron una dieta baja en calcio (0.5%) y la administración 

de corticosteroides (500 mg de metilprednisolona vía inyección intramuscular cada 3 

semanas) hasta el final del estudio. 

Seis meses después de la ovariectomía, los andamios se implantaron en las ovejas en 

condiciones asépticas y con el mismo protocolo anestésico previamente descrito. Seis 

defectos cilíndricos de tamaño crítico (10 x 13 mm) se crearon en cada oveja mediante 

la perforación del hueso esponjoso de la epífisis proximal de la tibia, el epicóndilo 

medial del fémur y la epífisis del húmero, bajo riego continuo con solución salina estéril 

fría. Una vez implantados los biomateriales, el tejido muscular y subcutáneo se 

aproximó con sutura de monofilamento absorbible y la piel con sutura trenzada 

absorbible (figura 2). La analgesia posoperatoria se mantuvo con buprenorfina (0,01 mg 

/ kg / 8 h / 3 días) y meloxicam (0,4 mg / kg / 24 h / 7 días). Ceftiofur (1 mg / kg / 24 h) 

se administró durante 7 días como antibioterapia profiláctica. Las condiciones de salud 

de todos los animales fueron revisadas diariamente a lo largo de todo el estudio por 

veterinarios acreditados. Al cabo de 12 semanas los animales fueron sacrificados y se 

realizó la extracción de las muestras para realizar su estudio histológico.  
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Figura 2. Imagen de un andamio MBG-PCL implantado en la extremidad de una oveja. 

Preparación de las muestras histológicas 

El estudio histológico se realizó en colaboración con el equipo del Dr. Luis Ortega del 

Servicio de Anatomía Patológica del Hospital Clínico San Carlos. La fijación de los 

andamios se llevó a cabo en alcohol (96º) durante 1 mes. Tras ese tiempo, se realizaron 

dos secciones transversales cada 2-3 mm de varias micras de espesor en cada andamio.  

El procesado de los cortes histológicos se realizó fijando las muestras en formol 

tamponado al 12 % en volumen durante 24 horas. Posteriormente las muestras fueron 

tratadas con solución decalcificante Leica Decalcifier II durante 24 y se repitió el 

tratamiento de las muestras en formol. Las muestras fueron tratadas con parafina y sobre 

ellas se realizaron cortes que se tiñeron con hemaxotilina Eosina.  

Tras el tratamiento de las muestras, se tomaron imágenes en un microscopio Olympus 

Bx20 para evaluar la superficie y para la evaluación morfométrica se tomaron imágenes 

con un fotomicroscopio Leica DMD 108. Se midieron la superficie total del andamio y 

la superficie total de hueso neoformado a partir de las cuales se calculó el porcentaje de 

neoformación ósea. En cada caso se realizaron 2-3 micrografías con objetivo x20 en las 

que se identificaron un mínimo de diez trabéculas de hueso neoformado para los casos 

MBG-PCL y MBG-PCL-zol y de cinco trabéculas para los controles, cuyo espesor fue 

medido para cada una de ellas y se calculó un promedio de las mismas.  
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Resultados y discusión  

Inmediatamente después del procedimiento quirúrgico y antes de la extracción de la 

muestra, se realizaron tomografías computarizadas para evaluar la correcta colocación 

de los andamios, así como para evaluar el agujero control realizado en el fémur 

izquierdo de todos los animales. Como muestra la figura 3, los andamios quedaron 

fijados al defecto sin que protruyera ninguno de ellos durante las doce semanas de 

estudio. Por otra parte las imágenes evidencian que el defecto control permanece sin 

regenerarse durante este tiempo.   

 

Figura 3. TC a tiempo inicial y final de los experimentos. 

Las imágenes de histología del agujero control (figura 4) tras 12 semanas no muestran 

crecimiento óseo. Este resultado confirma el TAC y evidencian que el defecto creado en 

este modelo no puede regenerarse por sí solo en las condiciones y período experimental 

de este estudio.   
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Figura 4. Corte histológico del defecto inducido en la extremidad de una oveja 

osteopénica. 

Los cortes histológicos de los andamios se muestran en la figura 5. Para los implantes 

MBG-PCL se observa crecimiento de tejido óseo sobre el andamio, tanto desde el hueso 

periférico como en el interior del andamio. Los cortes muestran trabéculas gruesas y 

desarrollo de medula ósea con presencia de vasos sanguíneos. Se observa asimismo la 

presencia de ribete osteoblástico y de osteoclastos, indicando que el proceso de 

remodelado óseo en el defecto está activo.   

