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Resumen 
 
   

 El hueso es un tejido mineralizado formado por una matriz compleja en sus diferentes 

niveles jerárquicos que van desde la macro a la nanoescala. La biomineralización ósea ocurre 

mediante un proceso que involucra la formación y el control morfológico de cristales 

inorgánicos de apatita biológica mediante sistemas autoensamblados de moléculas que actúan 

como nanoreactores; éstos ejercen un control exquisito sobre la nucleación, crecimiento y 

modelado de los minerales. El entendimiento de estos procesos biológicos ha servido como 

como fuente de inspiración para la obtención de biomateriales sintéticos. 

 La hidroxiapatita (HA, Ca5(PO4)3(OH)) sintética, es un material comúnmente utilizado 

en ingeniería de biomateriales por sus propiedades fisicoquímicas y biológicas únicas, que le 

proporcionan una buena biocompatibilidad, excelente habilidad para formar enlaces químicos 

con el tejido óseo y apropiada osteoconductividad. Actualmente, uno de los desafíos de la 

ingeniería de tejido óseo consiste en el diseño de una matriz capaz de imitar las propiedades 

del hueso a modo de proporcionar un reemplazo temporal del tejido lesionado, y a su vez con 

una velocidad de biodegradación adecuada que permita la reparación y regeneración del 

tejido.  

 Teniendo en cuenta las consideraciones mencionadas previamente, los objetivos 

planteados para este trabajo de investigación fueron (i) obtener HA nanocristalina a partir de 

la precipitación organizada de los cristales en sistemas autoagregados formados por el anfifilo 

CTAB y distintos polímeros como agentes directores de estructura y (ii) evaluar el potencial 

efecto reparador del tejido óseo de los materiales obtenidos. 

 Se utilizaron plantillas CTAB/polímero diferentes para obtener cuatro materiales que 

presentaron una composición química análoga a la apatita biológica presente en el hueso, 

pero con características topográficas diversas influenciadas por las interacciones específicas 

entre los sistemas híbridos CTAB/polímero y las sales inorgánicas en solución. 

 Para analizar el comportamiento de los materiales en un entorno biológico fueron 

inmersos en diferentes soluciones fisiológicas simuladas para probar sus propiedades de 

biodegradación, bioactividad y adsorción de albúmina. La biocompatibilidad in vitro de los 

mismos se comprobó utilizando osteoblastos y células madre mesenquimales (MSC). En 
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estos ensayos se analizaron los siguientes aspectos: (i) viabilidad y diferenciación de 

osteoblastos; (ii) adhesión de MSC en cubiertas de HA y (iii) adhesión, integridad del 

citoesqueleto y genotoxicidad de MSC en cubiertas híbridas biomiméticas HA / colágeno tipo 

I. Finalmente, se estudió la influencia de las nanopartículas en la coagulación. 

 Los resultados de este trabajo demostraron que es posible controlar las características 

fisicoquímicas y la rugosidad de los materiales utilizando diferentes sistemas como directores 

de estructura, las cuales tienen una gran influencia en las respuestas generadas en un entorno 

biológico simulado. Además, se ha logrado obtener con éxito un material de HA que induce 

respuestas favorables en los ensayos de bioactividad, biocompatibilidad in vitro y en la 

activación de la coagulación, todos ellos indicadores indirectos de su potencial efecto 

osteoinductor in vivo. La información generada resalta la influencia de las características 

superficiales de los biomateriales para determinar su potencial uso en regeneración de tejido 

y su futura aplicación como parte de andamios en ingeniería de tejido óseo. 
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Abstract 
 
   

 Bone is a mineralized tissue composed by a complex matrix arranged in different 

hierarchical levels of organization going from macro- to nanoscales. Bone tissue 

biomineralization involves a control and formation of inorganic crystals of biological apatite 

by self-assembled systems of molecules that act as nano-reactors controlling nucleation and 

growth of minerals. Understanding from biological process has led to important advances in 

the manufacture of synthetic biomaterials. 

 Synthetic hydroxyapatite (HA, Ca5(PO4)3(OH)), is a material commonly used in 

biomaterial engineering due to its unique physicochemical and biological properties such as 

good biocompatibility, excellent ability to form chemical bonds with bone tissue and 

appropriate osteoconductivity. Nowadays, one of the challenges of bone tissue engineering 

consists of designing a bioactive matrix capable of mimicking the natural properties of bone 

while providing a temporary replacement for the injured tissue with a suitable biodegradation 

rate, and thus sustaining tissue repair and regeneration. 

 Therefore, the objectives for this thesis were (i) to obtain nanocrystalline HA using 

inorganic crystal precipitation in self-assembled systems of CTAB and polymers as structure 

directing agents and, (ii) to evaluate the potential bone tissue regenerative effect of HA 

nanomaterials. 

 During the synthesis, templates of four CTAB / polymer systems were used in order to 

obtain materials with similar chemical composition of biological apatite, but with different 

topographies generated by each micelle/polymer system and inorganic minerals hybrid 

interaction. 

 Firstly, materials were immersed in different simulated fluids to test their properties: 

biodegradation, bioactivity and albumin adsorption. The materials’ biocompatibility was 

tested in the presence of both, osteoblasts and mesenchymal stem cells (MSC). The following 

assays were performed: (i) immature osteoblasts’ viability and differentiation, (ii) MSCs’ 

adhesion onto nano-HA materials coatings, and (iii) MSCs’ adhesion, cytoskeletal integrity 

and genotoxicity onto HA/collagen type I coating. Finally, the influence in coagulation 

process by HA nanoparticles was studied.  
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 The results obtained in this research have showed that it is possible to control the 

physicochemical and roughness characteristics of the materials by using different structural 

systems directors, which have dissimilar responses in simulated biological environments. 

Additionally, we successfully synthesized a HA material that induce favorable responses in 

bioactivity, biocompatibility and coagulation in vitro assays; suggesting its in vivo 

osteoinductive potential. These results highlight the influence of material’s surface 

characteristics to determine their tissue regeneration potential to be applied for engineering 

osteogenic scaffolds. 
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Capítulo 1: Introducción general 

Capítulo 1 

Introducción general 
 

 En las últimas décadas la ingeniería de tejidos ha avanzado a nivel mundial como 

resultado de la creciente demanda derivada de la complejidad de las problemáticas de salud 

actuales y el aumento de la esperanza de vida [1]. Cada año millones de personas sufren de 

fracturas óseas graves que constituyen un importante problemática e implican un gran gasto 

de los sistemas de atención de salud [2]. La necesidad de reemplazar o reparar el deterioro de 

los huesos ha llevado a los científicos a buscar nuevos diseños y métodos de síntesis para 

obtener biomateriales innovadores que sustituyan y regeneren los tejidos. Actualmente, 

resulta un gran desafío el diseño de biomateriales que imiten la complejidad de la 

organización jerárquica del hueso y que a su vez posean las mismas propiedades biológicas y 

mecánicas. Atendiendo a estas consideraciones, ha sido necesario un estudio 

interdisciplinario del tema, enfocando la problemática desde áreas como la ingeniería de 

materiales, la fisicoquímica y la bioquímica. En el presente capítulo se dará una breve 

introducción de los conceptos utilizados en ingeniería de tejidos y de los materiales sobre los 

que se fundamenta el trabajo desarrollado en la presente disertación. 

 

1.1. Organización jerárquica del hueso  

 El hueso es un tejido con una organización ordenada en el cual estructuras complejas a 

gran escala se forman a partir de otras más pequeñas. El esqueleto humano adulto tiene en 

total 206 huesos, siendo su estructura y composición dependiente de la ubicación y función 

particular. A gran escala el esqueleto se conforma en un 20 % por hueso esponjoso, o 

trabecular, y en un 80 % por hueso compacto, o cortical [3]. El hueso esponjoso es 

extremadamente poroso, con espacio para la médula ósea y los vasos sanguíneos, pero con 

menor resistencia a la compresión. A diferencia de éste, el hueso compacto es la capa densa 

exterior, cuya función principal es la de soporte.  

 A nivel microscópico el hueso se organiza en bloques estructurales llamados osteonas, 

formados por capas concéntricas de hueso lamelar ubicadas alrededor de un grupo de vasos 

sanguíneos, alojados en el interior de un conducto central llamado canal de Havers. En estas 
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estructuras las fibras de colágeno se orientan de manera alterna, lo que les confiere una 

resistencia significativa [4], [5].  

 El último nivel jerárquico del hueso se compone de una nanoarquitectura formada por 

fibrillas de colágeno de 300 nm de largo y 1,5 nm de diámetro [6]; sobre y entre las fibrillas 

se ubican los cristales inorgánicos de apatita biológica con dimensiones que varían entre los 

10 a 100 nm y de formas variadas, siendo mayormente aplanados aunque se encontraron de 

forma acicular y de rodillo [7] (figura 1.1). 

 

 

Figura 1.1: Organización jerárquica del hueso en donde se observan las distintitas estructuras 

que lo componen a diferentes escalas. Esquema adaptado de Wegst y col. [8]. 

 

 

1.1.1. Composición y características de la nanoarquitectura ósea  

 A nanoescala, el hueso, la dentina y el esmalte dental se compone de una fase orgánica 

reforzada por una matriz inorgánica compuesta por depósitos de apatita carbonatada 

pobremente cristalizada, denominada “apatita biológica” [9]. La matriz orgánica está formada 

por aproximadamente un 95 % de fibras de colágeno de tipo I  (Co I) y un 5 % de 

proteoglicanos, glicoproteínas (como la osteopontina y la osteocalcina), citoquinas y factores 

de crecimiento [10]. Por otro lado, la matriz inorgánica es compleja y variable, debido a que 

la red cristalina de la apatita biológica tiene múltiples sustituciones iónicas pudiendo, además, 

alojar grandes cantidades de vacancias [11]. Su composición química y estructura cristalina 

es muy similar a la de la hidroxiapatita (HA) estequiométrica [Ca10(PO4)6(OH)2] salvo 
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algunas modificaciones, por lo que muchos autores utilizan la denominación “hidroxiapatita” 

para referirse a la apatita biológica ósea. Dentro de las modificaciones químicas más 

relevantes se pueden nombrar las sustituciones de los iones fosfato (PO4
3-

) por iones 

carbonato (CO3
2-

) o iones fosfato ácido (HPO4
2-

), y la de los iones oxidrilo (OH
-
) por los 

iones carbonato (CO3
2-

), originando la siguiente formulación química tentativa: [12] 

 

𝐶𝑎8,3(𝑃𝑂4)4,3( 𝐻𝑃𝑂4 ó 𝐶𝑂3)1,7(𝑂𝐻  ó 1
2⁄ 𝐶𝑂3)0,3 [1.1] 

 

 También, un quinto de los iones calcio (Ca
2+

) pueden estar reemplazados por iones 

sodio (Na
2+

), potasio (K
+
) y/o magnesio (Mg

2+
) (figura 1.2). El efecto que generan estas 

sustituciones es la reducción de las constantes de la red cristalina c y a, modificando las 

propiedades del cristal como la cristalinidad, estabilidad térmica, morfología y solubilidad, 

entre otras [13]. Como resultado la apatita biológica es deficiente en calcio y parcialmente 

carbonatada respecto a la HA estequiométrica, con una relación Ca/P menor a 1,67 (tabla 

1.1).   

 

Figura 1.2: Esquema de una unidad estructural hexagonal de HA estequiométrica proyectada 

en la dirección [001]. A la derecha se indica la ubicación de las sustituciones iónicas en el 

cristal de la apatita biológica ósea. Esquema adaptado de la publicación de Lu y col. [14]. 
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Tabla 1.1 Comparación de las características químicas, cristalográficas y mecánicas de la 

apatita biológica ósea y la HA estequiométrica [15], [16]. 

 Apatita biológica ósea 

 

HA estequiométrica 

Composición (% peso) 

 

  

Ca 24,50 39,60 

P 11,50 18,50 

CO3
2-

 5,8 ------ 

Na 0,70 ------ 

Mg 0,55 ------ 

K 0,03 ------ 

F 0,02 ------ 

Cl 0,10 ------ 

Relación Ca/P (% peso) 2,13 2,15 

Relación Ca/P (% atómico) 1,65 1,67 

Características del cristal 

 

  

Parámetro de red (± 0,0003 nm)   

a 0,941 0,943 

c 0,6880 0,6887 

Tamaño aproximado del cristal  

Porcentaje de cristalinidad (%) 

50 x 25 x (2,5 – 5) nm 

33 - 37 

Desde micras a nanómetros 

100 

Propiedades mecánicas 

 

  

Módulo elástico (GPa) 7 - 30 10 

Resistencia a la tracción (MPa) 50 - 150 ≈ 100 

 

 Mayormente, la HA obtenida en el laboratorio se caracteriza por cristalizar en su forma 

más estable de cristal hexagonal, con un grupo espacial P63/m y en dirección [001] a lo largo 

del eje “c” [17], [18]. A la hora de analizar su interacción con otras moléculas, resulta 

importante destacar la característica superficial anisotrópica de los cristales por poseer dos 

planos principales con carga neta diferente: el plano “c” negativo por la presencia de grupos 

fosfato y el plano “a” positivo con iones calcio expuestos en su superficie (figura 1.3) [19].  
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Figura 1.3: Representación esquemática de un cristal hexagonal de HA estequiométrica en 

donde se indican los planos “c” y “a”. Las esferas azules, blancas, rojas y amarillas son Ca, P, 

O y OH, respectivamente. Imagen adaptada de la publicación de Okada y col.  [20] 

 

1.1.2. Formación de la nanoarquitectura ósea: proceso de biomineralización 

 Las células del hueso responsables de la producción de los elementos constituyentes de 

la matriz ósea son los osteoblastos. En principio, estas células sintetizan y secretan fibras de 

Co I, al igual que otras proteínas constituyentes de la matriz extracelular como la 

osteopontina, osteocalcina y fosfatasa alcalina (FAL). Las fibras colágenas se autoensamblan 

en el espacio extracelular donde adquieren su estructura secundaria de triple hélice, a partir 

de aquí denominadas fibrillas [21]. En el proceso de mineralización vuelven a tomar 

protagonismo los osteoblastos por ser las encargadas de liberar al espacio extracelular 

vesículas cargadas de iones generando el microambiente sobresaturado necesario para iniciar 

la nucleación de los cristales de apatita biológica. Más aún, algunas investigaciones afirman 

que en el interior de estas vesículas se forman fosfatos de calcio amorfos precursores de la 

apatita biológica, aunque el mecanismo exacto no se encuentra completamente dilucidado y 

existen diversas teorías al respecto [22]. Entonces, una vez sobresaturado de iones el 

microambiente ocurre la nucleación de la fase sólida por la agrupación estocástica de soluto, 

donde un grupo de tamaño crítico, considerado como el precursor de la cristalización, se 

deposita en los huecos que quedan entre las fibrillas de colágeno. Luego se forman los 

cristales hexagonales de apatita y crecen con el eje “c” orientado en dirección paralelo a las 

fibrillas de Co I (figura 1.1); de este modo la nucleación y crecimiento mineral se encuentra 

asociada al tamaño, organización y periodicidad en la que se encuentran ensambladas [23]. 
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Sin embargo, como el Co I no es un agente nucleador de apatita biológica per se, ciertas 

proteínas no colágenas, capaces de unirse al calcio y al fosfato a través de sus grupos ésteres 

fosfato y carboxilo, ayudan a la deposición ordenada de los cristales de apatita biológica 

determinando sus dimensiones, forma, orientación y distribución tridimensional [22], [24]–

[26]. Así, a medida que el hueso madura la matriz ósea aumenta por nucleación y agregación 

de dichos cristales guiados por la matriz proteica que actúa como plantilla. 

  

1.2. Clasificación de los biomateriales según sus propiedades 

 Hasta aquí se ha profundizado acerca de la organización jerárquica del hueso desde su 

dimensión macroscópica hasta la nanométrica; a continuación se procederá a ahondar en 

conceptos básicos sobre biomateriales y luego los específicamente diseñados para sustituir el 

tejido óseo.  

 Un biomaterial es cualquier sustancia que ha sido diseñado para interactuar con 

sistemas biológicos para un propósito médico - ya sea un producto terapéutico (aplicado a el 

tratamiento, aumento, reparación o sustitución de una función de los tejidos del cuerpo) o un 

diagnóstico [27]. Los biomateriales fueron clasificados por los especialistas según sus 

propiedades en cuatro “generaciones” claramente marcadas, las cuales no se deben interpretar 

de manera cronológica sino conceptual, puesto que cada una es producto de la evolución en 

los requisitos y las propiedades de los materiales involucrados [28]. La primera generación de 

biomateriales son los bioinertes; este tipo de materiales no generan una respuesta o 

interacción con el entorno cuando se introducen en el tejido biológico [29], metales como el 

acero inoxidable, el titanio y el aluminio son algunos ejemplos [30]. Los materiales de la 

segunda generación se caracterizan por ser bioactivos y degradables en condiciones 

biológicas, denominándose biodegradables. La bioactividad es definida como la capacidad 

del biomaterial a unirse al tejido circundante [31], que para los sustitutos de tejido óseo se 

encuentra asociada a la formación de una capa de hidroxiapatita carbonatada en su superficie. 

La importancia de la formación de esta cubierta radica en que es la responsable de la 

formación de enlaces químicos fuertes entre el tejido óseo y el implante [32]; si esto no 

ocurriese el implante puede ser encapsulado por tejido conectivo fibroso impidiendo la 

aposición directa del hueso lo que culmina en el rechazo del implante [33]. Los avances en el 

conocimiento de los mecanismos biológicos han conducido a una mejor comprensión de las 

interacciones biológicas con las superficies de los biomateriales, y por lo tanto se han 
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desarrollado biomateriales de tercera generación, capaces de estimular o inhibir respuestas 

celulares específicas a nivel molecular, haciendo que una vez implantados ayuden al cuerpo a 

regenerarse a sí mismo [34]. Finalmente, la cuarta generación son los denominados 

materiales “inteligentes” o biomiméticos, por imitar no solo el grado de complejidad del 

tejido sino también su funcionalidad [35]. Hasta el momento no se han podido obtener 

materiales con la misma organización jerárquica del hueso, que por la naturaleza híbrida de 

su matriz se caracteriza por poseer una gran resistencia a la compresión y al mismo tiempo es 

flexible y resistente a la fractura, actuando como soporte mecánico y estructural pero además 

interviniendo en las funciones biológicas del tejido [36]. 

 

1.3. Requerimientos de un implante óseo de última generación  

 

1.3.1. Fenómenos biológicos en la interfase biomaterial - hueso  

 Cuando un implante óseo es insertado en el cuerpo humano se desencadena una 

secuencia de reacciones en su interfase que resultan determinantes para su posterior 

integración con el tejido óseo circundante. Tal es así que, los implantes de última generación 

son capaces de inducir en sus superficies procesos biológicos específicos que culminan en la 

formación de hueso nuevo y la integración del implante al hueso circundante, como se 

esquematiza en la figura 1.4.   

 En este campo de estudio se utilizan tres términos para nombrar los principales 

fenómenos biológicos que aseguran la curación y éxito del implante: osteoconducción, 

osteoinducción y osteointegración [37]. El término osteoconducción se refiere a la capacidad 

del implante a direccionar la formación de hueso nuevo en su superficie; para ellos el 

biomaterial debe actuar como andamio dirigiendo el crecimiento vascular, migración y 

adhesión celular (figura 1.4 A-C) [38], [39]. La osteoinducción ocurre cuando el material 

brinda el entorno adecuado para la diferenciación de las células madre mesenquimales o 

MSC (del inglés “mesenchymal stem cells”) a osteoblastos, evento que se desencadena en la 

primera semana de implantación (figura 1.4 D-E) [37]. Por último, el anclaje estable entre el 

implante y el hueso en el tiempo se denomina osteointegración, proceso complejo que es 

influenciado por la naturaleza macroscópica y microscópica de la superficie del implante y su 

biocompatibilidad, entre otros [36]. 
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Figura 1.4: Eventos que se desencadenan en la interfase biomaterial – hueso. (A) 

Inmediatamente después de que un biomaterial es implantado los iones y proteínas del medio 

toman contacto con la superficie del material. Además, se produce la ruptura de los vasos 

circundantes al tejido haciendo que se inicie el proceso de coagulación [40]. (B) Tras la 

formación del coagulo las células madre mesenquimales (MSC) migran hacia la superficie 

del material gracias a la red tridimensional de fibrina [33]. (C) Luego se adhieren, proliferan 

y modifican la matriz extracelular mediante la liberación de citoquinas y factores de 

crecimiento [42]. (D) Entre el día 3 y 6, la polarización de las células osteogénicas y las 

modificaciones de la matriz desencadenan su diferenciación a osteoblastos, los cuales 

comienzan a depositar la matriz orgánica [24]. (E) Entre el día 6 al 21 ocurre la 

mineralización. (F) Después de los 21 días, el hueso nuevo es remodelado por acidificación y 

proteólisis mediada por osteoclastos [43]. Esquema adaptado de la publicación de Schwartz y 

col. [42]. 

 

1.3.2. Influencia de las características superficiales: hidrofilicidad y  

nanorugosidad 

 Como se observa en la figura 1.4 el primer contacto del biomaterial una vez implantado 

es con los iones y moléculas del medio biológico. Los fluidos corporales tienen una 

composición diversa y compleja por lo que desencadenan un amplio rango de interacciones y 

procesos competitivos moleculares en su interfase. En primer lugar ocurre la adsorción de 

agua, luego los iones forman una doble capa electroquímica, posteriormente se adsorben 

biomoléculas de bajo peso molecular, como pequeñas cadenas de aminoácidos, y finalmente 

las proteínas [44]. Estas últimas una vez adsorbidas, pueden adquirir diferentes 

conformaciones geométricas que son reconocidas o no por lo receptores transmembrana 
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celulares dependiendo de las secuencias de aminoácidos que dejen expuestas. Generalmente, 

el reconocimiento celular de estos sitios proteicos específicos permite la adhesión de las 

células osteogénicas al sustrato (figura 1.5) [45].  

 Ciertas características superficiales de los biomateriales tiene una gran influencia en la 

adsorción de proteínas, como ser la composición, forma, cristalinidad, carga superficial, 

hidratación y topografía [45], [46]. Entre ellas se considera que la hidrofilicidad moderada y 

la nanorugosidad benefician la interacción célula – implante [45]. La hidrofilicidad no solo 

determina el tipo y cantidad de proteínas que se adsorben, sino también la conformación que 

éstas adquieren. En superficies moderadamente hidrofílicas ciertas moléculas de la matriz 

extracelular, como la fibrina, el colágeno y la laminina, son adsorbidas en su configuración 

espacial más flexible, y de este modo son fácilmente reconocidas por los receptores de 

membrana celular [47]. Por otra parte, otras moléculas como la albúmina, la proteína más 

abundante del plasma sanguíneo, se adsorbe preferentemente sobre superficies hidrofóbicas 

[48], [49] bloqueando la adsorción de otras proteínas pro – adherentes e inhibiendo la 

adhesión celular [50]. 

 

 

Figura 1.5: Esquema de la interacción célula – implante. A nanoescala observa como las 

integrinas, que son receptores transmembrana de adhesión celular, reconocen a ciertas 

proteínas de la matriz extracelular (proteínas pro – adherentes como la fibronectina y la 

vitronectina) adsorbidas sobre la superficie del implante. Esquema adaptado de la publicación 

de Gittens y col. [51]. 
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Con relación a la topografía superficial del implante, existe un gran interés en su 

modificación a modo de acelerar la velocidad de osteointegración. Entre las distintas 

topografías posibles, los materiales a nanoescala, por definición con dimensiones entre 1 y 

100 nm [52],  demostraron tener una influencia positiva en la regeneración del tejido óseo 

[45]. Además de simular la nanoarquitectura de la matriz inorgánica natural del hueso, la 

rugosidad nanométrica presenta ventajas respecto a la microrugosidad, como ser su gran 

superficie de reacción debido a la mayor relación superficie – volumen y su capacidad de 

interaccionar con diferentes moléculas biológicas de tamaño similar. Al mismo tiempo 

favorece la difusión de nutrientes en la zona del implante, lo que da lugar a un adecuado 

crecimiento y proliferación celular [53]. Más aún, se cree que las superficies 

nanoestructuradas promueven la adhesión preferencial de osteoblastos sobre la de otras 

células como los fibroblastos; de este modo se reduce el riesgo del encapsulamiento del 

implante mediado por los fibroblastos y se promueve la integración del mismo con el tejido 

circundante [54]. Es importante destacar que se ha visto una notable disminución de la 

respuesta inflamatoria e inmunológica en los materiales con mencionadas dimensiones [55]. 

Sumado a esto, algunos investigadores observaron una bioactividad mejorada sobre 

superficies nanoestructuradas, posiblemente debido a la mayor superficie de reacción [56], 

[57]. 

 

1.4. Hidroxiapatita nanoestructurada aplicada a regeneración de tejido óseo 

 Los cerámicos de fosfato de calcio, y en particular la HA sintética, tienen una ventaja 

básica y al mismo tiempo fundamental para ser aplicados en regeneración del tejido óseo en 

comparación con otros biomateriales: su composición química. Cuando son utilizados en 

implantología ósea y dental, su semejanza en la composición química con la apatita biológica 

induce respuestas biológicas similares a las que ocurren normalmente en el entorno del tejido 

óseo [58] (figura 1.4). Los biomateriales de fosfato de calcio se utilizan con éxito en cirugías 

cráneo-maxilofaciales [59], odontología y ortopedia [60], y también pueden aplicarse como 

material de relleno o como recubrimientos de implantes metálicos de cadera y dentales para 

aumentar sus propiedades bioactivas [61]. Como se mencionó en la sección anterior, 

particularmente la HA nanoestructurada ha llamado considerablemente la atención por sus 

propiedades ventajosas respecto a materiales de mayor escala. La incorporación de 

nanopartículas de HA a los materiales mejora sus propiedades mecánicas y biológicas, 
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volviéndolos más densos, con mayor  resistencia a la fractura y osteointegración mejorada 

[62], [63].  

 

1.4.1. Obtención de nanopartículas de HA mediante la utilización de agregados 

micelares 

 Con el objetivo de obtener nanopartículas de HA los investigadores han utilizado 

diversidad de síntesis, sin embargo muchas de ellas dan como resultado partículas con baja 

cristalinidad, grandes diámetros y productos finales con impurezas [64]–[71]. Las más 

utilizadas con las síntesis hidrotérmicas, aunque en la mayoría de los casos se observan 

características indeseadas en los productos finales. Cuando se emplean tratamientos a 

temperaturas relativamente altas se obtienen polvos gruesos policristalinos, y cuando se 

utilizan temperatura más bajas los polvos se aglomeran y el tamaño de partícula no es 

homogéneo [72].  

 A modo de evitar los inconvenientes mencionados anteriormente, se han diseñado con 

éxito nuevas síntesis hidrotérmicas “biomiméticas” que emplean estructuras orgánicas 

blandas, como los agregados micelares y poliméricos, que actúan como agentes directores de 

estructura [67], [73], [74]. Las superficies de estas estructuras orgánicas dirigen la nucleación 

de los compuestos inorgánicos por complementariedad geométrica, electrostática y 

estereoquímica, permitiendo un control preciso del tamaño y forma de las partículas [75]–

[77]. Estas técnicas son análogas a la mineralización del hueso, en donde los cristales de la 

matriz mineral se forman y crecen orientados por los agregados de moléculas proteicas.  

 Entre las estructuras orgánicas blandas mencionadas, los anfıfilos se utilizan a menudo 

para imitar los sistemas biológicos por ser moléculas simples con la capacidad se 

autoensamblarse para formar estructuras geometrías más complejas, denominados agregados 

micelares. Los anfifilos tienen una estructura bipolar formada por una zona hidrofílica, 

altamente soluble en agua, y una zona hidrofóbica o liposoluble, generalmente formada por 

una cadena hidrocarbonada alquílica o perfluoroalquílica. Estas moléculas tienden a 

organizarse espontáneamente en solución a fin de satisfacer su doble afinidad y la manera en 

que se agregan o autoensamblan se correlaciona con la estructura química del anfifilo en 

condiciones experimentales bien definidas [78], [79]. La estructura de los agregados 

micelares que forman puede determinarse mediante el parámetro de empaquetamiento crítico 
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o CPP (del inglés “critical packing parameter”) que permite correlacionar la forma del 

anfifilo con la morfología del agregado (figura 1.6) y se calcula con la siguiente expresión 

[80]: 

𝐶𝑃𝑃 =
𝑣

𝑎0 . 𝑙𝑐
 1.1 

 

donde 𝑣 es el volumen que ocupa la región hidrofóbica del anfifilo, lc la longitud  de la región 

hidrofóbica y a0 el área de la región hidrofílica (figura 1.7).  

 

 

Figura 1.6: El parámetro de empaquetamiento crítico (CPP) está terminado por la forma del 

anfifilo, que a su vez influencia la estructura del agregado micelar. Esquema adaptado de la 

publicación de Ramanathan y col. [79]. 
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Figura 1.7: Estructura de un anfifilo e interacciones en una micela. Volumen que ocupa la 

región hidrofóbica del anfifilo (v), longitud  de la región hidrofóbica (lc) y área de la región 

hidrofílica (a0). 

  

 Las micelas son un tipo de agregado que se forma por el autoensamblado espontáneo de 

moléculas anfifílicas cuando se encuentran por encima de la denominada concentración 

micelar crítica (CMC), a partir de la cual las propiedades fisicoquímicas de la solución 

cambian de forma abrupta. A esta concentración los anfıfilos se organizan de manera tal que 

las regiones hidrofóbicas se ubican en el interior y las regiones hidrofílicas en el exterior de la 

micela formando una corona [79].  

 Ciertas condiciones experimentales, como el pH, la temperatura y la luz, pueden alterar 

la carga de los grupos polares y como consecuencia cambian las características de los 

agregados micelares [81]–[83]. Así mismo, la adición de sales a una disolución de micelas 

iónicas puede originar un aumento del grado de empaquetamiento de las moléculas de 

anfifilo en el agregado debido a la neutralización de su carga, produciéndose, bien un 

crecimiento axial de la micela, una transformación de micela esférica en cilíndrica, o la 

transición de agregado micelar a vesícula. Tal es el caso de las sales de cloruro de potasio y 

cloruro de calcio que apantallan con sus iones las repulsiones entre las cabezas polares de 

ciertos anfifilos y como resultados aumentan su CPP pasando de micelas esféricas a 

cilíndricas [84], [85]. 

 

1.4.2. Técnicas para la caracterización fisicoquímica de nanopartículas 

 Cuando los nanomateriales, por si mismos o integrados a dispositivos médicos, se 

introducen en un entorno biológico pueden inducir una variedad de efectos que van desde un 
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aumento en la bioactividad del implante hasta la citotoxicidad. Esto puede ser debido a una 

variedad de interacciones intermoleculares que ocurren en la interfase [41]; por tal motivo las 

propiedades fisicoquímicas del nanomaterial deben ser estudiadas exhaustivamente como 

primer paso para su posterior aplicación biomédica. En la tabla 1.2 se da una breve 

descripción de las técnicas utilizadas para la caracterización fisicoquímica de los 

nanomateriales obtenidos durante el desarrollo de este trabajo de investigación. 

Tabla 1.2: Técnicas utilizadas para la caracterización de nanomateriales cristalinos. 

 

Técnica Aplicación 

 

Microscopía electrónica 

SEM Estudio de la rugosidad superficial [86] 

 

EDX - SEM Detección y cuantificación de elementos químicos. 

 Proporción elemental en diferentes regiones de la muestra. 

 

TEM Análisis morfológico de las nanopartículas. 

 Distribución de tamaño de partícula. 

H-TEM Observación de planos cristalográficos [87], [88] 

 

Métodos espectroscópicos 

DRX Determinación de la identidad del cristal. 

 Tamaño cristalino y porcentaje de cristalinidad. 

 Identificación de distorsiones en parámetros en la red del cristal  

Detección de impurezas o subproductos de síntesis [89]. 

 

FT-IR Detección de la presencia de determinados grupos funcionales 

en la estructura de la muestra. 

Detección de impurezas o subproductos de síntesis. 

 

NIRS Análisis cuantitativo y cualitativo del agua adsorbida en 

superficie. 

 

Potencial zeta (ζ) Obtención de la carga superficial: valor absoluto mayor que 30 

mV indica una condición estable, mientras que un valor entre 10 

mV y -10 mV son consideradas partículas aproximadamente 

neutrales [90]. 

 

Abreviaturas: Microscopía de barrido o SEM (del inglés “scanning electron micrsocopy”), 

Analizador de energía dispersiva de rayos X, o EDX (del inglés “energy dispersive X-ray 

spectroscopy”), Microscopía electrónica de transmisión o TEM y H-TEM (del inglés 

“transmission electron microscopy” y “high resolution transmission electron microscopy”), 

Difracción de rayos X o DRX, Espectroscopía de luz infrarroja por transformada de Fourier o 

FT-IR (del inglés “Fourier transform infrared spectroscopy”), espectroscopía de IR cercano o 

NIRS (del inglés “near-infrared spectroscopy”). 
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Objetivo general 

 

La presente propuesta estudiará nuevas estrategias de síntesis de materiales en base a 

hidroxiapatita nanocristalina similar a la apatita biológica que forma parte del tejido óseo. En 

estos materiales se desea conjugar la capacidad de actuar como estructura de soporte 

temporal con la de regenerar tejidos dañados.  

 

Objetivos específicos 

1. Sintetizar materiales que simulen la matriz mineral ósea mediante la utilización de 

sistemas formados por micelas cilíndricas de CTAB y polímeros como agentes 

directores de la estructura. 

2. Realizar una caracterización fisicoquímica y determinar los parámetros de rugosidad 

de los materiales para analizar si sus características particulares se ven influenciadas 

por las distintas interacciones de los sistemas CTAB/polímero. 

3. Estudiar el comportamiento de los materiales en diferentes entornos fisiológico in 

vitro: 

a. Biodegradación al pH fisiológico de la sangre y a pH ácido para simular 

condiciones de resorción ósea. 

b. Biomineralización en presencia de suero fisiológico simulado, solución sin 

proteínas ni células que simula las condiciones iónicas del plasma sanguíneo, 

utilizada para estudiar la bioactividad in vitro de los materiales.  

c. Interacción con albúmina, la proteína más abundante del plasma sanguíneo, y 

su efecto sobre la biomineralización. 

4. Estudiar la biocompatibilidad de los materiales in vitro mediante ensayos de 

viabilidad, diferenciación, adhesión, integridad del citoesqueleto y genotoxicidad. 

5. Analizar el efecto de los materiales en el proceso de coagulación. 
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Capítulo 3 

Síntesis y caracterización de HA nanoestructurada 

 

 

3.1 Introducción 

 En este trabajo de investigación se utilizó una síntesis biomimética hidrotermal con el 

fin de obtener  nanopartículas de HA de morfología y tamaño controlado. Para regular el 

tamaño, forma, nucleación y crecimiento cristalino de las nanopartículas se manipularon 

plantillas de CTAB. La restricción del crecimiento y evolución de los cristales se logró 

utilizando cuatro polímeros diferentes, dando como resultado materiales con topografías 

particulares. El método propuesto permite obtener materiales que reproducen, en cierta 

medida, la estructura jerárquica ósea lo que les conferiría potenciales propiedades de 

bioactividad y biocompatibilidad. Tales características son deseables y, en ciertos casos, 

estrictamente necesarias para que los materiales puedan ser utilizados en un futuro como 

unidades de construcción nanométricas en ingeniería tisular; siendo diseñados con la 

finalidad de imitar las funciones estructurales y biológicas de la matriz extracelular. 

 

3.1.1 Síntesis de nanopartículas de HA utilizando estructuras autoensambladas de 

CTAB 

Datos informados en literatura indican que el tamaño de un nanocristal de apatita 

biológica es de aproximadamente 10 a 100 nm, con forma aplanada, acicular o de rodillos [1]. 

Con el fin de imitar su morfología y estructura cristalina se pueden utilizar micelas cilíndricas 

para dirigir la nucleación de los cristales. Uno de los anfifilos catiónicos formadores de 

micelas más efectivo y ampliamente estudiado es el bromuro de hexadeciltrimetilamonio, 

más conocido por su abreviatura CTAB (del inglés “Cetyl trimethylammonium bromide”). El 

CTAB es una sal de amonio cuaternaria que se caracteriza por tener una cadena 

hidrocarbonada de 16 carbonos y un grupo polar cargado positivamente [2] (figura 3.1). Por 

encima de la concentración micelar crítica (CMC) este anfifilo forma en solución acuosa 

micelas esféricas de 2 a 3 nm de diámetro [3], y en presencia de sales es posible obtener 

micelas cilíndricas de aproximadamente 47 nm de longitud [4], [5]. Las investigaciones 

realizadas por Liu y col. [6] han demostrado que la utilización de nitrito de sodio (NaNO2) 
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durante la síntesis permite un control eficiente de la estructura de las micelas de CTAB. El 

nitrito de sodio no solo induce la transición de micelas esféricas a cilindros, sino que también 

evita que los nanocilindros formados aumenten en diámetro, debido a que actúa como un 

regulador de pH modificando las fuerzas iónicas en solución [6].  

 

 

 

Figura 3.1: Estructura de la molécula de CTAB. La región hidrofílica del anfifilo se señala 

en rojo y la hidrofóbica con azul. 

 

3.1.2 Obtención de superestructuras utilizando polímeros como directores de 

estructura 

 Las síntesis bioinspiradas se han desarrollado ampliamente como una ruta de desarrollo 

de materiales inorgánicos con morfologías controladas mediante la utilización de 

superestructuras orgánicas autoensambladas para la obtención de patrones complejos [7]. Una 

manera de diseñar estructuras inorgánicas jerárquicas es mediante la utilización de polímeros 

solubles en agua, los cuales intervienen en la formación y modificación de las partículas 

cristalinas.  

 El polietilenglicol (PEG) es un polímero comúnmente utilizado en biomedicina por su 

biocompatibilidad y sus propiedades fisicoquímicas favorables. En solución acuosa se 

caracteriza por formar una película muy móvil, tiene un gran volumen excluyente y, al ser 

una molécula libre de cargas, se evita la fuerte interacción entre los constituyentes de la 

síntesis [8], [9]. Se ha demostrado que durante la síntesis de nanopartículas de HA en 

presencia de CTAB y PEG es posible obtener estructuras dendríticas y nanorodillos 

distribuidos al azar, mientras que sin la incorporación de PEG se consiguen estructuras con 

forma de agujas [10], [11]. De acuerdo a las publicaciones de Qiu y col. [10], el PEG tiene 

tres funciones principales en este proceso: (i) modificar o controlar la superficie nanométrica 

del cristal, (ii) controlar la velocidad de reacción y (iii) actuar como un agente dispersante del 

nanocristal. Al igual que el PEG, existen otros polímeros que pueden ser empleados como 
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directores de estructura aprovechando su comportamiento en solución acuosa e interacciones 

con otras moléculas y nanopartículas [12], [13].  

La síntesis utilizada para este trabajo de investigación se basa en estructuras 

autoensambladas para la obtención de cuatro materiales compuestos por nanopartículas de 

HA. Como se hizo mención en la sección 3.1.1, para dirigir el tamaño y estructura de las 

mismas se emplearon micelas cilíndricas de CTAB. Posteriormente, el arreglo de las 

nanopartículas a niveles nano y micrométrico se obtuvo utilizando cuatro polímeros 

diferentes: (i) Polipropilenglicol (PPG), (ii) PEG 400, (iii) el copolímero PEG–PPG–PEG y 

(iv) Octilfenoxipolietoxietanol (IGEPAL
®

 CA 630) (figura 3.2). 