Los cortes histológicos de los MBG-PCL-zol muestran la presencia de tejido óseo y 

fibroso alrededor del implante. En el interior solo se pudo observar hueso neoformado 

de forma muy aislada, con trabéculas muy delgadas. No se observó ribete osteoblástico 

ni presencia de osteoclastos, pero si una elevada cantidad de componente inflamatorio 

alrededor de los implantes.  

248



3 Resultados y discusión 
 

 

Figura 5. Cortes histológicos representativos de las muestras A) y B) MBG-PCL y C) y 

D) MBG-PCL-zol (flecha negra estrecha) Ribete osteoblástico, (flecha negra ancha) 

Vasos sanguíneos, (flecha blanca) Osteoclasto y (asterisco) Componente inflamatorio.  

La cuantificación de la osificación y el grosor de las trabéculas en el interior del defecto 

(figura 6) muestra que los andamios MBG-PCL promueve la osteointegración de forma 

significativamente mayor que en el defecto o en el andamio MBG-PCL-zol. El grosor 

de trabécula muestra que el hueso formado en presencia MBG-PCL no es solo mayor en 

cantidad sino también de mayor calidad que el caso del andamos con ácido zoledrónico.  

Estos estudios ponen de manifiesto que los andamios MBG-PCL promueven la 

regeneración del tejido óseo en las regiones internas del andamio. Por otra parte, no 

promueven la formación de tejido fibroso ni una respuesta inflamatoria tras 12 semanas. 

El hueso neoformado aparece vascularizado y presenta los elementos celulares 

característicos de un hueso en proceso de regeneración. Por otra parte podemos afirmar 

que la incorporación de ácido zoledrónico en este sistema inhibe la regeneración del 

hueso. Tras 12 semanas la región esta colonizada por tejido fibroso y se observa una 

fuerte infiltración de componente inflamatorio. El escaso hueso neoformado es de baja 

calidad pues las pocas trabéculas observadas en el interior son de tamaño muy inferior a 

* 
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las desarrollas en el interior de los andamios sin fármaco. El ácido zoledrónico en este 

sistema no solo no contribuye a desplazar el remodelado hacia la formación de nuevo 

tejido óseo, sino que la inhibición de la osteoclastogénesis inhibe también el 

remodelado óseo (y por tanto la formación de hueso) generando una fuerte respuesta 

fibrótica e inflamatoria.  

 

Figura 6. A) % de osificación de los implantes en el las ovejas y B) grosor de las 

trabéculas formadas durante el experimento.  

Conclusiones  

Se han diseñado y fabricados andamios tridimensionales macroporosos MBG-PCL con 

y sin ácido zoledrónico y se ha estudiado su comportamiento in vivo en hueso 

osteoporótico. 

El estudio in vivo ha demostrado la capacidad regenerativa del sistema MBG-PCL en 

condiciones osteoporóticas por lo que este sistema presenta interesantes propiedades 

para ser utilizado como injerto óseo para regeneración de hueso de pacientes 

osteoporóticos.  

La incorporación de ácido zoledrónico al sistema para liberación local de fármacos no 

favorece la regeneración de tejido óseo. La liberación del fármaco desde el sistema 

MBG-PCL inhibe la remodelación ósea, impidiendo la regeneración del tejido y 

produciendo una fuerte respuesta inflamatoria. 
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4. Conclusiones  

“La vida es crecimiento, y cuanto más viajamos, 
más verdad podemos comprender. Comprender 

las cosas que nos rodean es la mejor preparación 
para comprender las cosas que hay más allá.” 

-Hipatía de Alejandría. 
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4. Conclusiones 

1) Se han preparados vidrios mesoporosos bioactivos (MBGs) en el sistema SiO2-CaO-

P2O5 para el tratamiento regenerativo de defectos óseos derivados de algunas patologías 

óseas. Su bioactividad y respuesta celular han sido optimizadas a través del control de 

su composición y estructura porosa.  

 

2) Utilizado diferentes agentes directores de estructura se han obtenido MBGs con 

diferentes estructuras. El tamaño de poro resulta determinante en la bioactividad y la 

respuesta celular in vitro. Valores de mesoporo por debajo del tamaño de poro crítico 

para la cristalización de una fase apatita favorecen la diferenciación celular de células 

preosteoblásticas hacia fenotipo osteoblástico y potencia la formación de una fase 

similar al componente mineral del hueso. 

 

3) El control sobre las propiedades texturales y la composición química ha permitido 

obtener materiales con estructuras ordenadas y alto contenido en CaO, optimizando así 

el comportamiento bioactivo. Los materiales en el sistema SiO2-CaO-P2O5 intercambian 

especies solubles de calcio y sílice que favorecen la proliferación y diferenciación en 

contacto con células osteoblásticas, la disminución de la actividad resorptiva y la 

inhibición de la polarización de los macrófagos hacia fenotipo inflamatorio M1. Estos 

hechos ponen de manifiesto el interés de usar estos materiales como sustitutos óseos en 

pacientes con osteoporosis. 

 

4) Con la finalidad de evaluar los potenciales efectos terapéuticos de determinados iones 

metálicos, se han preparado diferentes series de MBGs que incorporan especies Cu
2+

, 

Co
2+

 y Sr
2+

 en la estructura de los MBGs por el método de co-condensación Se pudo 

demostrar que, si bien otras especies deforman la red de sílice, la presencia del P2O5 

minimiza el efecto de dicha distorsión mediante la formación de ortofosfatos con estos 

cationes.   

 

5) Para mantener la propiedades estructura ordenada de los MBGs se ha realizado la 

incorporación de galio por impregnación post-síntesis. Los resultados evidencian que el 

Ga
3+

 se incorpora en los MBGs formando sistemas SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 siguiendo 
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dos mecanismos: (I) incorporándose a la red de sílice como [GaO4] y (II) como 

deformador de red en coordinación [GaO6] sustituyendo al CaO parcialmente.  

 

6) La presencia de Ga(III) en los MBGs estimula la diferenciación de células 

preosteoblásticas hacia fenotipo osteoblástico e inhibe la diferenciación de macrófagos 

hacia fenotipo osteoclástico, lo que hace de estos materiales candidatos muy 

interesantes para ser utilizados en regeneración de hueso en pacientes osteoporóticos. 

 

7) Se han preparado sistemas estímulo-respuesta de liberación de fármacos desde MBGs 

mediante compuertas sensibles a estímulos enzimáticos. Estos sistemas pueden actuar 

como injertos óseos tras la pérdida de masa ósea por extirpación de tumores tipo 

osteosarcoma o infección ósea.   

 

8) Se ha funcionalizado la superficie de los MBGs con compuertas moleculares sensibles a 

fosfatasa alcalina. Se ha demostrado que esta compuerta sensible es capaz de liberar 

doxorrubicina de forma controlada, reduciendo la viabilidad celular de células de 

osteosarcoma humano in vitro.  

 

9) Se ha funcionalizado la superficie de vidrios mesoporosos bioactivos con compuertas 

moleculares sensibles a enzimas tipo  proteasas. Este compuerta es capaz de liberar 

levofloxacino de forma controlada en presencia de bacterias, reduciendo el número de 

unidades formadoras de colonias de E. coli in vitro.  

 

10) Se han preparado andamios tridimensionales macroporosos por el método de 

Robocasting formados por MBGs y ɛ-policaprolactona. Estos sistemas pueden actuar 

como injertos óseos en el tratamiento de fracturas osteoporóticas. 

 

11) La composición y estructura porosa de los andamios favorecen la migración y 

colonización celular de los mismos. Estos hechos se han confirmado in vivo a través de 

la formación de tejido óseo neoformado en el interior de los andamios implantados, en 

un modelo ovino que simula las condiciones de osteoporosis en humanos.  

 

12) La incorporación de ácido zoledrónico como agente antirresortivo en la matriz de los 

andamios inhibe la formación de hueso, poniendo de manifiesto que la administración 
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de este fármaco localmente sobre el defecto, no solo no estimula la formación de nuevo 

tejido sino que induce una fuerte respuesta inflamatoria.    

 

13) El conjunto de resultados de esta tesis doctoral permite concluir que los MBGs 

presentan un elevado potencial para el tratamiento de defectos óseos derivados de 

diferentes patologías. El control de su composición y estructura, la funcinalización de su 

superficie y su diseño como andamios 3D permite abordar este problema desde una 

estrategia regenerativa.  
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4. Conclusions 

1) Mesoporous bioactive glasses (MBGs) were prepared in the SiO2-CaO-P2O5 

system for the regenerative treatment of bone defects derived from some bone 

pathologies. Its bioactivity and cellular response were optimized through the 

control of its composition and porous structure.  