 

 

 

Figura 3.2: Estructura molecular de los polímeros PPG, PEG, PEG-PPG-PEG e IGEPAL
® 

CA-630. Las regiones hidrofílicas de las moléculas de polímero se marcan en rojo y las 

hidrofóbicas con azul. 

 

 La interacción entre las micelas y los polímeros restringirán el crecimiento de los 

cristales dirigiendo su asociación para inducir la disposición de la estructura final. La 

estructura puesta en marcha se basa en el efecto sinérgico de las redes poliméricas confinadas 

que toman contacto con la plantilla externa de micelas cilíndricas de CTAB. La manipulación 

de mencionadas interacciones influenciará en las propiedades fisicoquímicas y en la 

rugosidad superficial de los materiales, las cuales se encuentran estrechamente relacionadas 

con su comportamiento en un entorno biológico.  
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3.1.3 Estudio de la topografía de superficies 

Como se profundizó en el capítulo 1 sección 1.3.2, el éxito de un implante se encuentra 

íntimamente relacionado con sus propiedades superficiales. Al ser la superficie del 

biomaterial la que estará en contacto directo con el sistema vivo, resulta fundamental su 

exhaustiva caracterización. La topografía superficial de un material puede ser caracterizada 

mediante técnicas como la microscopía de fuerza atómica o instrumentos electrónicos 

llamados rugosímetros. Otra alternativa es la utilización de microscopía electrónica de 

barrido (SEM) y diferentes paquetes computacionales que sirven para calcular parámetros de 

superficie empleando micrografías digitalizadas [14]–[16]. Una explicación más detallada de 

la técnica se encuentra en la sección 3.2.3.1 de “Métodos experimentales”. Los parámetros de 

rugosidad principalmente estudiados en el área de los biomateriales son: la rugosidad media 

(Ra), la rugosidad cuadrática media (Rq), el coeficiente de asimetría (Rsw) y el coeficiente de 

escarpadura (Rku) (figura 3.3). 

 

 

Figura 3.3: Representación gráfica de los parámetros de rugosidad de superficie más 

utilizados. (A) Ra: rugosidad media. (B) Rq: rugosidad cuadrática media. (C) Rsw: coeficiente 

de asimetría. (D) Rku coeficiente de escarpadura. Esquema adaptado de la página web de 

Olympus
®
 [17]. 
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Universalmente el parámetro de rugosidad más utilizado es la rugosidad media, Ra, 

definida como la desviación absoluta media de la rugosidad desde la línea media a lo largo de 

la longitud del plano de muestreo. Por otro lado, la presencia de grande desviaciones en la 

línea media se logra calculando la rugosidad cuadrática media, Rq, por ser un parámetro más 

sensible a las variaciones y se utiliza para representar la distribución de altura del perfil [18].  

Cuando se obtienen valores Ra y Rq similares es posible diferenciar los perfiles 

mediante los coeficientes de asimetría, Rsw, y de escarpadura, Rku. La combinación de ambos 

parámetros permiten además estudiar el efecto de la fricción y desgaste que ocurre en la 

interfase implante – hueso [19]. El coeficiente de asimetría, Rsw, es utilizado para estudiar la 

simetría del perfil de rugosidad sobre la línea media. Este parámetro permite distinguir entre 

perfiles con diferentes resistencias a la cizalladura, que es la tensión máxima de corte que 

puede soportar la interfase material – hueso antes de que falle el implante [20]. Es decir, un 

perfil con gran cantidad de valles profundos, y por lo tanto baja resistencia a la cizalladura, 

tiene un valor negativo de Rsw. Por el contrario, un perfil con alta resistencia a la cizalladura, 

en donde predominan los picos sobre los valles presenta un Rsw positivo. [21]. Finalmente, el 

Rsw es nulo cuando la distribución de alturas es simétrica, con igual cantidad de picos y 

valles.  

 Para la detección de picos agudos y valles profundos aislados es posible utilizar el 

coeficiente de escarpadura, Rku, que describe la agudeza de la densidad de probabilidad del 

perfil [21]. Cuando Rku es menor a 3 se dice que la distribución de la curva es platicúrtica, 

perfil característico por presentar escasos picos agudos. Si Rku es mayor a 3 la distribución de 

la curva se la denomina leptocúrtica, con predominante picos altos [22].  

Otro concepto interesante para el estudio de superficies y en la ciencia de los materiales 

es la arquitectura fractal. Los fractales naturales son patrones repetitivos a través de un rango 

finito de escalas que se observan en muchas estructuras biológicas, tales como el hueso. Su 

influencia y relevancia en el tejido biológico no se encuentra completamente dilucidada, pero 

se ha observado que las superficies de implantes revelan este tipo de patrones repetitivos en 

las escalas micro y nanométricas. Debido a esto, la dimensión fractal, Df, es un parámetro 

importante que se utiliza frecuentemente para describir la arquitectura ósea ya que se la 

correlaciona con sus propiedades biomecánicas, y específicamente el método de “conteo en 

una caja” es extensamente utilizado para medir la Df  del hueso trabecular [23], [24]. En la 
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sección 3.2.3.1 de “Métodos experimentales” se hace una descripción detallada de esta 

metodología. 

 

3.2 Métodos experimentales 

 

3.2.1 Reactivos 

 Bromuro de hexadeciltrimetilamonio (CTAB, PM =364.48 g/mol, 99 % Sigma), 

Polietilenglicol 400 (PEG 400, PM = 380–420 g/mol, δ = 1,126 g/cm
3
 a 25 °C, Sigma-

Aldrich), Polipropilenglicol (PPG, PM= 425 g/mol, δ = 1,004 g/cm
3
 a 25 °C, Sigma-Aldrich), 

copolímero PEG – PPG – PEG (10 % m/m, PM = 2800 g/mol, δ = 1,018 g/cm
3
, Sigma-

Aldrich), Octilfenoxipolietoxietanol (IGEPAL
®

 CA 630, (C2H4O)nC14H22O, PM = 603 

g/mol, δ = 1,06 g/cm
3
 a 25 °C, Sigma-Aldrich), Fosfato de sodio (Na3PO4, PM= 148 g/mol, 

96 % Sigma), Cloruro de calcio (CaCl2, PM = 91 g/mol, 99 % Sigma), Nitrito de sodio 

(NaNO2, PM =69 g/mol, 97 % Sigma), solución reguladora de fosfato salino o PBS (del 

inglés “phosphate buffered saline”) (1X, Sigma-Aldrich). Se utilizó agua tridestilada para la 

preparación de todas las soluciones. 

 

3.2.2 Síntesis de materiales de HA: MI, MII, MIII y MIV 

 Durante esta estudio se sintetizaron cuatro materiales de fosfato de calcio denominados 

MI, MII, MIII y MIV, a partir de una modificación de la síntesis descripta por Liu y col. [6]. 

En primer lugar, para el material MI se realizó una solución micelar de CTAB 3,13 mM en 

350 ml de agua y se mantuvo bajo agitación magnética a 500 rpm a temperatura ambiente 

hasta el final de la síntesis. Luego se incorporaron 20 ml del polímero PPG. El siguiente paso 

fue  incorporar en secuencia 2 M de nitrito de sodio en solución acuosa y 0,22 g de cloruro de 

calcio. Por último, se agregaron gota a gota 200 ml de solución acuosa de 0,41 M de fosfato 

de sodio. Para la integración de todos los reactivos se mantuvo la agitación magnética durante 

una hora a temperatura ambiente. Como siguiente paso, las soluciones obtenidas fueron 

sometidas a un tratamiento hidrotérmico en autoclave durante 24 h a 100 °C. Al sacar los 

frascos del autoclave se obtuvieron dos fases de las cuales el sobrenadante fue descartado y el 

precipitado, en el cual se encuentra el material, se filtró con papel de filtro y se lavó con agua 

tridestilada repetidas veces para remover impurezas. Durante la optimización de las 
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condiciones de síntesis con el fin de descartar los restos de componentes orgánicos los 

materiales se calcinaron durante 3 h a 400 °C y durante 6 h a 650ºC. Los materiales MII, MIII 

y MIV se prepararon siguiendo el mismo protocolo pero en vez de PPG se utilizaron los 

polímeros PEG, el copolímero PEG–PPG–PEG e IGEPAL® CA 630  respectivamente. 

Como control del efecto de los polímeros en la estructuración de las nanopartículas se utilizó 

una síntesis sin agregar polímero.  

 

3.2.3 Técnicas de caracterización 

 

3.2.3.1 Microscopía electrónica de barrido y cálculo de los parámetros de rugosidad  

 Para estudiar la morfología de la superficie de los materiales se tomaron imágenes de 

microscopía de barrido (SEM) de emisión de campo ZEISS Ultra Plus operando con un 

voltaje de aceleración 3,00 kV (distancia de trabajo: 2,1 mm). La compensación local de 

carga se realizó por inyección de nitrógeno y las imágenes fueron adquiridas mediante 

detectores de electrones secundarios y de electrones retrodispersados integrados a la lente 

para la obtención de los perfiles de rugosidad superficial.  

 Como se hizo mención en el párrafo anterior, el perfil superficial de los materiales se 

obtuvo mediante el procesamiento de señales de electrones retrodispersados o BSE (del 

inglés “back-scattered electrons”) utilizando un software de procesamiento de datos [25], 

[26]. La imagen BES que se produce es proporcional a la inclinación a lo largo de la 

superficie de barrido del haz de electrones. Esto significa que el perfil de rugosidad 

superficial se puede derivar de la integración de las intensidades BES, que varían a lo largo 

del área de escaneo. De este modo se obtuvieron reconstrucciones digitalizadas del material 

en tres dimensiones [27] y se calcularon los siguientes parámetros de la topografía de 

superficie: Ra, Rq, Rku, Rsw, los parámetros de profundidad (Rz,i, Rz,máx, Rz,med) y Df utilizando 

el software ImageJ
®
 1.47v acoplado a paquetes de procesamiento de imágenes tales como 

“Roughness calculation” y “SurfCharJ 1q” [28]. 

Los parámetros Ra y Rq, se definen matemáticamente y se implementa digitalmente 

mediantes las siguientes ecuaciones: 
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donde l es la longitud del perfil, yi es la altura en el punto número i y n el número de 

intersecciones del perfil en la línea media (figura 3.4).  

 

 

 

Figura 3.4: Gráfico de un perfil en el cual se indican los valores que se utilizan para calcular 

los parámetros de rugosidad. Esquema adaptado de la publicación de Gadelmawla y col. [18]  

 

 La línea media de Rq es la línea que divide el perfil, por lo que la suma de cuadrados de 

las desviaciones del perfil de alturas de éste es igual a cero. Para calcular la asimetría del 
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perfil a través del coeficiente Rsw, se utiliza una fórmula matemática y numérica, que tiene un 

número N de puntos, como se muestra a continuación: 

 

𝑅𝑠𝑤 =
1

𝑅𝑞
3  ∫ 𝑦2𝑝(𝑦)𝑑𝑦

∞

−∞
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𝑁𝑅𝑞
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3

𝑁

𝑖=1

) 

3.6 

 

 

 El coeficiente Rku se representa matemáticamente e implementa digitalmente con las 

siguientes ecuaciones: 

 

𝑅𝑘𝑢 =
1

𝑅𝑞
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3.8 

 

 

En cuanto a los parámetros de profundidad se pueden nombrar a: la profundidad de 

rugosidad individual (Rz,i), la profundidad de rugosidad máxima (Rz,máx), la profundidad de 

rugosidad media (Rz,med), los cuales son utilizados para diferenciar perfiles asimétricos. Rz,i es 

la distancia vertical entre el pico más alto y el valle más bajo dentro de un plano de muestreo. 

El promedio aritmético de las profundidades de rugosidad individuales de longitudes de 

muestreo consecutivos es Rz,med, y la mayor profundidad de la rugosidad dentro de la longitud 

de evaluación corresponde a Rz,máx (figura 3.5) [29], [30]. 
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Figura 3.5: Representación gráfico de Rz,i, Rz,máx y Rz,med. Esquema reproducido de la página 

web de Rubert & Co Ltd [31]. 

 

Para calcular la dimensión fractal (Df) de la superficie de los materiales se puede 

utilizar el método de “conteo en una caja”. Este método previamente utilizado por Hassan y 

col. [32] consiste en aplicar una cuadrícula cada vez más fina sobre el área estudiada y contar, 

en cada iteración, el número de cajas que contiene al menos una parte del objeto a medir. 

Luego se relaciona Df  a un  número “n(s)” de cajas con dimensión “s” necesarias para 

rellenar el área superficial de la partícula de acuerdo a la siguiente ecuación: 

 

𝐷𝑓 = lim
𝑠→0

ln 𝑛(𝑠)

ln(1
𝑠⁄ )

 
3.9 

 

 

Este método puede optimizarse utilizando un procedimiento de cálculo ideado por  

Foroutan-Pour y col. [33] que permite una determinación precisa de los parámetros clave del 

método, es decir, el número y las dimensiones de las cajas [34]. Inicialmente las imágenes 

con 256 niveles de grises 1024 x 768 pixeles son convertidas a imágenes binarias. Después, 

la dimensión fractal de la curva deriva de la pendiente de un ajuste lineal de mínimos 

cuadrados del gráfico “log n” vs. “log (tamaño de la caja)”, siendo “n” el número de  cajas 

iguales no solapadas que pueden llenar el área superficial proyectada de los agregados. Estas 

operaciones son realizadas con la ayuda de paquetes computacionales [28] . 

Muchos autores han demostrado que, en general, no hay una relación entre 

dimensiones fractales en 2D (Df) y en 3D, basándose en la dimensión Minkowski–Bouligand 

y en  el contenido de las proyecciones en las direcciones de planos [35]. Sin embargo, se han 
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encontrado relaciones entre ambos en sistemas específicos, tales como nanopartículas de 

óxido de aluminio [36], asumiendo una distribución de masa uniforme a lo largo de la tercera 

dimensión: 

 

𝐷3𝐷 = 0,47𝐷𝑓 + 1,78 3.10 

 

3.2.3.2 Espectroscopía de energía dispersiva de rayos X  

 Mediante espectroscopía de energía dispersiva de rayos X (EDX) asociado al 

microscopio de barrido (SEM) de emisión de campo ZEISS Ultra Plus se obtuvo información 

cualitativa y semicuantitativa sobre la composición elemental de las muestras. 

 

3.2.3.3 Microscopía electrónica de transmisión  

 Las muestras se observaron utilizando un microscopio de transmisión de electrones 

(TEM) CM-12 Philips equipado con una cámara digital MEGA VIEW-II DOCU y operado a 

120 kV con un aumento de 730.000×. Los materiales en polvo se colocaron sobre 

portamuestras de cobre (2.000 mesh) y las observaciones se realizaron en campo brillante. 

Además, las micrografías de transmisión de alta resolución (HTEM) se obtuvieron con un 

TEM - FE OMEGA Libra 200 operado a 200 kV con un aumento de 100.0000×. En este 

caso, las muestras se colocaron en portamuestras de carbono (2.000 mesh) y las 

observaciones se realizaron en un campo brillante. Para el análisis morfológico de las 

nanopartículas se utilizaron las micrografías TEM obtenidas con los microscopios 

anteriormente mencionados, mientras que las dimensiones de las nanopartículas se calcularon 

con el programa de procesamiento de imágenes ImageJ
® 

1.47v. A partir de las micrografías 

HTEM se realizó una reconstrucción del patrón de difracción de electrones aplicando la 

transformada de Fourier mediante el software de procesamiento de imágenes ImageJ
®
 1.47v. 

 

3.2.3.4 Difracción de rayos X en polvo  

 Los espectros de difracción de rayos X (DRX) de las muestras fueron obtenidos 

utilizando un difractómetro Philips PW 1710 con radiación Cu Ka (λ = 1,5418 Å) y un 

monocromador de grafito operado a 45 kV; 30 mA y 25 ° C. El tamaño medio de las 
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partículas cristalinas (δ) se calculó a partir de la ecuación de Scherrer utilizando el ancho a 

media altura del pico más intenso del patrón de difracción de cada muestra [37]: 

 

𝛿 =
0,939𝜆

𝛽𝑐𝑜𝑠𝜃
 

3.11 

 

 

donde 0,939 el valor de la función de forma, λ es la longitud de onda de la radiación incidente 

(Cu Ka), β es la anchura integral del pico de difracción del plano (211) del espectro y θ es el 

ángulo de difracción. La fracción de fase cristalina (Xc) del polvo de HA se evaluó utilizando 

la siguiente ecuación [37]: 

 

𝑋𝑐 = 1 −  
 𝜈112 / 300 

𝐼300
 

3.12 

 

 

donde I300 es la intensidad del pico de difracción del plano (300) y υ 112 / 300 es la intensidad 

del hueco entre los picos de difracción de los planos (112) y (300) de la HA. Las 

incertidumbres estimadas fueron del 20 % aproximadamente. 

 

3.2.3.5 Espectroscopía infrarroja con transformada de Fourier  

 Las muestras se analizaron utilizando espectroscopía infrarroja con transformada de 

Fourier (FT-IR) marca Fourier Nicolet FT-IR Nexus 470. Previamente fueron secadas al 

vacío para evitar la presencia de agua adsorbida en el espectro, luego se mezclaron con polvo 

de KBr y se prensaron para formar un comprimido semitransparente. 

 

3.2.3.6 Espectroscopía de reflectancia en el infrarrojo cercano  

 Para las medidas de espectroscopía de reflectancia en el infrarrojo cercano (NIRS) las 

muestras en polvo fueron previamente mortereadas; se colocaron dentro de recipientes con 

fondo plano para formar cilindros de 10 mm de diámetro y 5 mm de espesor. El equipo 

utilizado fue un espectrofotómetro FTIR - NIR Nicolet iS50 (Thermo Scientific, Waltham, 
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MA, USA) y, además, para llevar a cabo las medidas de reflectancia difusa, se utilizó un 

accesorio denominado “esfera integradora”. Los espectros se midieron en atmósfera de aire y 

a temperatura ambiente. En el presente estudio la esfera integradora fue operada en la región 

reflectiva entre 1000 – 2500 nm, y para calibrar la línea de base se utilizó un estándar de 

difusión reflectiva de oro (99,9 % Reflectivo). 

 

3.2.3.7 Potencial Zeta (ζ) 

 El potencial Zeta (ζ) de las partículas se midió con un equipo Malvern Zetasizer Nano 

(ZS90) con un láser de He-Ne (λ = 633 nm). Para realizar las medidas se colocaron 800 µl de 

soluciones diluidas de los materiales en solución reguladora 1X PBS (pH 7,4) previamente 

sonicados en una celda capilar Zetasizer Nano Series DTS1070 (Malvern). El software de 

Malvern calcula el potencial ζ a partir de las movilidades electroforéticas (μE), utilizando la 

ecuación de Henry [38]. 

 

𝑈𝐸 =
2Ɛ𝑧𝑓 (𝐾𝑎)

3Ƞ
 

3.16 

 

donde UE es la movilidad electroforética, Ɛ es la constante dieléctrica, z es el potencial ζ, 

f(Ka) es la función de Henry y Ƞ es la viscosidad. 

 

3.2.4 Análisis estadístico de los datos 

 La significación estadística de los datos se evaluó utilizando t-test de Student y se 

consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [39]. Los datos 

cuantitativos se expresan como la media ± desviación estándar (DE) del conjunto de 

experimentos. 
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3.3 Resultados y discusión 

 

3.3.1 Optimización de las condiciones de síntesis 

En primer lugar se realizó la puesta a punto de las condiciones de síntesis de los 

materiales con el objetivo de descartar residuos orgánicos mediante tratamiento térmico, pero 

al mismo tiempo conservar la estructura cristalina del producto. Las técnicas de 

espectroscopia FT-IR y DRX son métodos ampliamente utilizados para investigar los 

cambios estructurales y la estabilidad térmica de los materiales a base de fosfato de calcio 

[40]. 

El CTAB es un compuesto indeseado en materiales con aplicación biomédica ya que 

las membranas plasmáticas de las células son bicapas fosfolipídicas que al interaccionar con 

tensioactivos se desestabilizan, rompen y conducen a la muerte celular. Más aún, uno de los 

productos de disociación del CTAB, el catión CTA
+
, tiene una acción catalítica que puede 

provocar la inactivación de la enzima ATP sintasa mitocondrial, que juega un rol 

fundamental en la respiración celular, inhibiendo la actividad metabólica y conduciendo a la 

muerte celular [41]. A los efectos de detectar la presencia de mencionado producto orgánico 

se analizaron los espectros de FT-IR, los cuales revelaron que únicamente los materiales que 

no fueron calcinados presentaron los modos vibracionales característicos de CTAB en 2849 y 

2916 cm
-1

 [42]. En todos los espectros se observaron las bandas características de absorción 

de los grupos funcionales fosfato en 1036 (ν3), 602 (ν2), 563 (ν4) y 470 (δ) cm
-1

 y los 

oxidrilos en 632 (ν1)  y 3572 (v3). Por último, las bandas anchas observadas en los espectros 

de los materiales sin calcinar a 1650 y 3440 cm
-1

 indican la presencia de agua adsorbida, 

dichas bandas son menos pronunciadas en los de los materiales calcinados debido a su 

evaporación (figura 3.6).   

 La identidad cristalográfica de los materiales se determinó con DRX; del análisis de los 

espectros se detectó que los materiales calcinados a 400 °C durante 3 h ajustan con los picos 

de difracción indexados en la base de datos JCPDS (“Joint Committee on Powder Diffraction 

Standards”) número 00-09-0432 para la HA hexagonal con la siguiente formulación química 

Ca10(PO4)6(OH)2 (figura 3.7 A). En cambio, los espectros de los materiales calcinados 

durante 6 h a 650 °C no ajustan con el de la HA hexagonal (figura 3.7 B), posiblemente 

debido a la formación de productos de descomposición generados por el calcinado ya que se 

ha informado que a altas temperaturas la HA se descompone dando impurezas de óxidos de 
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calcio, fosfato tricálcico alfa (α-TCP) y beta (β-TCP) de acuerdo con la siguiente ecuación 

química [43], [44]:  

 

𝐶𝑎10(𝑃𝑂4)6(𝑂𝐻)2 → 2𝐶𝑎3(𝑃𝑂4)2 +  𝐶𝑎3(𝑃2𝑂8) + 𝐶𝑎𝑂 +  𝐻2𝑂 [3.1] 

 

 

 

Figura 3.6: Espectros de FT-IR del material MI. El círculo punteado indica la zona en donde 

se encuentran los modos vibracionales ν1 y ν3 del CTAB en 2849 y 2916 cm
-1

 

respectivamente. ν1: estiramiento simétrico; ν2: flexión simétrica; ν3: estiramiento asimétrico, 

ν4: flexión asimétrica, νL: modo libracional. 
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Figura 3.7: (A) Espectros de DRX de los materiales MI, MII, MIII y MIV (calcinados a 400  

y °C por 3 h) y MI sin calcinar. (B) Espectro de DRX del material calcinado durante 6 h a 

650 °C. Los espectros se compararon con los principales picos de difracción de la HA 

estequiométrica de estructura hexagonal (nro. 00-09-0432 base de datos JCPDS) y con otros 

fosfatos de calcio: α-TCP (A), β-TCP (B), CaO (C) y fosfato tetracálcico (TTCP). 
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  Los espectros de DRX y FT-IR demostraron que la filtración y posterior calcinación 

de los materiales a 400 ºC durante 3 h fueron condiciones suficientes para eliminar los 

residuos orgánicos indeseados de la síntesis y al mismo tiempo permitió que se mantenga la 

estructura cristalina hexagonal de la HA, por lo que los materiales con mencionado 

tratamiento térmico fueron seleccionados para continuar con los estudios de caracterización. 

 

3.3.2 Caracterización fisicoquímica de nanomateriales de HA 

 Como se mostró en la sección anterior, la naturaleza química y cristalográfica 

determinadas mediante el análisis de los espectros de FT-IR y DRX de los materiales 

coincide con la HA hexagonal.  

 A continuación se estudió la nanomorfología de los materiales mediante microscopia 

TEM, para ellos se diluyeron en etanol y se sonicaron para observar las partículas 

individuales. En las micrografías se encontró que están compuestos por partículas uniformes 

con forma de rodillos, alargadas y de bordes redondeados (Figura 3.8). La medición de los 

tamaños de las partículas en su eje longitudinal permitieron determinar que únicamente el 

material MIV difiere con respecto al resto significativamente, debido a su mayor dispersión 

en la distribución de tamaño; sin embargo los diámetros de las nanopartículas en todos los 

materiales son similares. Los tamaños de partícula aproximados obtenidos utilizando los 

espectros de DRX aplicando la ecuación de Scherrer fueron menores que los medidos 

utilizando las micrografías (tabla 1.1), lo que podría tener dos causas probables, la 

interferencias en los cálculos debidas al factor instrumental [45] y la suposición de partículas 

esféricas con cristales de simetría cúbica [46].  

 Las muestras control, a las que no se les agregó polímero durante la síntesis, dieron 

como producto final partículas individuales de mayor tamaño (entre 70 y 150 nm de longitud 

y 15 a 20 nm de diámetro), coincidiendo con los resultados obtenidos por otros grupos de 

investigación [5], [47]. Como se esperaba, la presencia de las moléculas poliméricas causó 

una reducción en las dimensiones de las nanopartículas en aproximadamente un 30 %. 
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Figura 3.8: Micrografías TEM de los materiales MI, MII,  MIII y MIV. Los histogramas 

muestran la distribución de tamaño en el eje longitudinal de las nanopartículas. 

 

Tabla 1.1: Características de las nanopartículas en cada material obtenidas por TEM y DRX. 

 MI MII MIII MIV 

 

Microscopía TEM 

    

Longitud (nm) 21,59 ± 4,21  25,69 ± 5,13 28,2 ± 5,32 40,73 ± 7,98 

Diámetro (nm) 7,9 ± 0,7 8,9 ± 0,5 8,1 ± 0,8 8 ± 1,02 

Ecuación de Scherrer, δ     

Tamaño promedio (nm) 

 

13,0 ± 3,0 8,4 ± 2,5 10,4 ± 3,1 8,9 ± 1,5 

Porcentaje de 

cristalinidad, Xc (%) 71,83 ± 6,12 62,63 ± 2,29   53,72 ± 3,91 55,43 ± 3,82 
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 Las micrografías HTEM permitieron identificar los planos cristalinos de las 

nanopartículas, y aplicando la transformada de Fourier a las imágenes se pudo observar el 

patrón hexagonal del cristal (Figura 3.9) [48]. Las distancias entre los planos cristalinos a lo 

largo del eje de elongación fueron de 0,358 nm y a lo largo del diámetro de 0,425 nm, 

dimensiones similares a las distancias interplanares de los planos (002) y (110) del cristal de 

HA respectivamente [37]. Por lo general, las partículas de HA estequiométrica crecen en 

dirección [001] sobre el eje “c” del cristal [49]. Esto coindice con lo observado en las 

micrografías de HTEM, ya que el plano cristalino del eje de elongación (002) es paralelo al 

plano (001). 

 

 

Figura 3.9: (A) Micrografía HTEM de una nanopartícula de HA del material MI en la que se 

observa los planos cristalinos. En el recuadro de las esquina se muestran las difracciones de 

electrones del área selecta extraído por transformada de Fourier mediante procesamiento de 

imágenes utilizando el software ImageJ
®
. (B) Esquema de un cristal hexagonal en el cual se 

indican los ejes de simetría y direcciones de los planos utilizando la nomenclatura de los 

índices de Miller. 

 

El porcentaje de cristalinidad aproximado se calculó utilizando la ecuación 3.12, que 

considera que el cristal de HA es más cristalino mientras más separados estén los picos de 

difracción (112) y (300) en los espectros de DRX. Considerando el porcentaje de cristalinidad 

se obtuvo el siguiente orden: MI > MII > MIII = MVI (tabla 1.1).   

 Por último, la microestructura de la superficie de los materiales y la composición 

elemental de las muestras se evaluó mediante micrografías SEM y EDX, respectivamente 

(figura 3.10). Los resultados revelaron que únicamente el material MIII presenta una 
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relaciones Ca/P similar a las del hueso cortical (1,63 ± 0,2) y trabecular (1,5 ± 0,2) [50]. El 

resto de los materiales poseen un exceso de calcio en su composición respecto a la HA 

estequiométrica, posiblemente debido a la presencia de óxidos de calcio como CaO y 

Ca(OH)2 [51].  

 

 

Figura 3.10: Determinación de la microestructura y microanálisis (SEM-EDX) de los 

materiales MI, MII, MIII y MIV en donde se observa la composición elemental de cada 

muestra. Esta información fue utilizada para calcular la relación molar de calcio respecto al 

fósforo (Ca/P). 
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3.3.3 Nucleación y crecimiento de los cristales de HA 

 Se propone que durante la síntesis los cristales se nuclearon sobre la superficie de las 

micelas cilíndricas autoagregadas formadas por CTAB mediante el mecanismo previamente 

descripto por Wang y col. [47]. En solución acuosa el CTAB se ioniza completamente en su 

catión con estructura tetraédrica, el CTA
+
. Los aniones fosfato (PO4

3-
) también tienen 

estructura tetraédrica, por lo que los cationes CTA
+
 pueden interactuar favorablemente con 

los aniones PO4
3- 

complementándose entre sí de manera estérica y electroestática [47]. Según 

el mecanismo de Wang y col. el proceso que podría estar teniendo lugar es que los iones 

PO4
3- 

 reemplacen los iones Br
- 
de las micelas de CTAB y luego los cationes Ca

2+
 estarían 

siendo atraídos mediante un mecanismo denominado “reconocimiento molecular” (figura 

3.11 A).  

 

 

Figura 3.11: (A) Representación esquemática de los iones CTA
+
, Ca

2+
 y PO4

3-
. (B) 

Interacción de los polímeros con CTAB para la obtención de los diferentes materiales e (C) 

interacción entre las cadenas poliméricas hidrofílicas en medio acuoso. 

 

 

A. 

B. 

C. 
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3.3.4 Sistemas de plantillas CTAB – polímeros 

 Una considerable cantidad de literatura científica ha sido publicada en base al estudio 

de sistemas CTAB – polímero y su interacción en solución, especialmente el sistema CTAB -

PPG [52]–[58], utilizado para la síntesis del material MI. Se ha determinado que las 

moléculas de PPG, que se caracterizan por ser hidrofóbicas y con baja solubilidad en agua, 

interactúan fuertemente en solución acuosa con las moléculas de CTAB para formar micelas 

mixtas CTAB/PPG a una concentración total en solución mayor a 7,0 – 8,8 mM (figura 3.11 

B, MI) [53], [59]. En contraste, el homopolímero PEG es hidrofílico y se envuelve alrededor 

de la superficie externa de la micela de CTAB, formando bucles en el agua circundante [53] 

(figura 3.11 B, MII). Además, la presencia de las moléculas de PEG (CTAB/PEG ~ 1/51) 

genera un incremento en la CMC característica del CTAB a 0,11 mM [58].  

 Por otro lado, el copolímero tribloque PEG-PPG-PEG  y el polímero IGEPAL
®
 CA 630 

están formados por segmentos hidrosolubles y otros liposolubles. Además, ambos polímeros 

forman mezclas de agregados en las condiciones de síntesis (CTAB/PEG–PPG–PEG ~ 1/7; 

CTAB/IGEPAL® CA 630 ~ 1/32) [60]; en este caso las cadenas poliméricas podrían estar 

formando puentes sobre diferentes dominios de la molécula [61] y además formar agregados 

cuando toman contacto con el agua (figura 3.11 B, MIII y MIV)  

 Como se muestra en el esquema 3.11 C, los sistemas micelares CTAB/PEG–PPG–PEG 

y CTAB/IGEPAL® CA 630 presentan cadenas de óxido de polietileno (PEO) que sobresalen 

por fuera de los agregados. La presencia de las cadenas de PEO da lugar a la formación del 

modelo de collar entre las micelas y los bloques del polímero entrecruzados [62]. Tasaki y 

col. [52], [58] desarrollaron una simulación de la dinámica molecular del PEG con 15 

unidades de óxido de etileno (OE) en solución acuosa, revelando una estructura compleja de 

hidratación de PEG en agua. Una molécula simple de agua ubicada cada 2 unidades de OE 

actúa como un puente entre las cadenas de PEG y se propone que ocurre un comportamiento 

similar durante la síntesis de los materiales obtenidos. Las investigaciones realizadas por 

Tasaki y col. [52] demostraron que estos puentes se encuentran presentes incluso cerca de los 

100 °C, lo que permite suponer que la organización estructural del polímero entre las micelas 

de CTAB persiste aún durante el tratamiento hidrotérmico al cual fueron sometidas las 

muestras.  

 En la síntesis hidrotermal utilizada las partículas tienen una restricción en su 

crecimiento mediada por la superficie de las micelas. Como resultado de estas interacciones, 
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la longitud de los nanorodillos de HA no excede los 47 nm correspondientes a la longitud de 

las micelas cilíndricas de CTAB formados bajo las condiciones de síntesis [5]. En las 

micrografías SEM no se observaron estructuras bicontinuas, solo una asociación de las 

nanopartículas de HA, lo que significa que no se mineralizó el polímero durante la formación 

del material y que la deposición de HA se encuentra restringida a la superficie de las micelas. 

Sin embargo la morfología de la superficie de los materiales es diferente dependiendo del 

polímero utilizado. El crecimiento anisotrópico de los cristales puede ser explicado por las 

interacciones específicas que tiene lugar utilizando cada uno de los polímero [63]. La 

adsorción de estos aditivos en caras particulares del cristal puede inhibir su crecimiento 

mediante la reducción de la energía superficial [63]. Además, el potencial de la interacción 

intermicelar puede ser modificado eficazmente por la cadenas de polímeros, tanto cuando 

forma puentes entre las micelas individuales como cuando se encuentran solo a su alrededor, 

generando las distancias entre las micelas se vean alteradas y, consecuentemente, se 

modifique la superficie y la porosidad del material.  

 

3.3.5 Análisis de la rugosidad  

 Mediante inspección visual de las micrografías SEM todos los materiales tienen aspecto 

de red nanoestructurada (figura 3.12), sin embargo un análisis riguroso de las micrografías 

digitalizadas obtenidas demostró que los parámetros de rugosidad difieren ligeramente (tabla 

1.2 y figura 3.12). 

 

Tabla 1.2: Parámetros de rugosidad de los materiales. 

 MI MII MIII MIV 

Ra (nm) 119,75 109,40 97,03 78,56 

Rq (nm) 174,85 167,11 157,35 141,53 

Rsw 1,45 1,52 1,61 1,78 

Rku 2,12 2,32 2,62 3,24 

Df 1,832 1,855 1,868 1,906 

D3D 2,64 2,65 2,66 2,68 
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Figura 3.12: Reconstrucción topográfica 3D de los materiales.  

 

 Desde MI hasta MIV se pudo observar una disminución de la rugosidad media (Ra) y a 

su vez un aumento gradual en el valor de D3D. Respecto al parámetro de asimetría, todos los 

materiales tienen un valor de Rsw positivo, característico de los perfiles donde predominan los 

picos sobre los valles, lo que les otorga mayor resistencia a la cizalladura [21]. En cuanto a el 

parámetro de escarpadura, en los materiales MI, MII y MIII se observa una distribución 

platicúrtica (Rku < 3), característica de perfiles con escasos picos agudos. Por el contrario, la 

distribución de la curva del material MIV es leptocúrtica (Rku > 3), donde predominan los 

picos agudos. Este parámetro resulta sumamente útil a la hora de analizar la topografía de 

implantes ya que la presencia de gran cantidad de picos agudos en la superficie del 

biomaterial genera un aumento en la concentración de tensiones en la interfase hueso – 

implante, lo que conlleva a la resorción ósea [21], [64]–[66], por lo tanto se esperarán 

mejores respuestas en superficies con valores de Rku menores a 3. 

 Del análisis de los parámetros de rugosidad y la interacción CTAB – polímero se 

observa que los materiales MI y MII, sintetizados utilizando los homopolímeros PPG y PEG 
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respectivamente, tienen una topografía más irregular, mientras que los materiales MIII y 

MIV, preparados con copolímeros dibloque PEG-PPG-PEG e IGEPAL
®
 CA 630 

respectivamente, mostraron superficies menos irregulares. Las moléculas de PEG-PPG-PEG 

e IGEPAL
®

 CA 630 tienen fracciones hidrofílicas e hidrofóbicas y forman mezclas de 

agregados en presencia de CTAB (figura 3.11 B MIII y MIV) [53]. En cambio, los 

homopolímeros PPG y PEG son completamente hidrofílicas o hidrofóbicas y se ubican 

totalmente por fuera o por dentro de los agregados de CTAB, a excepción de los dos grupos 

terminales –OH que se ubican entre las regiones polares de las moléculas del surfactante 

(figura 3.11 A MI y MII). En estos dos sistemas, la conexión de los agregados micelares 

disminuye al igual que el efecto estructural. En consecuencia, la habilidad del PEG y del PPG 

de unir las micelas formando un arreglado denso determina la topografía final del material 

inorgánico. Distinto es el caso de los polímeros IGEPAL
®
 CA 630 y de PEG–PPG–PEG en 

donde sus regiones hidrofóbicas se ubican dentro de la mezcla de agregados de CTAB. 

Mientras que por fuera, en contacto con el agua, se ubican las cadenas hidrofílicas, una 

cadena de PEG con 7 unidades de óxido de etileno (OE) y dos con 3 unidades de OE, en 

IGEPAL® CA 630 y PEG-PPG-PEG respectivamente. Las partes sobresalientes de los 

polímeros interactúan a través de enlaces de hidrógeno [52] y enlazan, a su vez, agregados de 

CTAB en una especie de red estructurada compacta. 

 

3.3.6 Carga superficial  

 Como se hizo mención en el capítulo 1 sección 1.3.2, tanto la afinidad por el agua como 

la carga superficial de los biomateriales son propiedades que influencian en el tipo y 

conformación de las proteínas que se adhieren [67]. Particularmente, la carga superficial es 

una característica que toma protagonismo en el primer contacto de la superficie del implante 

con las proteínas del plasma sanguíneo, impactando en la cascada de señales que inician la 

coagulación [68], mecanismo que se desencadena para detener la hemorragia en el momento 

de la implantación. Se ahondará sobre la influencia de la carga superficial en el proceso de 

coagulación en el capítulo 9 de la presente disertación. 

 Algunos investigadores afirman que el punto isoeléctrico de la HA se encuentra por 

debajo de pH = 6, por lo que su carga neta es negativa en soluciones neutras y alcalinas, pH 

entre 6 y 11,7 respectivamente, ya que los grupos fosfatos quedan expuestos en la superficie 

(figura 3.11) [69]. Estos resultados concuerdan con las medidas de potencial ζ de carga 
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superficial del  material MI en condiciones fisiológicas (37 °C y pH = 7,4) la cual es 

ligeramente negativa (-11,02 ± 1,90 mV). De todas maneras es sabido que la carga superficial 

de la HA es muy dependiente de la composición y método de preparación químico [70] lo 

que justifica las cargas de los materiales MII (-3,77 ± 0,66 mV), MIII (6,68 ± 0,15 mV) y 

MIV (4,76 ± 1,90 mV ), considerados aproximadamente neutrales por poseer valores de 

potencial ζ entre 10 mV y -10 mV [71]. 