 

2) Using different structure management agents, MBGs with different structures 

were obtained. Pore size is a determining factor in bioactivity and cell response 

in vitro. Mesopore values below the critical pore size for the crystallization of an 

apatite phase favour the cellular differentiation of preosteoblastic cells towards 

osteoblastic phenotype and promote the formation of a phase similar to the 

mineral component of bone. 

 

3) The control over textural properties and chemical composition allowed us to 

obtain materials with ordered structures and high CaO content, thus optimizing 

bioactive behavior. The materials in the SiO2-CaO-P2O5 system exchange 

soluble calcium and silica species that promote proliferation and differentiation 

in contact with osteoblastic cells, decrease resorptive activity and inhibit 

polarization of macrophages towards inflammatory phenotype M1. These facts 

demonstrate the interest in using these materials as bone substitutes in patients 

with osteoporosis. 

 

4) In order to evaluate the potential therapeutic effects of certain metallic ions, 

different series of MBGs were prepared that incorporate Cu
2+

, Co
2+

 and Sr
2+

 

species into the structure of MBGs by the co-condensation method. Although 

other species deform the silica network, we demonstrated that the presence of 

P2O5 minimizes the effect of this distortion by the formation of orthophosphates 

with these cations.   

 

5) In order to maintain the MBGs structural order, gallium were incorporated by 

post-synthesis impregnation. The results show that Ga
3+

 is incorporated in the 

MBGs forming SiO2-CaO-P2O5-Ga2O3 systems following two mechanisms: (I) 
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joining the silica network as [GaO4] and (II) as a network deformer in 

coordination [GaO6] replacing the CaO partially.  

 

6) The presence of Ga(III) in MBGs stimulates the differentiation of preosteoblast 

cells towards osteoblast phenotype and inhibits the differentiation of 

macrophages towards osteoclast phenotype, which makes these materials very 

interesting candidates for their use in bone regeneration in osteoporotic patients. 

 

7) Stimulus-response systems for drug release from MBGs were prepared using 

sluices sensitive to enzymatic stimuli. These systems can act as bone grafts after 

bone loss due to removal of tumors such as osteosarcoma or bone infection.   

 

8) The surface of the MBGs were functionalized with molecular gates sensitive to 

alkaline phosphatase. This sensitive gate has been shown to release doxorubicin 

in a controlled manner, reducing the cellular viability of human osteosarcoma 

cells in vitro.  

 

9) The surface of bioactive mesoporous glasses with molecular gates sensitive to 

protease-type enzymes has been functionalized. This gate is able to release 

levofloxacin in a controlled manner in the presence of bacteria, reducing the 

number of E. coli colony forming units in vitro.  

 

10) Macroporous three-dimensional scaffolds were prepared by the Robocasting 

method using MBGs and ɛ-policaprolactone. These systems can act as bone 

grafts in the treatment of osteoporotic fractures. 

 

11) The composition and porous structure of the scaffolds favour their migration and 

cellular colonization. These facts have been confirmed in vivo by the formation 

of neoformed bone tissue inside the implanted scaffolds, in a sheep model that 

simulates the conditions of osteoporosis in humans.  

 

12) The incorporation of zoledronic acid as an antirresorant agent in the scaffold 

matrix inhibits bone formation, showing that the administration of this drug 
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locally on the defect not only does not stimulate the formation of new tissue but 

induces a strong inflammatory response.    

 

13) The results of this doctoral thesis allow us to conclude that MBGs have a high 

potential for the treatment of bone defects derived from different pathologies. 

The control of its composition and structure, the functionalization of its surface 

and its design as 3D scaffolding allows approaching this problem from a 

regenerative strategy.  
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Anexo I. técnicas de caracterización empleadas 

Este anexo tiene como finalidad resumir las técnicas de caracterización utilizadas 

durante la tesis para facilitar la lectura de la misma.  

Espectroscopia infrarroja de transformada de Fourier (FT-IR)  

Esta técnica consiste en hacer incidir un haz de radiación infrarroja sobre la muestra y 

posteriormente determinar la radiación incidente absorbida. Las bandas que presentan 

los espectros obtenidos vienen determinadas por las frecuencias de vibración de los 

enlaces que forman las estructuras moleculares. De este modo es posible detectar 

multitud de grupos funcionales presentes en los materiales.  