  

3.3.7 Afinidad por el agua 

 Otra de las características superficiales que se evaluó fue la hidrofilicidad de los 

materiales, a partir de los espectros de NIRS y el análisis de los patrones de bandas 

correspondientes a las moléculas de agua adsorbidas en sus superficies (figura 3.12). En los 

espectros NIRS se observan pequeñas bandas de adsorción a 1380 nm y 1880 nm las cuales 

pueden ser asignadas a una combinación de modos vibracionales de estiramientos simétricos 

y asimétricos (υ1 + υ3)  de agua poco estructurada (LHBW) [72]. También se observaron 

bandas anchas centradas en 1420 - 1450 nm y 1920 nm que corresponden a los modos 

vibracionales (υ1 + υ3) y a la combinación de flexión y estiramiento asimétrico (υ2 + υ3) de 

agua de estructuración intermedia (IHBW).  Finalmente, se observa una banda ancha de 

menor intensidad a 2200 nm, similar a los modos vibracionales (υ1 + υ3) del hielo, por lo que 

se asocia con agua altamente estructurada (HHBW) [72]. 

 En términos generales, los cuatro espectros mostraron un patrón similar de bandas 

atribuidas a diferentes estados de las moléculas de agua adsorbidas físicamente sobre los 

materiales, por lo tanto es posible afirmar que todos ellos son hidrofílicos. 
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Figura 3.12: Espectros NIRS de los materiales en donde se pueden observar los modos 

vibracionales de las moléculas de agua adsorbidas sobre ellos. ν1: estiramiento simétrico; ν2: 

flexión; ν3: estiramiento asimétrico; LHBW: del inglés “less hydrogen bonded water” 

asociación de agua con menos hidrógenos; IHBW: del inglés “intermediate hydrogen bonded 

water” asociación de agua con número intermedio de hidrógenos; HHBW: del inglés “high 

hydrogen bonded water” agua asociada con alta cantidad de hidrógenos. 

 

3.4 Conclusión 

 A partir de la exhaustiva caracterización de los materiales obtenidos se ha concluido 

que los mismos presentaron una composición química y cristalina, morfología y tamaño 

similar a la apatita biológica.  

 De forma análoga a lo que ocurre en la naturaleza durante la mineralización dirigida 

por las fibrillas de colágeno y demás proteínas no colágenas, donde polímeros solubles actúan 

como unidades de restricción cristalina y ejercen un control exquisito de la morfología 

mineral, se utilizaron diferentes plantillas compuestas por redes formadas por micelas de 

CTAB y distintos polímeros a fin de manipular la nano- y micro-rugosidad de la superficie de 

los materiales. Las distancias entre los nanorodillos de HA generadas por las interacciones 

hidrofílicas e hidrofóbicas de los polímeros ubicados sobre y entre los agregados micelares 

dieron como resultado materiales con topografías y cargas superficiales diferentes. Respecto 

a la rugosidad, el material MI es el de menor coeficiente de escarpadura, lo que representa 

una presencia reducida de picos agudos, que significan menores zonas de tensión en la 



50 
 

 
Capítulo 3: Síntesis y caracterización de HA nanoestructurada 

interfase hueso – material si se lo aplicara potencialmente como implante; además es el único 

con carga superficial ligeramente negativa. 

 Los resultados obtenidos son el punto de partida para el entendimiento de la interacción 

de los materiales preparados con diferentes sistemas biológicos que se detallarán en los 

capítulos siguientes del presente trabajo de investigación.  
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Capítulo 4 

Biodegradación in vitro 
 

 

4.1. Introducción 

 Resulta un gran desafío para los investigadores el diseño de nuevos materiales con 

características específicas capaces de reemplazar las propiedades y funcionalidad del tejido 

óseo; aunque actualmente se ha planteado un reto aún mayor, la obtención de biomateriales 

que puedan ser reemplazados completamente por el tejido óseo del paciente, esto quiere decir 

que permitan que se repare y regenere hueso de novo a medida que el material se degrada. En 

consecuencia, el material constituyente de un implante de última generación debería ser lo 

suficientemente estable como para acompañar el proceso regenerativo del tejido sano 

manteniendo sus propiedades estructurales, y al mismo tiempo degradarse durante los 

procesos de remodelación natural del tejido sin generar residuos perjudiciales.  

 Naturalmente el tejido óseo se halla expuesto a procesos continuos de remodelación 

mediante degradación ácida por parte de los osteoclastos. Este mecanismo no ocurre de 

manera aleatoria sino que es balanceado por la homeostasis ósea, en donde la remoción por 

parte de los osteoclastos se alterna con la formación de hueso nuevo por parte de los 

osteoblastos [1]. La membrana plegada de los osteoclastos está en contacto directo con la 

zona a remodelar, y es responsable de acidificar el microambiente formado entre la 

membrana y el hueso a un pH entre 4 y 5 [2]–[4]. Este entorno ácido genera que se disuelva 

la matriz mineral ósea, mientras que simultáneamente estimula la acción enzimática necesaria 

para degradar a la matriz orgánica (figura 4.1). 
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Figura 4.1: (A) El ciclo de remodelación y resorción ósea se compone de fases secuenciales, 

incluyendo la liberación factores de crecimiento al medio por parte de los osteoclastos, la 

estimulación de la maduración de las células progenitoras del hueso, su posterior 

diferenciación a osteoblastos maduros, y la liberación de reguladores de la osteoclastogénesis 

por parte de los osteoblastos maduros adheridos. (B) Los osteoclastos maduros se encargan 

de acidificar el microambiente extracelular mediante varios procesos: (i) la liberación de H
+
 a 

través de la acción de la anhidrasa carbónica y bombas de protones vacuolares ATPasa, en 

dónde el pH intracelular se mantiene mediante intercambio HCO
3-

/ Cl
-
; (ii) los iones Cl

-
 que 

pasan a través de la membrana plegada por un canal de aniones; y (iii) la liberación de 

distintos tipos de ácidos, como el ácido cítrico y el ácido láctico, por parte de las 

mitocondrias y vesículas secretoras. El medio ácido degrada la fase mineral del hueso y 

proporciona un ambiente óptimo para la degradación de matriz orgánica. Imagen adaptada de 

la publicación de Teitelbaum [1]. 
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En términos generales, se considera que a partir de los 7 días de implantación se forma 

el hueso nuevo y la herida sana completamente luego de los 21 días [5] (capítulo 1, figura 

1.4), aunque es importante tener en cuenta que la velocidad optima de degradación, así como 

el periodo de estabilidad del implante, debe diseñarse específicamente a los efectos de la zona 

que se desea restaurar. Si no se proporciona el material con las características de degradación 

adecuadas en una zona específica del cuerpo humano, su rápida resorción podría dar como 

resultado la formación de hueso nuevo de baja calidad con propiedades mecánicas 

desfavorables [5], [6].  Para ciertas aplicaciones como por ejemplo la craneoplastía, la 

resorción rápida del implante y su reemplazo por tejido sano no es tan importante como su 

estabilidad e integridad. Sin embargo, para otras aplicaciones como la reparación del hueso 

en defectos periodontales o aumento del seno maxilar, el reemplazo rápido del implante por 

hueso nuevo es ampliamente deseado [6]. Estas observaciones sugieren que la tasa de 

resorción apropiada del material a implantar se debe evaluar cuidadosamente con el fin de 

lograr resultados clínicos óptimos para cada aplicación.  

Actualmente, se han realizado muchos estudios de degradación de materiales cerámicos 

de fosfato de calcio en diferentes medios, entre ellos  se ha encontrado que la HA y el β-TCP 

son los únicos capaces de degradarse luego de comience el proceso de regeneración del tejido 

[7], [8]. En este capítulo se estudió la disolución de los biomateriales de HA en fluidos 

fisiológicos humanos utilizando soluciones similares a los fluidos fisiológicos para 

determinar la cinética de degradación de los mismos [8]. En el presente capítulo se describen 

los ensayos de degradación in vitro a los que fueron sometidos los materiales obtenidos a fin 

de corroborar si los mismos pueden actuar como plantillas temporales, proveyendo 

inicialmente un soporte mecánico y estructural adecuado para el crecimiento de tejido sano, y 

finalmente ser completamente degradados bajo condiciones de resorción ósea.  

4.2. Métodos experimentales 

 

4.2.1. Reactivos 

Ácido acético glacial (CH3COOH, PM = 60,05 g/mol, δ = 1,05 g/cm
3
, 99,5 %, 

Cicarelli), acetato de sodio (C2H3NaO2, PM = 82,03 g/mol, 99,86%, Mallinckrodt Baker, 

Inc.), cloruro de sodio (NaCl, PM = 58,44 g/mol, 99,5 % Sigma), cloruro de potasio (KCl, 

PM = 74,55 g/mol, 99,5 % Sigma-Aldrich), fosfato disódico (Na2HPO4, PM = 141,96 g/mol, 
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99,5% Sigma-Aldrich), fosfato monopotásico (KH₂PO₄, PM = 141,96 g/mol, 99,5 %, Merck 

Millipore). 

 

4.2.2. Ensayo de biodegradación 

Los ensayos de degradación de los materiales se realizaron a diferentes pH (7,4 - 4,2) y 

temperaturas (25 - 37 °C) a fin de comprobar su estabilidad en condiciones de almacenaje, a 

pH fisiológico de la sangre y en condiciones de resorción ósea. Para simular las dos 

condiciones de pH mencionadas se prepararon las siguientes soluciones reguladoras: (i) pH 

fisiológico de la sangre (pH = 7,4) para lo cual se preparó una solución reguladora de fosfato 

salino (1X PBS) y (ii) pH interfacial al cual ocurre la remodelación por parte de los 

osteoclastos (pH = 4,2) para lo cual se preparó una solución reguladora de acetato de sodio / 

ácido acético siguiendo la metodología utilizada por Matsumoto y col. [3]. 

Se colocaron 200 mg de cada material en tubos de ensayo y luego se agregaron 100 ml 

de la solución reguladora de pH. Los tubos se mantuvieron a 25 y 37 ºC en baños 

termostáticos durante 3, 12, 16 y 25 días. Luego, para calcular la cantidad de material 

degradado se realizó un ensayo gravimétrico. La degradación de los material se calculó a 

partir del porcentaje de peso perdido (% PL) utilizando la ecuación propuesta por Tampieri y 

col. [9]: 

 

% 𝑃𝐿 =  
(𝑃0 − 𝑃𝑡)

𝑃0
𝑥 100 

4.1 

 

En donde P0 y Pt son, respectivamente,  los pesos secos al inicio y luego de la inmersión 

en soluciones reguladoras a diferentes tiempos, t.  

 

4.3. Resultados y discusión  

 Los gráficos de los ajustes de la pérdida de peso versus tiempo en 1X PBS (pH = 7,4; 

37 °C) muestran que los materiales se degradan en un 1,5 a 2,25 % al final del tratamiento 

(25 días) (figura 4.2). En ensayos in vivo se ha demostrado que luego de la incorporación del 
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implante óseo, la densidad mineral del hueso trabecular aumenta alrededor de un 80 % entre 

7 a 14 días, mostrando una curación funcional casi completa luego de aproximadamente 14 a 

28 días [10], [11]. Como se mencionó anteriormente, bajo estas condiciones de estudio la 

estabilidad y lenta degradación en condiciones fisiológicas de la sangre de los materiales es 

una característica deseada debido a que la velocidad de biodegradación debe ser comparable 

a la de formación de hueso nuevo, el cual recubrirá al biomaterial 14 a 21 días después de su 

implantación [12], [13]. 

 

 

Figura 4.2: Degradación a pH fisiológico de la sangre (PBS, pH 7,4, 37 °C). 

 

Por el contrario, en condiciones ácidas y a 25 °C el 50 % de los materiales se 

degradaron entre los primeros 4 y 8 días de tratamiento. Luego de finalizado el tiempo de 

estudio los materiales tuvieron una degradación máxima de entre el 64 y 70 %. El aumento en 

la temperatura causó un considerable  incremento de la velocidad de degradación de los 

nanomateriales de HA sintetizados. Como se muestra en la figura 4.3, a 37 °C los materiales 

se degradaron en un 50 % dentro del primero y segundo día de tratamiento, mostrando un 98 

a 100 % de degradación el día 25. Considerando las últimas condiciones menionadas se 

obtuvo el siguiente orden de degradación: MII > MIV > MIII > MI. 

T = 37 °C 
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Figura 4.3: Degradación en condiciones de resorción ósea (solución reguladora acetato de 

sodio / ácido acético, pH= 4,2) de las nanopartículas de HA a dos temperaturas diferentes (37 

°C y 25 °C). 

 

Los resultados obtenidos sugieren que existe una relación entre las velocidades de 

degradación con  algunas de las características topográficas y la hidrofilicidad que presentan 

los materiales; mientras que no se encontraron relaciones con las dimensiones fractales y la 

relación Ca/P. Todos los materiales tienen valores positivos de los parámetros asimetría, Rsk 

(capítulo 3, sección 3.3.4), indicando la existencia de superficies asimétricas respecto a la 

media del plano. Sin embargo, realizando un análisis profundo de los perfiles de rugosidad se 

observó que la asimetría difiere en cada uno de los materiales, y para dicha comparación se 

utilizaron los parámetros de profundidad de la rugosidad máxima (Rz,max) y profundidad de la 

rugosidad media (Rz) (tabla 4.1) [14]. La descripción y cálculo de los mencionados 

parámetros se encuentra descripto en el capítulo 3 sección 3.2.3.1. 

Tabla 4.1: Parámetros de profundidad de los cuatro materiales. 

  

 MI MII MIII MIV 

Rz,media ± DE (I %) 56,7 ± 14,4 42,9 ± 28,1 38,7 ± 11,7 40,8 ± 21,6 

Rz,máx (I %) 85,0 ± 3,1 91,5 ± 2,4 71,7 ± 2,6 90,7 ± 2,8 

 

T = 37 °C 

T = 25 °C 
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Los materiales MI y MIII tienen valores menores de los desvíos estándar (DE) de 

Rz,media, lo que se encuentra asociado a superficies formadas por profundidad de rugosidad 

individual (Rz,i) menos variables y por lo tanto perfiles de picos altos y valles profundos de 

dimensiones comparables. Los mayores valores de DE de Rz,media correspondieron a los 

materiales MII y MIV y son característicos de superficies con picos y valles de dimensiones 

disímiles (figura 4.4).  

 

 

Figura 4.4: Perfiles de rugosidad de los materiales MI, MII, MIII y MIV, en donde se 

indican los parámetros de profundidad de la rugosidad individual (Rz,i) expresados 

como la intensidad de la altura del perfil porcentual (I %), 100 % = distancia entre el 

valle más profundo y el pico más alto. 

 

4.3.1. Mecanismo propuesto para la biodegradación in vitro  

 Inmediatamente después de la implantación la transformación superficial de los 

materiales de HA podrían ser fundamentales para los procesos biológicos sucesivos, como la 

producción de hueso nuevo y la integración del implante con el tejido (figura 4.5 D). Un 

estudio profundo de la solubilidad de la HA en condiciones fisiológicas fue realizado por 
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Bertazzo y col. [15]. Como resultado de sus experiencias propusieron un mecanismo de 

disolución de la superficie del material mediada por la liberación de iones Ca
2+

 a la solución 

que comienza con la formación de fosfato tricálcico, Ca3(PO4)2 (figura 4.5 A y B). 

Finalmente, se llega a un equilibrio entre la superficie de la HA modificada y la solución 

acuosa de fluido biológico en el cual ocurre un intercambio de iones Ca
2+

 y HPO4
2-

 para 

formar un nuevo fosfato de calcio de formulación química CaHPO4 (figura 4.5 C). Estos 

fenómenos podrían justificar la rápida degradación inicial de los materiales en PBS (pH 7,4) 

y luego su estabilización cuando llegan a un porcentaje de aproximadamente 1,2 a 2,5 % de 

pérdida de peso (figura 4.2).  

 

 

Figura 4.5: Representación esquemática de los fenómenos que se producen en la superficie 

de la HA después de la implantación. (A-B) Una vez implantado el material de HA comienza 

su disolución superficial, (C) hasta que se llega a un equilibrio entre la superficie modificada 

y la solución fisiológica. (D) Luego se adsorben diferentes proteínas de la matriz y se 

adhieren, proliferan y diferencian las células osteogénicas. Sobre esta superficie modificada,  

los osteoblastos formarán hueso nuevo. Esquema adaptado de la publicación de Bertazzo y 

col. [15]. 

 

En cuanto a la disolución de la HA en medios ácido acuosos, se encuentra generalmente 

aceptado que la disolución de apatita se desencadena de la siguiente manera: (i) difusión de 

agentes químicos (H
+ 

y iones ácidos) desde el seno de la solución hacia la interfase sólido – 

líquido; (ii) adsorción de H
+ 

y iones ácidos en la superficie de la apatita; (iii) transformación 

química de superficie; (iv) desorción de productos químicos de la superficie (iones Ca
2+

, 

PO4
3-

); y (v) difusión al seno de la solución [16]. Algunos autores enfatizan en el hecho de 

que luego de la adsorción de agua el intercambio de iones Ca
2+ 

por dos iones H
+
 se ve 

energéticamente favorecido [17]; teniendo en cuenta que todos los materiales son hidrofílicos 
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(capítulo 3 sección 3.1.2) se considera que este proceso tiene lugar en la superficie de los 

mismos. Inmediatamente después de ponerse en contacto con las moléculas de agua, los iones 

ácidos son adsorbidos a la superficie de los cristales de apatita formando una interfase sólido 

– líquido y varios estratos adyacentes, como la capa de difusión de Nernst o doble capa 

electrolítica. El transporte de químicos a la interfase sólido – líquido siempre ocurre por 

difusión a través de la capa de Nernst [17], y el espesor de la capa depende de la solución 

hidrodinámica y de las dimensiones de disolución del cristal, la cual decrece con el aumento 

de la agitación y con la reducción del tamaño del cristal [16]. Bajo las condiciones 

experimentales testeadas, el espesor de la capa de difusión se reduce debido a la presencia de 

nanopartículas. Sin embargo, en ninguno de los casos el espesor se vuelve igual a cero y 

como consecuencia, hay siempre un gradiente de concentración cerca de la interfase sólido – 

líquido; por lo que las leyes de difusión siempre se validan.  

Por otro lado, vale la pena resaltar que varios modelos de control de  la difusión son 

aplicables a la disolución de apatita, los cuales son consistentes en el hecho de que ocurre una 

mayor degradación a temperaturas superiores [16]. El aumento de la temperatura intensifica 

la agitación térmica de los iones en solución y, por lo tanto, la difusión a través de la capa de 

Nernst. Un enfoque similar es correcto para los fenómenos de superficie; cuando las 

disoluciones ocurren, la adsorción y desorción de los iones y las moléculas de agua, así como 

el transporte de compuestos químicos, siempre ocurre en la superficie independientemente de 

las condiciones experimentales elegidas. Por tal motivo es lógico que exista una relación 

entre la degradación y las propiedades superficiales de los materiales, tales como la rugosidad 

y la hidrofilicidad. 