La fortaleza de los enlaces, la masa de los átomos implicados, la simetría de la molécula 

y sus modos normales de vibración son factores que definen las absorciones activas, por 

lo que el espectro IR es característico de cada compuesto analizado.  

Durante la tesis doctoral esta técnica ha permitido evaluar la presencia de enlaces 

químicos tanto  del esqueleto inorgánico de los vidrios mesoporosos bioactivos como de 

los grupos orgánicos incorporados a la superficie, así como su evolución en contacto 

con fluidos biológicos para determinar la presencia de nuevas fases en superficie.   

Termogravimetría y análisis térmico diferencia (TG, DTA) 

Esta técnica de análisis térmico se utiliza en la medición de cambios en las propiedades 

físicas y químicas de los materiales, normalmente en función de un incremento de 

temperatura constante.  

Dentro de esta tesis doctoral se aplicó para evaluar la funcionalización de los vidrios 

mesoporosos pues se puede cuantificar la pérdida de masa en función de la temperatura 

lo que determinaría la cantidad de materia  orgánica presente en el material. Así pues, se 

puede determinar la efectividad de la funcionalización de un material si se observa un 

aumento en la pérdida de masa a las mismas condiciones de la muestra en relación con 

el material de partida. Para realizar estos experimentos se monitorizó la masa de las 

muestras y se aplicó una rampa de temperatura de 10ºC/min desde 25 a 600 ºC. La 

diferencia de masa entre 150 ºC y 550 ºC es la asociada a la cantidad de materia 

orgánica en el material.  
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Otra de las aplicaciones posibles para evaluar los vidrios mesoporosos bioactivos es la 

determinación la cantidad de silanoles en superficie. En este caso el experimento se 

realiza aplicando una rampa de temperatura de 10ºC/min desde 25 a 1000ºC. A partir de 

550 ºC la pérdida de masa se asocia a la condensación de silanoles. 

La presencia del DTA permite determinar la presencia de procesos exotérmicos o 

endotérmicos durante el calentamiento de la muestra. Con este detector fue posible 

determinar la temperatura de transición vítrea a partir del estudio de cambios detectados 

por el DTA a partir de 600 ºC de temperatura.  

Microscopía electrónica de barrido (SEM) y energía dispersiva de rayos X (EDS) 

Esta técnica de microscopía electrónica es capaz de producir imágenes de alta 

resolución de la superficie de una muestra basándose en las interacciones electrón-

materia. Consiste en hacer incidir un haz de electrones sobre una muestra opaca a los 

mismos mientras se realiza un barrido de la misma en una trayectoria de líneas paralelas 

para formar una imagen. Los electrones secundarios y retrodispersados son recogidos 

por un detector para formar la imagen final. Además estos poseen una gran profundidad 

de campo que permite enfocar a la vez gran parte de la muestra.  

La preparación de las muestras para ser evaluadas por esta técnica requiere que estas 

sean conductoras, esto se consigue recubriéndolas con una capa muy fina de materiales 

conductores como son el grafito o el oro. En esta tesis doctoral ha sido empleado para la 

caracterización de la morfología de los vidrios mesoporosos bioactivos y para evaluar la 

evolución de su superficie en contacto con fluidos biológicos simulados con el tiempo.  

Por otra parte es posible adquirir una señal de rayos X producida por la muestra hacer 

un análisis elemental semicuantitativo de la composición de la muestra, lo cual ha 

presentado utilidad para evaluar la composición de las fases presentes en la superficie 

delos materiales tras tratarlos en fluidos biológicos simulados. 

La microscopía electrónica de barrido se ha realizado en un microscopio electrónico 

JEOL JSM-6335F (Tokio, Japón) con un voltaje de aceleración de 15-20 kV. Este 

microscopio está instalado en el Centro Nacional de Microscopía Electrónica de la 

UCM. Los análisis de EDS se realizaron en un sistema Oxford acoplado al microscopio 

Pentafet 6335F. 
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Difracción de rayos X (XRD)  
 
La técnica de difracción de rayos X permite estudiar la periodicidad en un material. Los 

rayos X son un tipo de radiación electromagnética cuyo espectro de longitudes de onda 

se sitúa en el rango de 1–100 Å.  