  

4.4. Conclusión 

Este estudio de degradación se desarrolló en ausencia de enzimas y células, y por lo 

tanto no puede ser considerado como un modelo de predicción de resorción ósea in vivo, sin 

embargo de él se desprende la siguiente información importante: (i) los materiales 

nanoestructurados de HA obtenidos no se disuelven a pH fisiológico de la sangre (37 °C, pH 

= 7,4) durante el tiempo suficiente como para actuar como soporte del tejido en crecimiento; 

(ii) solo se degradan en condiciones de resorción ósea (37 °C, pH = 4.2) mediante el siguiente 

orden MII > MIV > MIII > MI; (iii) la velocidad de degradación de los materiales es función 

de sus propiedades superficiales, siendo los de menor velocidad los materiales con superficies 
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regulares formadas por picos altos y valles profundos de dimensiones comparables (MI y 

MIII). 
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Capítulo 5 

Bioactividad in vitro 
 

5.1 Introducción 

 El depósito de una capa de apatita sobre la superficie del implante asegura la formación 

de enlaces químicos fuertes entre el biomaterial y el hueso nuevo [1], probablemente debido a 

que esta cubierta podría activar proteínas de señalización y células involucradas en la 

osteogénesis por contacto [2]. Los materiales capaces de inducir mencionada respuesta 

biológica en su interfase se los denomina bioactivos [3] y fueron descriptos por primera vez 

en 1972 por Hench y col. [4]. En contraste, muchos materiales implantables no forman esta 

capa superficial y como consecuencia sufren osteogénesis distal [2] o encapsulación por 

tejido conectivo fibrosa [4] dando lugar al aislamiento del mismo con respecto al hueso 

circundante, lo que conlleva al rechazo del implante.  

 Casi 20 años después de la descripción de los primeros materiales bioactivos, Kokubo y 

col. desarrollaron un ensayo para testear la bioactividad in vitro como método de reemplazo 

de los estudios de bioactividad en animales [5]. Dichas investigaciones proponen que la 

bioactividad in vivo puede reproducirse in vitro sumergiendo el material en suero fisiológico 

simulado o SBF (del inglés “simulated body fluid”) con concentraciones iónicas similares a 

los del plasma sanguíneo humano (tabla 5.1) [5].  

Tabla 5.1: Comparación de la composición iónica del plasma sanguíneo humano y del suero 

fisiológico simulado (SBF). 

 Concentración iónica (mM) 

 Na
+
 K

+
 Mg

2+
 Ca2

+
 Cl

-
 HCO3

-
 HPO4

2-
 SO4

2- 

Plasma Sanguíneo 

Humano (pH 7,2 – 7,4) 

 

142 

 

5 

 

1,5 

 

2,5 

 

103 

 

27,0 

 

1 

 

0,5 

 

Suero Fisiológico 

Simulado (pH 7,4) 

 

142 

 

5 

 

1,5 

 

2,5 

 

147,8 

 

4,2 

 

1 

 

0,5 
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 Distintos grupos de investigación han comprobado, por medio de diversidad de 

combinaciones de técnicas espectroscópicas y microscópicas, que luego de sumergir los 

llamados “materiales bioactivos” en SBF la apatita depositada en su superficie tiene 

características químicas y estructurales similares a las de los cristales que conforman la 

matriz inorgánica del hueso [6]–[8]. Por ésta razón, actualmente este ensayo de bioactividad 

in vitro está destinado a la detección de materiales bioactivos como paso previo a su 

aplicación in vivo, con el objetivo de identificar a aquellos materiales potencialmente útiles 

para el diseño de implantes y reducir significativamente el número de animales manipulados 

durante la experimentación así como la duración de los ensayos. Más aun, Kokubo y col. 

afirmaron que este método es útil para predecir la bioactividad de los materiales no solo de 

manera cualitativa sino también cuantitativa [1], por lo que permite realizar comparaciones 

entre diferentes biomateriales. Debido a su amplia aceptación y luego de años de 

experimentación utilizando este ensayo, que pudo ser corroborado con estudios in vivo, en la 

actualidad se encuentra validado y estandarizado mediante la norma ISO 23317:2014 [9]. 

 En el proceso de biomineralización ósea, la precipitación de HA no ocurre 

espontáneamente ya que el fluido extracelular circundante no se encuentra suficientemente 

sobresaturado de iones como para iniciar la precipitación de los cristales de apatita biológica. 

Por el contrario, las vesículas formadas por los condrocitos y osteoblastos generan un 

microambiente en el que la concentración de calcio y el fosfato aumenta suficientemente 

como para que inicie la nucleación heterogénea de mencionados cristales [10]. 

Experimentalmente, a modo de simular este entorno sobresaturado se utiliza una solución 

metaestable y 1,5 veces más concentrada de SBF para evaluar la manera en que se depositan 

los cristales de apatita [11]. Los ensayos de bioactividad in vitro encontrados en literatura 

muestran que la precipitación de HA sobre materiales bioactivos es termodinámicamente más 

favorable; sin embargo también pueden precipitar otros fosfatos de calcio como el fosfato 

octacálcio (OCP) que, según deducciones teóricas, su deposición se encuentra cinéticamente 

más favorecida (tabla 5.2) [12]–[14]. Debido a la naturaleza heterogénea de la composición 

química de los depósitos, por convención se utiliza la abreviatura “Ca-P” para nombrar a las 

cubiertas de fosfato de calcio. 
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Tabla 5.2: Composición de las cubiertas de fosfato de calcio (Ca-P) formadas sobre 

materiales bioactivos. Revisado por Dorozhkin y col. [15] y Panjian y col. [13] 

 

Nombre 

 

Formulación química Relación 

Ca/P  

 

Fosfato dicálcico dihidrato (DCPD) 

 

 

CaHPO4.2H2O 

 

1 

Fosfato dicálcico anhidro (DCPA) 

 

CaHPO4 1 

Fosfatos de calcio amorfo  

 

CaxHy(PO4)z.nH2O, n = 3 – 4,5 1,2-2,2 

Fosfato octacálcio (OCP) 

 

Ca8(HPO4)(PO4)4.5H2O 1,33 

Fosfato tricálcico alfa (α-TCP) 

 

α-Ca3(PO4)2 1,5 

Fosfato tricálcico beta (β-TCP) 

 

β-Ca3(PO4)2 1,5 

Hidroxiapatita deficiente en Ca 

 

Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x, x = 0 

< x < 1  

1,5-1,67 

Hidroxiapatita estequiométrica (HA) 

 

Ca10(PO4)6(OH)2 1,67 

Fosfato tetracálcico (TTCP) 

 

Ca4(P04)2O  2,0 

 

  Las interacciones biológicas que ocurren in vivo en la interfase del implante son muy 

complejas y resulta difícil reproducirlas en el laboratorio. Por esta razón, como ensayo 

preliminar que permite comprender el comportamiento de los materiales en un entorno 

biológico, se sumergieron en 1,5X SBF a fin de evaluar si las diferencias en las 

características superficiales de los materiales, descriptas en capítulo 3 de este trabajo de 

investigación, afectan de manera diferente a la nucleación, formación y crecimiento de 

depósitos de Ca-P, siendo este proceso un indicador de la bioactividad in vivo. 

 

5.2 Métodos experimentales 

 

5.2.1 Reactivos 

 

Cloruro de sodio (NaCl, PM=  58,4 g/mol, 99,5 % Sigma), bicarbonato de sodio 

(NaHCO3, PM= 84,007 g/mol, 99, 5% Sigma-Aldrich), cloruro de potasio (KCl, PM= 



71 
 

 
Capítulo 5: Bioactividad in vitro 

74,5513 g/mol, 99,5 % Sigma-Aldrich), fosfato dipotásico trihidratado (K2HPO4.3H2O, PM= 

228,23 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), cloruro de magnesio hexahidratado (MgCl.6H2O, PM= 

197,211 g/mol, 98 % Sigma-Aldrich), cloruro de calcio (CaCl2, PM= 110,98 g/mol, 95 % 

Sigma-Aldrich), sulfato sódico (Na2SO4, PM= 142,04 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), Tris 

(CH2OH)3CNH2, PM= 121,1350 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), ácido clorhídrico (HCl, PM= 

36,46 g/mol, 30 - 34 % Cicarelli), óxido de titanio (IV) anatasa (TiO2, PM= 79,87 g/mol, 99,5 

%, Sigma-Aldrich), agua bidestilada. 

 

 

5.2.2 Ensayo de bioactividad 

Para realizar el ensayo de bioactividad los materiales MI, MII, MIII y MIV se 

mantuvieron en contacto con SBF siguiendo el procedimiento estándar previamente descripto 

y estudiado por Kokubo y col. [16]. Se colocaron y pesaron los materiales dentro de tubos de 

polipropileno previamente esterilizados y se sumergieron en 1,5X SBF durante períodos de 1 

a 65 días en baño termostático a temperatura fisiológica (37 °C). Luego de descartar los 

sobrenadantes, los materiales se lavaron con agua destilada. Finalmente, se secaron en estufa 

a 50 ºC. Como control de la posible precipitación espontánea de los depósitos se reprodujeron 

las mismas condiciones pero sin el material, y como control negativo se utilizó óxido de 

titanio anatasa que se ha publicado en la literatura como un material no bioactivo [17]. 

 

5.2.3 Microscopía electrónica de barrido, cálculo de los parámetros de rugosidad 

y espectroscopía de energía dispersiva de rayos X  

 El estudio de la morfología de superficie de los depósitos formados sobre los materiales 

se realizó utilizando SEM y EDX en las mismas condiciones y utilizando las mismas 

metodologías que fueron descriptas previamente en el capítulo 3 sección 3.2.3.1 y 3.2.3.2.  
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5.3 Resultados y discusión 

 

5.3.1  Caracterización de las cubiertas 

 Luego de sumergir los materiales en 1,5X SBF en períodos de 1 a 65 días a temperatura 

fisiológica se examinaron las muestras a través de micrografías SEM. Allí se observó que a 

partir de los 10 días de incubación se formó una capa de recubrimiento mineral sobre todos 

los materiales, confirmando la deposición espontánea en la interfase del material  (figuras 

5.1).   

 

Figura 5.1: Ensayo de bioactividad sobre los materiales MI, MII, MIII y MIV. Las 

micrografías SEM muestran los depósitos de Ca-P a nanoescala formados luego de 10 días de 

incubación en 1,5X SBF a 37 °C. 

 Al comparar la morfología de los depósitos de Ca-P sobre MI y MII a microescala se 

pudieron observar estructuras esferoidales (figura 5.2), a diferencia de las cubiertas sobre 

MIII y MIV que mantuvieron un patrón homogéneo aplanado con aspecto de red formada por 

estructuras alargada o aciculares. Sobre la superficie de MI se formaron depósitos con forma 



73 
 

 
Capítulo 5: Bioactividad in vitro 

de esferas uniformes de 3,62 ± 0,99 μm de diámetro. Estas esferas están constituidas por 

aglomerados de estructuras aplanadas de aproximadamente 109,83 ± 23,32 nm de longitud, 

con nanohilos lisos y rectos en sus bordes. Sobre el material MII se observaron algunas 

depósitos esferoidales aislados de mayor tamaño (4,48 ± 0,93 μm de diámetro) conformados 

por estructuras aplanadas de bordes lisos.  

 

Figura 5.2: Ensayo de bioactividad sobre los materiales MI y MII. Las micrografías SEM 

muestran los depósitos esferoidales observados a microescala formados luego de 10 días de 

incubación en 1,5X SBF. En la esquina derecha de las micrografías inferiores se observan en 

detalle las estructuras aplanadas que conforman a las esferas.  

 Como control de la estabilidad de la solución de 1,5 SBF se realizó una inspección 

visual de los tubos de polipropileno, que fueron sujetos a las mismas condiciones de 

tratamiento (37 °C en 1,5X SBF durante 65 días) pero sin la presencia del material, en el cual 

no se observaron precipitados. Por otro lado, se utilizó como control negativo óxido de titanio 

anatasa comercial sobre el cual no se formaron depósitos de Ca-P al finalizar el ensayo 

(figura 5.3). Esto último coincide con lo publicado por Kobayashi y col. en donde se afirma 



74 
 

 
Capítulo 5: Bioactividad in vitro 

que es necesaria un agente de nucleación efectivo para que ocurra la deposición de cristales 

de HA en condiciones fisiológicas [18]. 

 

Figura 5.3: Micrografías SEM del control negativo de óxido de titanio anatasa comercial (A) 

antes y (B) después de 65 días de incubación con 1,5X SBF a 37 °C. 

 La composición elemental de los materiales luego del ensayo de bioactividad se analizó 

mediante la técnica de EDX asociado al SEM, con la cual se obtuvo la relación Ca/P luego de 

la mineralización de los materiales (figura 5.4).  

 

Figura 5.4: Relación molar Ca/P de los materiales (MI, MII, MIII y MIV) antes y después 

del ensayo de bioactividad (37 °C en 1,5X SBF durante 10 días). Dichos valores se comparan 

con las relaciones encontradas en el hueso humano trabecular y cortical [19].   
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  Debido a que la técnica de emisión de rayos X utilizada tiene una penetración de la 

muestra que ronda entre los 0,1 µm y 5 µm, esta información no es útil para detectar la 

composición elemental exacta de la cubierta ubicada superficialmente [20]; en contraste la 

relación Ca/P que se obtiene va a estar influenciada por la composición elemental de la 

superficie de los materiales, aunque su estudio es útil para realizar una comparación de cómo 

se modifican la proporciones de ciertos elementos. Los resultados arrojados demostraron que 

luego de la mineralización la relación Ca/P del material MI y MII se encuentra dentro del 

rango del hueso trabecular y cortical; 1,50 ± 0,20 y 1,63 ± 0,20 respectivamente (figura 5.4) 

[19]. Por otro lado, la relación Ca/P de las cubiertas homogéneamente formadas sobre MIII y 

MIV son cercanas a 1,  siendo este valor típico de otros fosfatos de calcio (tabla 5.2) que 

también suelen encontrarse en tejidos calcificados en menor proporción ya que algunos de 

ellos forman parte de las fases transitorias durante la formación de apatita biológica en 

mamíferos como el DCPA, DCPD y OCP [15].  En general, se observó una tendencia en 

la disminución de la relación Ca/P luego de la mineralización de aproximadamente un 20, 26, 

37 y 45 %, para MI, MII, MIII y MIV respectivamente. Resulta importante destacar que en 

este caso no fue posible detectar la identidad cristalina de la cubierta ya que la técnica de 

DRX no permite diferenciar entre la HA que compone a los material y los fosfatos de calcio 

que forman parte de las cubiertas. 

 Como se mencionó en la introducción del presente capítulo, la fijación biológica de un 

implante va a estar determinado por la formación de una cubierta mineral con características 

similares al hueso [6]–[8]. Cabe resaltar que las esferas formadas sobre MI y MII son 

similares a las vesículas minerales secretadas por los osteoblastos en el proceso de 

mineralización ósea en cuanto a su relación Ca/P (figura 5.4) y morfología (figura 5.5) [21] 

[19].  
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Figura 5.5: Comparación de los depósitos esferulíticos de MI y los formados in vivo. (A) 

Micrografías SEM de los depósitos de Ca-P sobre MI. (B) Vesículas de matriz mineral 

secretadas por los osteoblastos durante la osteoinducción, micrografía reproducida de la 

publicación de Uddin y col. [21] 

 Respecto a la nanotopografía de los depósitos de Ca-P, la rugosidad media Ra y las 

dimensiones fractales de la cubiertas esferulíticas formada sobre MI, son menores que las que 

los depósitos con aspecto de red acicular formados sobre MIII y MIV. Por otro lado, MII, que 

presenta una morfología de la cubierta con esferas aisladas, tiene parámetro de rugosidad 

superficial intermedios. Únicamente el depósitos formado sobre MI tiene un perfil de 

rugosidad con distribución leptocúrtica,  Rku > 3, característico de perfiles donde predominan 

los picos altos [22] (tabla 5.3).  

Tabla 5.3: Parámetros de rugosidad de los depósitos de Ca-P formados sobre los materiales. 

 Morfología de la cubierta D3D Rq (nm) Ra (nm) Rsw Rku 

MI Esferulítica 2,555 133,81 69,34 1,891 3,573 

MII Esferulítica y red acicular 2,576 150,28 88,51 1,691 2,871 

MIII Red acicular 2,608 170,03 113,26 1,493 2,241 

MIV Red acicular 2,591 150,69 89,02 1,686 2,857 

 

5.3.2 Cinética de crecimiento de las cubiertas 

 Se analizó la evolución en el tiempo del crecimiento de los recubrimientos de Ca-P 

mediante micrografías SEM. El aumento del espesor de los revestimientos en el tiempo 

alcanza un punto de saturación después de los 10 días. Suponiendo que la tasa de crecimiento 
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del recubrimiento mineral es controlada por las velocidades de difusión de los iones calcio y 

fósforo del SBF a la superficie del material, la cinética de crecimiento de los depósitos sobre 

materiales porosos se pueden expresar utilizando una ecuación empírica aplicada al 

crecimiento de fosfatos de calcio sobre materiales silíceos utilizada en un trabajo de 

investigación publicado por M. Fernández Leyes y col. [23]: 

𝑑2 = 𝑘𝑡 5.1 

donde d es el espesor del revestimiento evaluado a partir de micrografías SEM, t es el tiempo 

de tratamiento con SBF y k es la constante de velocidad de crecimiento. En el gráfico de la 

figura 5.6 A se observa que los datos experimentales se ajustan a la ecuación 5.1  a MI y MII 

a tiempos iniciales de crecimiento y a MIII y MIV en todo el rango de tiempo evaluado.  

 A lo largo de los años se han descripto en detalle modelos de nucleación, crecimiento y 

aglomeración de partículas en solución bajo diferentes condiciones [24]. Sin embargo, la 

mayoría de estos modelos son complejos e incluyen tantos términos que resulta difícil su 

aplicación experimental. Una versión muy simplificada para este análisis es la ecuación de 

Avrami [24]:  

𝑑 =  𝑑𝑚𝑎𝑥(1 − 𝑒𝑥𝑝(−𝑘𝐴𝑣𝑡)𝑛
) 5.2 

donde dmax es el recubrimiento que alcanzó el espesor máximo, kAv es la constante cinética 

Avrami y n el orden de reacción. Esta ecuación utiliza la geometría general del precipitado en 

crecimiento y tiene en cuenta el efecto de agotamiento de la fase de la matriz durante la 

conducción de la reacción. Como tal, proporciona una descripción cuantitativa de la cinética 

de la transformación del medio donde la cantidad total de los reactivos está restringida, pero 

es lo suficientemente simple para ser utilizada durante el análisis de la mayoría de los datos 

experimentales [24]. Por lo tanto, a modo de analizar la cinética de crecimiento de los 

cristales a mayor profundidad se aplicó esta ecuación (figura 5.6 B). 
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Figura 5.6: Cinética de crecimiento de las cubiertas de Ca-P sobre los materiales MI, MII, 

MIII y MIV calculada utilizando la ecuación: (A) Empírica y (B) Avrami. 

 

B. 
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 En todos los materiales ensayados la cinética de crecimiento de las capas de Ca-P se 

describe apropiadamente con la ecuación cinética de Avrami (tabla 5.4). Para los 

revestimientos compuestos por fases completamente esferulíticas o completamente 

reticulares, la ecuación ajusta con los datos experimentales con un R
2
 ~ 0,99. Un valor menor 

R
2
 ~ 0,96 se obtuvo para la cinética de crecimiento del recubrimiento sobre el material MII, 

probablemente porque los depósitos presentan dos morfologías diferentes, cada uno con una 

tasa de crecimiento distinta.  Se observaron constantes cinéticas n < 1 para los materiales 

MIII y MIV que tuvieron recubrimientos homogéneos con aspecto de red formada por 

estructuras aciculares; mientras que para los recubrimientos esferulíticos (sobre MI y MII), la 

constante de Avrami (kAv) fue 1,75 veces inferior y el orden de reacción n superior a 1. En 

términos generales, los gráficos utilizando las ecuaciones empírica y de Avrami demuestran 

que la cinética de nucleación y crecimiento de los depósitos fue mayor sobre MI y MII. 

 

Tabla 5.4: Parámetros de la cinética de crecimiento de las cubiertas de Ca-P sobre los 

materiales. 