La difracción sólo se da en determinados ángulos de acuerdo con la Ley de Bragg  

definida por la ecuación: 

nλ=2dhkl senθ 

Donde n es un numero entero, λ es la longitud de onda de la radiación, d es la distancia 

interplanar y θ es el ángulo de incidencia. La posición de los máximos de difracción 

correspondientes a cada familia de planos (hkl) permite conocer la estructura cristalina 

de las muestras.  

En esta tesis doctoral se ha utilizado principalmente la difracción de rayos X a bajo 

ángulo que ha permitido estudiar la estructura mesoporosas de los materiales. La 

muestra se expone a un haz de rayos X monocromático (en este caso se empleó un 

cátodo de cobre utilizándose la radiación de la línea Cu kα (λ=1.5418 A)). A partir de la 

difracción a bajo ángulo (2θ = 0.6º – 10º) con un tamaño de paso de 0.02º (2θ) con un 

tiempo de conteo de 5 segundos y es posible obtener información sobre la estructura 

mesoporosa de los materiales. En el caso de los vidrios mesoporosos bioactivos, el 

material es amorfo a escala atómica, sin embargo su mesoestructura porosa produce 

reflexiones que dan lugar a máximos de difracción a bajo ángulo cuando los poros están 

ordenados.  

 

Microscopía Electrónica de Transmisión (TEM)  

Esta técnica permite obtener imágenes a escala atómica de los materiales. La 

microscopía de transmisión electrónica se basa en la interacción que se produce cuando 

un haz de electrones de elevada energía obtenido mediante lentes magnéticas se hace 

incidir sobre la muestra y pasa a través de ella. Se obtiene una imagen que contiene 

información estructural y morfológica. Esta técnica hace uso de las propiedades 

ondulatorias de los electrones para obtener las imágenes y los diagramas de difracción. 

Permite, obtener imágenes de defectos planares, contraste de fases e imágenes con 
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resolución atómica (Microscopía electrónica de alta resolución, HRTEM). La imagen 

está asociada a la intensidad del haz de electrones que son transmitidos a través de la 

muestra, por lo que el espesor de la muestra debe ser suficientemente pequeño para 

permitir el paso de electrones. Por otro lado, el contraste electrónico está asociado a los 

mecanismos de interacción de los electrones con el material de la muestra.  

En el estudio de materiales mesoporosos es una herramienta que permite analizar el 

tamaño y la morfología de los poros de los vidrios mesoporosos bioactivos. 

Resonancia Magnética Nuclear de 29Si, 31P y 13C (RMN)  

Esta técnica se utiliza para determinar la estructura molecular de los vidrios 

mesoporosos bioactivos. La resonancia magnética nuclear es un fenómeno físico que se 

basa en la interacción de los momentos magnéticos de los núcleos atómicos con un 

campo magnético externo. Los núcleos con momento magnético distinto de cero 

absorben la radiación electromagnética en el rango de la radiofrecuencia. La frecuencia 

a la que tiene lugar la absorción depende del entorno químico (o apantallamiento 

electrónico) de los núcleos irradiados, con lo que es posible determinar la estructura de 

las moléculas dependiendo del desplazamiento químico al que aparecen las señales.  

La aplicación de la caracterización por RMN en materiales mesoporosos ha sido posible 

gracias al desarrollo de las técnicas RMN de sólidos, rotación de ángulo mágico (MAS-

RMN) y polarización cruzada (CP-RMN). MAS-RMN permite reducir al mínimo la 

anchura de las bandas del espectro debida a las interacciones dipolares y cuadrupolares 

y a las anisotropías asociadas al desplazamiento químico. La técnica CP-RMN mejora la 

relación señal/ruido del espectro de núcleos con abundancia natural baja sin afectar a la 

resolución del espectro.  

Los experimentos de resonancia magnética nuclear de los núcleos 29Si y 31P tanto para 

polarización cruzada (CP) como para rotación de ángulo mágico (MAS) se realizaron en 

un espectrómetro Bruker AV-400-WB a 79.49 y 161.97 MHz para 29Si y 31P. La 

velocidad de giro fue de 10 kHz para el 29Si y de 6 kHz para el 31P. Como estándar para 

las medidas se utilizaron tetrametilsilano (TMS) y 85% de H3PO4 de 29Si y 31P, 

respectivamente. Los espectros se registraron con tiempo de contacto de 1 ms. El 

período de tiempo entre las sucesivas acumulaciones fue de 5 y 4 s para las medidas 29Si 

y 31P.  
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Los experimentos de resonancia magnética nuclear de 13C para determinar la presencia 

de materia orgánica en la superficie de los materiales se realizaron en un espectrómetro 

Bruker 200 RMN a 75.45 MHz. La velocidad de giro fue de 12 kHz y el período de 

tiempo entre las sucesivas acumulaciones fue de 3 ms. 