  Ecuación cinética de Avrami  Ecuación empírica 

 dexp (nm) dmax (nm) kAv (día
-1

) n R
2
  K (nm

2
 dia

-1
) R

2
 

MI 300 313 ± 5 0,39 ± 0,02 1,18 ± 0,11 0,994  15997 ± 108 0,990 

MII 250 - 300 294 ± 16 0,20 ± 0,03 1,53 ± 0,38 0,960  8742 ± 200 0,943 

MIII 75 - 80 79 ± 1 0,79 ± 0,04 0,70 ± 0,05 0,998  583 ± 125 0,899 

MIV 60 - 75 79 ± 2 0,70 ± 0,08 0,67 ± 0,10 0,991  573 ± 89 0,9146 

 

5.3.3  Influencia de las características superficiales de los materiales en la 

nucleación y crecimiento de las cubiertas 

 La cinética de deposición en la interfase de los materiales está estrechamente 

relacionada con las características superficiales de los mismos. Por consiguiente, como 

primer paso se procedió a correlacionar la morfología de los depósitos con los parámetros de 

rugosidad de cada material detallados en el capítulo 3 sección 3.3.4 de esta disertación. El 

parámetro de asimetría Rsw es positivo para todos los materiales, y se ha informado que 
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superficies con el parámetro Rsw ligeramente positivos favorece la nucleación de depósitos 

ricos en calcio en los ensayos de bioactividad [25].  En cuanto al parámetro de escarpadura 

(Rku), los materiales MI y MII tienen un Rku ≤ 2,32; mientras que MIII y MIV es Rku ≥ 2,62. 

Esto indica que los dos primeros tienen más cantidad de valles profundos en comparación con 

MIII y MIV. Por lo tanto, la presencia de valles podría haber favorecido la formación de 

depósitos de Ca-P esferoidales, lo que coincide con lo publicado por Vanzillotta y col. en 

donde se afirma que en superficies rugosas los valles parecen ser el lugar preferencial para la 

nucleación y crecimiento de fosfatos de calcio [25]. El hecho de que los materiales más 

rugosos y con mayor cantidad de valles (MI y MII) sean los más bioactivos lleva a inferir que 

estos parámetros son factores clave durante el proceso de biomineralización; posiblemente la 

presencia de disrupciones de la red cristalina de la HA genera que queden expuestos grupos 

funcionales Ca
2+

 y PO4
3-

  que actúan como centros de nucleación efectivos. 

 Se debe tener en cuenta que la identidad y cantidad de los iones expuestos en la 

superficie del material es dependiente de la composición del medio en el que se sumergen 

debido al intercambio iónico y [26] a la disolución gradual [27].  Es sabido que en solución 

acuosa los iones Ca
2+

 y PO4
3-

 forman fosfatos de calcio de carga superficial positiva 

conocidos por su nombre en inglés como “Posner’s clusters” (Ca9(PO4)6), que algunos 

autores los describen como los precursores de la HA hexagonal, y por consiguiente la unidad 

de crecimiento del cristal de HA [28], [29]. Retomando lo descripto en el capítulo 1 sección 

1.3.1, los cristales de HA hexagonales tienen dos superficies cristalinas principales: el plano 

“c”, negativo por la presencia de grupos fosfato y el plano “a”, positivo con iones calcio 

expuestos en su superficie [30]. Los cristales de HA crecen más fácilmente a lo largo del eje c 

debido a la presencia de un sitio fuerte de unión a los Posner’s clusters en dirección [001], 

mientras que en la dirección [010] este sitio de unión no se encuentra presente. Por lo tanto, 

los diferentes depósitos observados sobre los materiales en los ensayos de biomineralización 

podrían estar influenciados en primer lugar por la velocidad de disolución y los iones 

liberados al entorno inmediato y, luego la cantidad  y tipo de planos cristalinos expuestos en 

la superficie. Considerando la carga superficial de los materiales medido por potencial ζ el 

material MI es el único con carga negativa (capítulo 3 sección 3.3.5), lo que daría lugar a la 

nucleación de mayor cantidad de precursores amorfos de HA “Posner’s clusters”, por 

presentar más cantidad de planos “c” negativos expuestos.  
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5.3.4 Análisis termodinámico de la deposición de las cubiertas 

  El suero fisiológico simulado es una solución altamente sobresaturada con respecto a 

HA y estable por su alta energía de nucleación. Una vez que ocurre la nucleación sobre los 

materiales bioactivos la HA precipita del siguiente modo: 

10Ca
2+

6PO4
-3

+2OH
-
 = Ca10(PO4)6(OH)2 [5.1] 

 La fuerza impulsora termodinámica para la reacción anterior se calculan en base a la 

ecuación clásica de la variación de energía libre [31] en soluciones sobresaturadas que se 

expresa como: 

ΔG = − 
𝑅𝑇

𝑛
 ln (S) = − 

𝑅𝑇

𝑛
 ln (PI/Kps)

1/9
 5.3 

donde ΔG es la energía libre de Gibbs, R es la constante de los gases, T es la temperatura 

absoluta, n es el número de iones y S es la sobresaturación, que se define como la relación del 

producto de las actividades iónicas del precipitado de HA (PI = (Ca
2+

)
5
(PO4

3−
)
3
(OH

−
)) y la 

constante de solubilidad (Kps). A temperatura fisiológica normal se calcula que la energía 

libre de Gibbs de la precipitación de HA en SBF es de -13,2 KJ/mol, lo que significa que una 

vez que ocurre la nucleación la HA precipita espontáneamente, por lo tanto el factor 

determinante de la deposición es la nucleación [14]. La velocidad de nucleación de la HA se 

puede determinar utilizando la del modelo clásico de nucleación heterogénea [32]: 

J = K exp (−
𝛥𝐺∗

𝑘𝑇
) = 𝐾 exp (−

16𝜋𝜈2𝛾3𝑓(𝜃)

3𝑘3𝑇3(ln 𝑆)2
)  

5.4 

donde J es la velocidad de nucleación, k es la constante de Boltzmann, K es un factor cinético 

y ΔG* es la energía libre de activación de la nucleación, que para núcleos esféricos puede ser 

expresado por ν el volumen molar de apatita,  γ  la tensión interfacial entre la apatita y la 

solución y f(θ) es una función del ángulo de contacto entre el núcleo y el sustrato [33].  

 El modelo de nucleación heterogénea demuestra que en SBF la nucleación de HA se 

encuentra termodinámicamente más favorecida cuando el ángulo de contacto entre el núcleo 

y el material es menor y por lo tanto, cuando existe una mayor afinidad del sustrato por el 

núcleo [14], este efecto es más pronunciado sobre MI. Se deduce que los defectos 
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superficiales y la carga negativa del material MI aumenta eficazmente la velocidad de 

nucleación mediante la reducción de la energía de activación en la interfase, hecho que 

favorecie la nucleación, crecimiento y aglomeración de depósitos de Ca-P esferoidales de 

composición química y estructura similar a la apatita biológica. 

 

5.4 Conclusión 

 Luego de 10 días de inmersión de los materiales MI, MII, MIII y MIV en SBF se 

observó la formación de una cubierta de Ca-P en su superficie, lo que sugiere su naturaleza 

bioactiva. A diferencia del resto, la totalidad de la superficie de MI estaba cubierta por 

estructuras esferulíticas micrométricas, aunque sobre MII se observaron depósitos 

esferoidales aislados. La relación Ca/P de los materiales luego de los tratamientos se 

modificó y alcanzó el mismo valor que en el hueso trabecular y cortical humano en los 

materiales MI y MII, mientras que sobre los otros dos la relación Ca/P disminuyó por debajo 

de estos valores, posiblemente debido a la formación de depósitos de Ca-P deficientes en 

calcio.  

 Se propone que la hidrofilicidad, la carga superficial negativa y la presencia de mayor 

cantidad de valles profundos y topografía heterogénea de MI son características favorables 

para la nucleación y cinética de crecimiento de los depósitos minerales esferoidales. La 

deposición radial dio forma a cada glóbulo, y cada núcleo se convirtió en el centro de una 

esfera de morfología y composición química similar a la fase mineral ósea. 
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Capítulo 6 

Adsorción de la proteína BSA e influencia en la 

bioactividad in vitro 

 

6.1 Introducción  

Gran cantidad de literatura científica se halla enfocada en el estudio de los mecanismos de 

adsorción de proteínas sobre materiales de aplicación biomédica. Su importancia radica en 

que el contacto de la sangre con un material extraño resulta en la adsorción de las proteínas 

del plasma sanguíneo en su superficie, causando reacciones inflamatorias y frecuentemente la 

formación de trombos, siendo esto un obstáculo para la aplicación de dispositivos 

implantables [1]. Sumado a esto, como se hizo mención en el capítulo 1 sección 1.3.2, el tipo 

y estructura conformacional de las proteínas adsorbidas determina la posterior adhesión de las 

células circundantes mediada por integrinas [2], [3].  

 Ha sido demostrado que la secuencia dominante de adsorción en suero empieza con la 

albúmina, seguido por la inmunoglobulina G, fibrinógeno y finalmente las proteínas de alto 

peso molecular [4]. La albúmina es la proteína más abundante del plasma sanguíneo humano 

y desempeña un rol fundamental en el transporte de ligandos endógenos y exógenos en la 

sangre, tales como ácidos grasos, esteroides e iones metálicos como el Ca
2+

 [5]. Al mismo 

tiempo, cumple una función importante en el mantenimiento del pH sanguíneo y contribuye a 

la presión osmótica de la sangre. La albúmina es capaz de migrar desde la sangre a los fluidos 

extravasculares del resto de los tejidos tales como el  intestino, riñón, piel, músculo y hueso. 

En el hueso, a diferencia del resto de los tejidos esta proteína se encuentra mayormente 

adherida a la matriz y alrededor de un 27 % está disponible en el fluido extravascular para 

retornar al torrente sanguíneo [6].  

 En cuanto a su estructura, la albumina tiene forma globular asimétrica formada por tres 

dominios lineares principales (I, II y III), cada uno de ellos compuestos por dos subdominios 

(A y B). Su peso molecular es de 66,5 kDa y su punto isoeléctrico es 4,7, por tanto se carga 

negativamente al pH fisiológico de la sangre [7]. Generalmente para el estudio de la 

interacción  albúmina – biomaterial se utiliza como modelo experimental a la albúmina sérica 
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bovina o BSA (del inglés “bovine serum albumin”) debido a que un 88% de su secuencia es 

homóloga [8], [9] (figura 6.1). 

 
Figura 6.1: Comparación de la estructura de albúmina sérica (A) humana (HSA) y (B) 

bovina (BSA). Los diferentes dominios de las proteínas se indican con colores. Las 

imágenes fueron adaptadas de la publicación de Bekale y col. [10]. 

 

 La adsorción de proteínas en los biomateriales es un proceso muy complejo en el cual 

se ven involucradas distintas fuerzas entre las proteínas y la superficie del material, 

incluyendo las fuerzas de van der Waals, electrostáticas e interacciones hidrofóbicas. En las 

investigaciones realizadas por Dee y col. [11] se han clasificado las principales propiedades 

intervinientes en dicha interacción en dos grupos: (i) las propiedades de las proteínas y (ii) las 

propiedades de la superficie. Dentro de las primeras se encuentra el tamaño de la proteína, la 

carga, la estabilidad estructural y la velocidad de desdoblamiento [11], siendo altamente 

influenciadas por el pH, concentración iónica y temperatura del medio en el que se 

encuentran. También resulta muy influyente la presencia de proteínas del mismo o de distinto 

tipo debido a que se genera una competencia por los sitios de unión originando un efecto de 

unión – desplazamiento denominado “efecto Vroman” [4]. En el segundo grupo, las 

propiedades superficiales del biomaterial, se encuentran la topografía (rugosidad, porosidad, 

tamaño de poro y tamaño de partícula, etc), hidrofilicidad, composición química y carga [12]. 

Respecto a la topografía, los nanobiomateriales demandan un entendimiento profundo de los 

factores que afectan las interacciones con cualquier molécula del entorno debido a que tienen 

dimensiones similares y a que son capaces de adsorber gran cantidad de biomoléculas por su 

mayor relación superficie/volumen. Específicamente, las nanopartículas de HA han sido un 
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foco de considerable atención debido a que tienen adsorción selectiva a proteínas, enzimas y 

ADN, entre otras [13]–[15]. Tal es así que se encuentra ampliamente estudiada su interacción 

con proteínas como la albúmina sérica bajo diferentes condiciones de pH, temperatura y 

soluciones iónicas [16]–[18].  

 Como se profundizó en el capítulo 5, la bioactividad de un implante depende, entre 

otros factores, de su capacidad para inducir la deposición de una capa de fosfatos de calcio 

(Ca-P) al tomar contacto con fluidos corporales. Sin embargo, un enfoque más realista a las 

condiciones fisiológicas exige la adición de proteínas al medio. La adhesión de las moléculas 

de BSA sobre la superficie de un material puede inhibir o inducir la deposición de fosfato de 

calcio en condiciones fisiológicas (pH 7,4 y 37 °C) y el efecto es altamente dependiente de la 

superficie del biomaterial estudiado [19]–[21]. Por esta razón, en el presente capítulo se 

evaluó el comportamiento de la BSA en la interfase con el material de HA y su efecto en el 

proceso de biomineralización. Para la realización de estas experiencias se seleccionó el 

material MI por ser el de características de bioactividad superiores (capítulo 5), para lo que se 

determinó previamente su superficie expuesta así como el volumen y tamaño de los poros.  

 

6.2 Métodos experimentales  

 

6.2.1 Reactivos 

 Albúmina sérica bovina-Fracción V (BSA, PM = ~66 000 g/mol, 95 %, Carl Roth), 

cloruro de sodio (NaCl, PM=  58,4 g/mol, 99,5 % Sigma), bicarbonato de sodio (NaHCO3, 

PM= 84,007 g/mol, 99,5 % Sigma-Aldrich), cloruro de potasio (KCl, PM= 74,5513 g/mol, 

99,5 % Sigma-Aldrich), fosfato dipotásico trihidratado (K2HPO4.3H2O, PM= 228,23 g/mol, 

99 % Sigma-Aldrich), cloruro de magnesio hexahidratado (MgCl.6H2O, PM= 197,211 g/mol, 

98 % Sigma-Aldrich), cloruro de calcio (CaCl2, PM= 110,98 g/mol, 95 % Sigma-Aldrich), 

sulfato sódico (Na2SO4, PM= 142,04 g/mol, 99% Sigma-Aldrich), Tris (CH2OH)3CNH2, 

PM= 121,1350 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), ácido clorhídrico (HCl, PM= 36,46 g/mol, 30 -

34 % Cicarelli) y agua bidestilada. 
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6.2.2 Obtención de la superficie específica y porosimetría de MI   

 Las isotermas de adsorción de N2 se realizaron a 77,6 K en un instrumento 

Micrometrics Modelo Accelerated Surface Area and Porosimetry System (ASAP) 2020. La 

muestra fue desgaseada a 373 K por 720 min a una presión de 10
-4

 Pa. La superficie 

específica del material (SBET) se determinó usando el modelo de Brunauer-Emmet-Teller 

(BET), en donde se consideraron moléculas de nitrógeno con 0,43 nm de diámetro que 

ocupan un área (am) de 0,1620 nm
2
 [22]. El análisis de la porosimetría se realizó mediante el 

modelo de Barrett-Joyner-Halenda (BJH) a partir de los valores correspondientes a la rama de 

desorción de N2 [23], [24]. Finalmente, el volumen de poro total se calculó mediante el 

método de Gurvitch [25]. 

6.2.3 Isoterma de adsorción de BSA   

Para evaluar la adsorción de la proteína BSA sobre la superficie del material se empleó 

la técnica de espectrofotometría de absorción ultravioleta / visible, la misma es muy sensible 

para la cuantificación de proteínas, no destruye la muestra y asegura un resultado preciso y 

reproducible. El espectrofotómetro permite medir la concentración de las proteínas disueltas 

en solución a lo largo del tiempo mientras la misma se adsorbe - desorbe de la superficie del 

material que se encuentra en el fondo de la cubeta.  

 El experimento de adsorción se realizó con concentraciones de BSA en solución 

reguladora de fosfato (1X PBS, pH 7,4) entre 0,1 y 3 mg/ml. Para cada medida se colocaron 

20 mg de MI en la cubeta e inmediatamente luego de agregar 2 ml de la solución de proteína 

se colocó la cubeta en el espectrofotómetro. Las medidas se hicieron en un espectrofotómetro 

Varian Cary 100 Bio con control de temperatura (UV09005M013) utilizando una celda de 

cuarzo de 1 cm de paso óptico. El ensayo se realizó a temperatura fisiológica (37 °C), durante 

120 min cada 0,2 seg y a una longitud de onda de 278 nm, que permite la detección específica 

de los aminoácidos con anillos aromáticos triptófano y tirosina presentes en la estructura de la 

molécula de BSA [26]. Las concentraciones de la proteína en el sobrenadante fueron 

calculadas utilizando el coeficiente de extinción molar determinado experimentalmente Ɛ = 

43,824 M
-1

cm
-1

, mediante la confección de una curva de calibrado utilizando concentraciones 

crecientes de BSA. Luego, la densidad (Γ) de BSA adsorbida sobre la superficie del material 

MI  se determinó con la siguiente ecuación: 
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Г =
𝐶𝑎𝑑𝑠 𝑉

𝑚 𝑆𝐵𝐸𝑇
 

6.3 

 

donde Cads es la cantidad de proteína adsorbida en el material MI, V el volumen de la 

solución, m la masa adsorbente y SBET el área superficial BET de material. Las curvas 

obtenidas fueron realizadas por triplicado siendo altamente reproducibles, con una desviación 

estándar estimada de la la densidad de adsorción de 0,01 µg/m
2
. 

 

6.2.4 Ensayo de bioactividad en presencia de BSA  

 Se colocaron 20 mg de MI en un tubo polietileno a los cuales se les agregó 0,5 mg/ml 

de BSA en solución reguladora de fosfato (1X PBS), concentración en fase líquida en la cual 

se adsorbió mayor cantidad de proteína. Las muestras se colocaron en un baño hidrotérmico a 

37 °C durante 90 min (tubo 1) y 45 min (tubo 2), correspondientes al tiempo en que tarda en 

llegar al equilibrio y a la mitad de este, respectivamente. Después de descartar el 

sobrenadante y lavar el material con agua tridestilada se agregaron 3 ml de suero fisiológico 

simulado (SBF) y los tubos se colocaron en un baño hidrostático a 37 °C durante 10 días, 

tiempo suficiente para la deposición de estructuras esferulíticas sobre MI en presencia de 

SBF (capítulo 5). Finalmente, el SBF se descartó y las muestras se dejaron secar a 

temperatura ambiente.  

 

6.2.5 Microscopía electrónica de barrido, cálculo de los parámetros de 

rugosidad y espectroscopia de energía dispersiva de rayos X  

 El estudio de la morfología de superficie de los depósitos formados sobre los materiales 

se realizó utilizando SEM y EDX en las mismas condiciones y con la misma metodología 

descripta previamente en el capítulo 3 secciones 3.2.3.1 y 3.2.3.2. 
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6.3 Resultados y discusión 

 

6.3.1 Superficie, volumen y tamaño de poro del material MI 

 El estudio de la cantidad de BSA que se adsorbe sobre MI en el tiempo requiere del 

cálculo de la superficie expuesta del mismo, la cual se obtuvo mediante la técnica de 

adsorción de nitrógeno. Las isotermas de adsorción-desorción de N2 sobre el material MI 

fueron del tipo IVa con una histéresis del “loop” del tipo H1 (según clasificación IUPAC) 

característico de materiales porosos con una distribución de poro estrecha formados por 

aglomerados o empaquetamiento de partículas uniformes y ordenadas (figura 6.2 A) [27], lo 

cual coincide con lo observado en la micrografías TEM del material (capítulo 3, sección 

3.3.1).  La superficie específica del material calculado usando el método de BET fue de 80 ± 

3 m
2
/g. La distribución de diámetro de poro de la muestra utilizando el modelo de BJH fue 

aguzada, en concordancia con el tipo de isoterma obtenida. El volumen total de poro 

calculado mediante el modelo de Gurvitch fue de 0,35 cm
3
/g y el diámetro de poro promedio 

de aproximadamente 17,5 nm (figura 6.2 B).   