Con esta técnica ha sido posible determinar la conectividad de red de los diferentes 

vidrios sintetizados durante la tesis. Además los estudios de RMN han permitido 

determinar la cantidad de materia orgánica anclada covalentemente a la superficie de los 

materiales.  

Adsorción de nitrógeno  

La adsorción física de nitrógeno es una técnica que permite analizar las propiedades 

texturales de los sólidos (superficie específica, volumen y tamaño de poro). Se basa en 

la interacción que tiene lugar entre el adsorbato en este caso nitrógeno gas y el sólido 

que se quiere caracterizar (adsorbente). Los resultados del análisis de fisisorción de 

gases se expresan en forma de isotermas adsorción desorción que relaciona el volumen 

de gas retenido por la superficie del sólido en función de las condiciones de presión. 

Existen seis tipos de isotermas de adsorción clasificadas por la IUPAC, siendo la de tipo 

IV la característica de sólidos mesoporosos. La isoterma de adsorción de tipo IV, 

presenta un incremento importante de la cantidad de nitrógeno adsorbida a presiones 

relativas intermedias, que ocurre mediante un mecanismo de llenado en multicapas. En 

nuestro caso concreto se han utilizado los siguientes modelos matemáticos para 

determinar superficie especifia, volumen y tamaño de poro: 

• Superficie específica: se refiere a la superficie del solido por unidad de masa.  Para 

determinar el área específica de los sólidos es el método B.E.T. (Brunauer-Emmett-

Teller). 

• Volumen total de poro: es el volumen ocupado por el adsorbato dentro del adsorbente, a 

una presión determinada. Esta medida es directa, por lo que no requiere de 

modelización matemática y se expresa como cm3/g.  

• Distribución de tamaño de poro: se obtiene aplicando el modelo Barret-Joyner-Halenda 

(BJH) que permite obtener estas medidas en el rango de los mesoporos (2-50 nm). 
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En esta tesis doctoral, ha permitido confirmar la superficie especifica de los vidrios 

mesoporosos y su tamaño de poro, que resultan factores imprescindibles en el proceso 

bioactivo de los materiales. 

Medidas de potencial zeta (ζ Potential)  

El potencial ζ es una medida que determina la diferencia de potencial existente ente el 

medio de dispersión y la capa de fluido estacionaria sobre la superficie de los materiales 

en dispersión. Su valor indica el alcance de las repulsiones electrostáticas entre 

partículas cargadas en una dispersión.  

La realización de medidas de potencial en función del pH (curvas de potencial) son 

comunes para el estudio de la estabilidad coloidal de la suspensión. Es una técnica de 

fácil manejo y rápida. Durante la tesis doctoral ha resultado útil para determinar la 

eficacia de funcionalizaciones mediante la observación de cambios en el potencial antes 

y después de la modificación de la superficie y para evaluar cómo afecta el uso del 

surfactante a la carga superficial de los vidrios mesoporosos.  

Espectroscopia de fluorescencia de Rayos-X (FRX)  

Esta técnica consiste en la emisión de radiación x secundaria (o fluorescente) 

característica para cada elemento de un material que ha sido excitado previamente con 

rayos gamma. Este fenómeno se utiliza para análisis elemental de materiales. Los 

análisis espectroscópicos de fluorescencia de rayos-X se han llevado a cabo en un 

espectofotómetro Philips PANalytical Aχios, que emplea como fuente de rayos X un 

cátodo de rodio, utilizándose la radiación de la línea Rh kα (λ = 0.6139 A). Este equipo 

emplea dos cristales monocromadores, uno de LiF y otro de wolframio, que discriminan 

la señal de rayos X emitida por la muestra en función de su energía. Durante la tesis, 

esta técnica se ha utilizado para determinar la composición de los vidrios mesoporosos 

bioactivos. 

Espectrometría de emisión atómica de plasma acoplado inductivamente (ICP-

OES) 

La espectrometría de emisión atómica de plasma acoplado inductivamente (ICP-OES) 

utiliza plasma acoplado inductivamente para producir electrones excitados e iones que 

emiten radiación electromagnética en longitudes de onda característica de un elemento 
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particular. Algunas de las principales ventajas de esta técnica es que posee límites de 

detección muy bajos y capacidad de cuantificar diferentes elementos en el mismo 

análisis. 

Esta técnica se utiliza habitualmente para cuantificar iones en disolución. Durante la 

tesis doctoral se ha utilizado para evaluar las cinéticas de bioactividad de los vidrios en 

diferentes medios a través de la cuantificación de las especies químicas liberadas al 

medio.  

Espectroscopia ultravioleta-visible (UV-Vis)  

La espectroscopia UV-Vis permite obtener espectros a partir de medidas de la diferencia 

intensidad entre el haz de luz emitido sobre una muestra en disolución y el haz 

incidente, en el detector en un rango de radiación de entre 200 y 700 nm.  

Las bandas de adsorción en las regiones ultravioleta y visible corresponden a 

transiciones electrónicas en la capa de valencia. Con esta técnica se ha podido realizar la 

detección de fármacos liberados desde los vidrios mesoporosos o medidas de proteínas 

liberadas desde las células en contacto con ellos.  

Espectroscopia de fluorescencia  

Esta técnica consiste en excitar las muestras con un haz de luz desde su de estado 

electrónico fundamental (mediante la absorción de un fotón de una determinada 

longitud de onda) a uno de sus estados electrónicos excitados. A continuación, la 

molécula fluorescente vuele a su estado fundamental perdiendo parte de la energía 

absorbida mediante la emisión de un fotón de una longitud de onda distinta a la de 

excitación. En esta tesis doctoral, se ha aplicado principalmente para evaluar la 

liberación al medio de fármacos fluorescentes desde los vidrios mesoporosos. Por otra 

parte esta técnica ha permitido estudiar diferentes parámetros celulares de 

preosteoblastos en contacto con los vidrios mesoporosos.   

Citometría de flujo  

La citometría de flujo es una técnica que permite obtener información sobre poblaciones 

celulares de entre 5000 y 10000. Las células suspendidas en una solución salina, 

atraviesan un fino tubo transparente una a una sobre el que incide un haz de luz láser. La 

dispersión y reflexión de dicho haz de luz se analizan en duración, intensidad y 

275



Anexo I. Técnicas de Caracterización  
 

 
 

espectro, detectando como las células interactúan con el láser. Dependiendo de cómo la 

célula desvía la luz incidente (parámetros FSC y SSC) o emite fluorescencia 

(parámetros FL1, FL2 y FL3) es posible contar y clasificar las células en función de 

parámetros como morfología, la presencia de biomarcadores, tamaño y complejidad 

celulares.  

Es posible marcar las células con moléculas fluorescentes que permiten determinar el 

momento del ciclo celular en el que se encuentran cada una de las células pudiéndose 

cuantificar la cantidad de células apoptóticas con marcadores específicos. 

Microscopía confocal de fluorescencia  

Esta técnica óptica de imagen se basa en el uso de un colimador (apertura localizada 

delante del fotomultiplicador) para eliminar la luz desenfocada mediante, lo que permite 

adquirir imágenes sólo del plano focal. Con esta técnica es posible reconstruir imágenes 

tridimensionales mediante el apilamiento de sucesivas capas. Su uso está generalizado 

en investigación biomédica, ya que permite el seguimiento procesos biológicos 

mediante el marcaje fluorescente de biomoléculas.  

En la presente tesis doctoral, la técnica permitió evaluar la respuesta celular de 

diferentes tipos de células en contacto con los vidrios mesoporosos bioactivos. Para ello 

es necesario marcar las células con moléculas fluorescentes. En este caso concreto se ha 

utilizado DAPI para marcar los núcleos celulares en el azul y faloidina para marcar los 

filamentos de actina, que forman el citoesqueleto, celular en el rojo.  
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La presente tesis doctoral se centra en el estudio de los vidrios 
mesoporosos bioactivos para su aplicación como injertos óseos 
tras la pérdida o el daño en el hueso por acción de patologías 
como osteoporosis, infección u osteosarcoma. Para ello se ha 
estudiado la influencia de las propiedades estructurales, 
texturales y de la composición química en el comportamiento 
bioactivo y la respuesta celular que generan los materiales. Por 
otra parte se han incorporado compuertas moleculares para 
obtener sistemas estímulo-respuesta. Finalmente se han 
preparado andamios tridimensionales que favorezcan la 
migración y colonización celular para ser utilizados como 
injertos óseos.  
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