 

 
 

Figura 6.2: (A) Isotermas de adsorción (puntos llenos) y desorción (puntos vacíos) de N2 y  

(B) distribución del diámetro de poro del material MI. 

 

6.3.2 Adsorción de BSA sobre la HA MI 

 Para calcular la concentración de proteína adsorbida sobre el material se realizó una 

curva de calibrado utilizando distintas diluciones de BSA en 1X PBS.  Allí se observó una 

dependencia lineal de la absorbancia con las concentraciones diluidas de proteína de acuerdo 
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con la ley de Lambert y Beer [26], y el coeficiente de extinción molar (Ɛ = 43,824 M
-1

cm
-1

) 

obtenido mediante la curva coincide con la información bibliográfica [28] (figura 6.3). 

 

 

 

Figura 6.3: Curva de calibrado de la proteína BSA en solución reguladora 1X PBS a 

temperatura fisiológica (37 °C) y  λ= 278 nm. La curva se ajustó un modelo lineal y = a+bx 

(R² = 0,9995).  

 

  La densidad de la proteína modelo BSA adsorbida (Г) en el tiempo se graficó a partir 

de la utilización de diferentes concentraciones iniciales de BSA (Ci) que se mantuvieron en 

contacto con la superficie del absorbente durante 120 min (figura 6.4). La mayor cantidad de 

proteína adsorbida en el equilibrio, 2,79 µg/dm
2
, se observó utilizando 0,5 mg/ml de Ci de 

BSA; adsorciones máximas similares de BSA sobre HA en el equilibrio se han encontrado en 

ensayos realizados por otros grupos de investigación [19], [29], [30]. 

 En todos los perfiles se observó el mismo comportamiento; inicialmente hay una 

adsorción rápida seguida de otra más lenta hasta llegar a una densidad de proteína adsorbida 

constante a los 90 min aproximadamente, lo que corresponde al tiempo de equilibrio. Desde 

el comienzo del ensayo (t = 0) hasta su finalización (120 min) no se observan desorciones de 

la proteína siendo éste un comportamiento característico de los procesos irreversible [31].  
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Figura 6.4: (A) Perfil de adsorción y ajuste de la curva de la proteína BSA sobre MI, Ci = 0,5 

mg/ml. (B) Curvas de adsorción obtenidas utilizando Ci desde 0,1 a 3 mg/ml. Los perfiles de 

adsorción se ajustaron a un modelo asintótico y = a-b.c
x
, donde “a” es la asíntota horizontal 

del modelo y representa la adsorción máxima. Los R
2
 obtenidos en todos los casos fueron 

superiores a 0,97.  

 

 A partir de las cantidades máximas de proteína presente en la superficie del material en 

el equilibrio se realizó la isoterma de adsorción de BSA. En el gráfico se muestra la 

capacidad de adsorción de MI en el equilibrio (t = 90 min) utilizando diferentes Ci de BSA 
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(figura 6.5), en donde se observó una adsorción de BSA aumentada a  Ci  ≤ 0,5 mg/ml, sin 

embargo a Ci > 0,5 mg/ml la cantidad de proteína adsorbida en el equilibrio disminuye.  

 

Figura 6.5: Isoterma de adsorción sobre MI utilizando diferentes concentraciones iniciales 

(Ci) de BSA. 

 Generalmente, el total de proteína adsorbida aumenta cuanto mayor sea la 

concentración inicial de proteína en solución, como lo que pudimos observar en el sistema 

estudiado a Ci ≤ 0,5 mg/ml. La explicación de este fenómeno es que al aumentar la Ci en el 

sobrenadante la superficie va a ser ocupada por las proteínas más rápidamente, las moléculas 

adsorbidas tienden a sufrir menores grados de desdoblamiento en superficie, ocupando 

menores áreas, y por lo tanto dando lugar a la adsorción de más moléculas [32]. Sin embargo, 

en ciertas ocasiones esto no ocurre debido a la diversidad de interacciones que tienen lugar en 

el sistema tanto en solución como en la interfase, tales como  (i) la interacción de las 

proteínas con los iones en solución, (ii) la interacción entre proteínas vecinas y (iii) la 

interacción de la proteína con el sustrato [33]. Cuando una proteína se encuentra en la 

interfase, puede someterse a cambios conformacionales debido a las fuerzas ejercidas por la 

superficie, estos cambios estructurales afectan la interacción entre las moléculas adsorbidas y 

como consecuencia se desarrollan asociaciones intermoleculares [34]. Estas interacciones 

pueden llevarse a cabo en escalas de tiempo muy variables, por lo que el estudio de la 

adsorción de proteínas resulta muy complejo [32].  
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 A diferencia del comportamiento esperado, a Ci > 0,5 mg/ml se observa una 

disminución de la cantidad de proteína adsorbida al aumentar la Ci en el sobrenadante; 

resultados comparables fueron encontrados en otras investigaciones [34]. El mecanismo 

planteado en este rango de concentraciones es que la velocidad de desnaturalización de la 

proteína en la interfase podría ser mayor que la velocidad de adsorción, haciendo que el área 

ocupada por la albúmina sea más extensa impidiendo así la adhesión de otras moléculas y 

llegando más rápidamente a la saturación interfacial [35].  

 Un análisis detallado la molécula de BSA en solución ha demostrado que presenta 

forma de elipsoide prolato (a = b < c) con a = b = 4 nm y c = 14 nm [36]. Asumiendo que 

cada molécula está confinada en un paralelepípedo de a = b = 4 nm de lado y c = 14 nm de 

largo, y que puede ubicarse en la superficie del material sin desnaturalizarse en dirección 

perpendicular o paralelo, la densidad de adsorción en el equilibrio necesaria para completar 

una monocapa de BSA sería de 19,7 y 69 µgBSA/dm
2
 respectivamente. Teniendo en cuenta 

estos valores, incluso la cantidad máxima de BSA adsorbida en el equilibrio sobre MI (2,79 

µg/dm
2
) es menor a los valores teóricos, indicando que se forma una capa incompleta de 

proteínas sobre su superficie o, como se mencionó previamente, que las moléculas de BSA 

pierden su estructura lo que la lleva a ocupar un volumen mayor. 

 Cabe destacar que la adsorción de albúmina existe, incluso cuando las interacciones 

electrostáticas BSA – hidroxiapatita deberían ser desfavorables ya que, en condiciones 

fisiológicas (37 °C y pH = 7,4), tanto BSA [16] como MI (capítulo 3, sección 3.3.5) se 

encuentran cargados negativamente. Lo que se observa en nuestro sistema es que, luego de 

120 min de tratamiento con distintas concentraciones de BSA, se llega a un equilibrio en la 

adsorción, indicando que existen sitios específicos de unión BSA – HA que se verían 

beneficiados posiblemente por la similitud de tamaño entre la proteína y las nanopartículas 

[37]. Sumado a esto, los cristales de HA tienen dos superficies principales de unión a 

proteínas: sobre el plano “a” los iones Ca
2+

 expuestos en solución acuosa son aptos para la 

unión a las regiones ácidas (HA-Ca
+
…

-
OOC-Proteína); por otro lado, los planos “c”, que no 

presentan iones Ca
2+

 expuestos, se unen a los grupos básicos (HA-PO
-
…

+
H3N-Proteína) [7], 

[19]. A pesar de que la BSA puede unirse a ambos sitios del cristal, las investigaciones 

realizadas por Kandori y col. [15] revelaron que a pH fisiológico las fuerzas de atracción 

electrostáticas entre la proteína BSA y materiales con una relación Ca/P alta es mucho mayor 

en comparación con los de menor relación Ca/P. De esta manera se propone que, debido a la 
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carga negativa de las moléculas de BSA a pH fisiológico del plasma sanguíneo, la unión 

BSA-MI ocurre en los planos “a” de los cristales, con iones Ca
2+

 expuestos.  

 

6.3.3 Influencia de la adsorción de BSA en la bioactividad in vitro 

  Para el análisis de la influencia de la BSA en la bioactividad se compararon los 

resultados con los obtenidos en el capítulo 5 de “Bioactividad in vitro”, en donde se estudió 

la deposición de Ca-P sin pretratamiento con la proteína. En las micrografías SEM de las 

muestras previamente mencionadas se observó que luego de sumergir el material MI durante 

10 días con SBF los depósitos de fosfato de calcio son de estructura esferulítica y cubren la 

totalidad de la superficie del material (figura 6.6 A). Sin embargo, cuando las muestras son 

pretratadas con 0,5 mg/ml BSA (90 min) y luego sumergidas en SBF durante 10 días, se 

observa una cubierta mineral aplanada y uniforme formada por depósitos aciculares (figura 

6.6 B). No se encontraron diferencias notables entre el pretratamiento de 45 min (figura 6.7 

C) y en el que se utilizó el tiempo de equilibrio de adsorción, 90 min (figura 6.7 D). Además, 

en ninguno de los tratamientos se observó la presencia de proteína BSA adherida. 

 

 

 

Figura 6.6: Micrografías SEM en donde se compara la micromorfología (A) luego del 

ensayo de bioactividad in vitro sobre MI y (B) después del ensayo de bioactividad in vitro 

sobre MI pretratado durante 90 min con BSA (0,5 mg/ml). 
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Figura 6.7: Micrografías SEM en donde se compara la nanomorfología de (A) el material MI 

sin tratamiento, (B) ensayo de bioactividad in vitro sobre MI, (C) ensayo de bioactividad in 

vitro sobre MI pretratado durante 45 min y (D) 90 min con BSA (0,5 mg/ml). 

 

 Confirmando lo analizado mediante inspección visual, los depósitos de las muestras 

pretratadas con BSA (a 45 y 90 min) mostraron valores de rugosidad media, Ra, similares al 

de la superficie del material sin tratar, y mayores en comparación con la de los depósitos 

esferulíticos sin pretratamiento con BSA. Además, mencionados depósitos esferulíticos tiene 

un perfil de rugosidad con distribución leptocúrtica,  Rku > 3, característico de perfiles donde 

predominan los picos altos [21]. En cuanto a la relación Ca/P, se observó que los depósitos de 

fosfato de calcio formados luego de los tratamientos con BSA son deficientes en calcio (tabla 

6.1).  

 

Tabla 6.1: Comparación de la composición química y los parámetros de rugosidad de los 

depósitos de Ca-P de los distintos tratamientos. 

Pretratamiento con BSA: 

Ensayo de bioactividad in 

vitro: 

No 

No 

No 

Si 

Si, t = 45 min 

Si  

Si t = 90 min 

Si 

Aspecto general Reticular Esferas Reticular Reticular 

Ra (nm) 119,75 67,22 118,96 120,25 

Rsw 1,45 1,995 1,55 1,65 

Rku 2,12 3,422 2,25 2,46 

Relación Ca/P (% atómico) 1,97 1,56 1,39 1,25 

Carbono (% atómico) 12,12 19,17 14,8 14,98 

 

 Al igual que lo observado por otros grupos de investigación [20], [38], los resultados 

obtenidos en este ensayo demostraron que la proteína BSA preadsorbida durante 45 y 90 min 

de algún modo desaceleró o inhibió la deposición de esferas de Ca-P. 
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6.3.3.1 Mecanismo propuesto para la inhibición de los depósitos generado por 

la BSA 

 Como se mencionó anteriormente, los eventos que tienen lugar durante la adsorción de 

proteínas es complejo y pueden influir en la mineralización de biomateriales de manera 

diferente. Según Serro y col. la albúmina interviene en el proceso de mineralización mediante 

dos fenómenos: (i) el balance entre la cantidad de moléculas de albúmina adsorbidas y las 

moléculas en solución; y (ii) la conformación de las moléculas de albúmina adsorbidas en la 

superficie. Estos factores influyen en la disponibilidad de los sitios de unión a calcio y fosfato 

que pueden actuar como centros de nucleación para los depósitos de Ca-P [19].  

 Algunos investigadores afirman que la albúmina es un inhibidor de la nucleación 

mineral en el hueso [38], lo que coincide con la inhibición de los depósitos esferulíticos en 

las muestras pretratadas con albúmina. Por otro lado, estudios similares realizados en 

materiales de óxido de titanio demostraron que la proteína BSA y los depósitos pueden 

coexistir formando un film mixto [20], lo cual podría estar ocurriendo en nuestro sistema a 

los 10 días de tratamiento.  

 Resulta importante tener en cuenta que el microanálisis elemental de las muestras 

pretratadas con BSA no muestran un aumento en el porcentaje atómico de los átomos de 

carbono (tabla 6.1); tampoco se observó la presencia de la proteína en las micrografías SEM 

(figura 6.7 C y D). Estos ensayos comprueban la hipótesis de que, luego de 10 días de 

incubación con SBF, sólo una cantidad relativamente baja de proteína BSA queda finalmente 

adsorbida en la interfase, la cual genera un efecto suficiente para desacelerar la nucleación 

esferoidal de Ca-P. Sin embargo, la existencia de depósitos de Ca-P reticulares luego del 

ensayo de bioactividad en presencia de BSA (figura 6.7 C y D) es un indicio de que la 

mineralización es, si bien retardada, posible.  

 Un análisis teórico profundo de la influencia de la BSA en la bioactividad fue realizado 

por Wang y col [39], en sus investigaciones exponen que la adición de BSA en SBF 

desfavorece termodinámicamente a la nucleación heterogénea ya que genera un aumento en 

la energía libre de activación de la nucleación (ΔG*) mediada por la disminución de la 

cantidad de iones efectivos en solución, y por lo tanto reduciendo la velocidad de nucleación 

(J) (capítulo 5, ecuación 5.1). Además, la proteína adherida en la superficie del material 

afecta la tensión interfacial (γ), por aumento del ángulo de contacto. Luego de que se logra 
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sobrepasar la barrera energética que permite el inicio de la nucleación, el posterior 

crecimiento de los cristales es inhibido por un incremento de la viscosidad que aumenta la 

resistencia a la difusión de los iones Ca
2+

 y PO4
3-

 [39].  

 El ensayo realizado en el presente capítulo implica un pretratamiento con BSA y 

posterior adición de SBF, por lo tanto se plantea que en primer lugar hay una desplazamiento 

de las moléculas de BSA adsorbidas en los planos “a” de los cristales de HA por parte de los 

iones PO4
3-

  presentes en la solución de SBF, haciendo que la proteína quede en el 

sobrenadante (figura 6.8). Luego, principalmente dos factores podrían estar disminuyendo la 

nucleación heterogénea y posterior crecimiento de los depósitos de Ca-P en la interfase del 

material: la unión de la BSA con los iones de la solución y el aumento de la viscosidad del 

sobrenadante generado por la presencia de proteína.  

 

 

Figura 6.8: Mecanismo de acción propuesto: (A) La BSA se adsorbe sobre la superficie del 

material de HA. (B) Luego, cuando se sumerge el material en SBF los iones fosfato son 

atraídos a la interfase, (C) de este modo la proteína BSA es desplaza al sobrenadante. 

Adaptado de Yang y col. [16].  

 

 El efecto de desorción de la proteína BSA en presencia de SBF demuestra que el 

material no tiene una gran afinidad por la misma en condiciones fisiológicas, lo cual es una 

respuesta deseada ya que es ampliamente reconocido que la albúmina bloquea la unión de 

otras proteínas “pro-adherentes” de la matriz extracelular que presentan la secuencia de 

aminoácidos arginina - glicina - asparagina (RGD), como la fibronectina, el colágeno y la 

vitronectina. Estas proteínas RGD son reconocidas por los receptores de integrina celulares, 

permitiendo el reconocimiento, adhesión y proliferación celular, y finalmente asegurando la 

aceptación del implante [7]. 
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6.4 Conclusión 

 Durante este estudio se determinó que la adsorción de la proteína BSA sobre MI 

(superficie específica BET = 80 ± 3 m
2
/g) aumenta hasta una Ci de BSA de 0,5 mg/ml, 

llegando al equilibrio a los 90 min con un máximo de proteína adsorbida de 2,79 µg/dm
2
. Por 

otro lado, cuando se utilizaron Ci de BSA entre 0,5 y 3 mg/ml, la cantidad de proteína 

adsorbida en el equilibro fue disminuyendo, posiblemente debido a la interacción de las 

proteínas con los iones en solución y las proteínas vecinas, y a cambios conformacionales de 

la molécula que ocurren en la interfase con el material. Se propone que a Ci > 0,5 mg/ml la 

velocidad de desnaturalización de la proteína en la interfase haya sido mayor que la velocidad 

de adsorción, haciendo que el área ocupada sea más extensa y no permita la adhesión de otras 

moléculas, llegando más rápidamente a la saturación de la superficie.  

 Los ensayos de bioactividad in vitro demostraron que la proteína BSA preadsorbida 

durante 45 y 90 min se desorbió al estar sumergido en SBF durante 10 días. Se propone que 

existe una competencia por los sitios de anclaje a la HA entre la BSA y los iones del SBF que 

desplazan a la proteína al sobrenadante. Allí la BSA disminuye la cantidad de iones efectivos 

y aumenta en la viscosidad de la solución de SBF generando la desaceleración de la 

nucleación y crecimiento de los depósitos de Ca-P, pero no la inhibición total de la 

mineralización.  

 Es importante destacar la importancia de los resultados preliminares obtenidos, ya que 

la baja afinidad del material MI con la proteína BSA, ambos cargados negativamente en 

condiciones fisiológicas, es un buen indicio ya que se sabe que la albúmina sérica humana no 

permite la unión de otras proteínas necesarias para la adhesión celular [38], factor clave para 

la posterior osteoinducción y osteointegración del implante. 
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Capítulo 7 

Biocompatibilidad en osteoblastos 
 

 

7.1. Introducción 

 La biocompatibilidad se define como la habilidad de un material a estar en contacto con 

los tejidos vivos sin causar daño, y por lo tanto promover una respuesta favorable en el 

hospedador [1]. La reacción del tejido huésped hacia la presencia de un material exógeno es 

un proceso muy complejo que depende fundamentalmente de las características fisicoquímica 

del material. Si el material es biocompatible estas características promoverán las reacciones 

iniciales de las células circundantes y las secuencias de eventos culminarán en la restauración 

del tejido dañado. En particular los materiales utilizados para sustitución ósea deberán contar 

con una semejanza estructural y funcional con el hueso, y además evitar complicaciones tales 

como el rechazo inmunológico y/o la transferencia de patógenos [2]–[4].  Un paso importante 

para el estudio de la biocompatibilidad de materiales implantables es la evaluación de la 

viabilidad de las células formadoras de la matriz ósea, los osteoblastos. En el caso de que el 

material utilizado resulte citotóxico el número de células disminuirá por la inducción de 

necrosis y/o apoptosis.  

 La formación de tejido óseo nuevo sobre la superficie del implante no solo implica la 

supervivencia de los osteoblastos sino también el desencadenamiento de una secuencia de 

eventos que intervienen en el crecimiento, maduración y diferenciación de los mismos. La 

diferenciación de osteoblastos, tanto in vitro como in vivo, se ve reflejada en la expresión de 

niveles máximos de ciertos genes que se caracteriza por tres eventos principales: (i)  

proliferación celular, (ii) maduración de la matriz extracelular, y (iii) mineralización de la 

matriz [5]. Durante la fase de maduración de la matriz hay una máxima expresión de la 

enzima fosfatasa alcalina (FAL) que es un indicador de la diferenciación osteoblástica 

temprana (figura 7.1). Un incremento de su actividad equivale a un aumento de la actividad 

de los osteoblastos maduros, en consecuencia se utiliza como indicador in vitro de  

maduración e inicio de la osteogénesis [6].  
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Figura 7.1: Principales proteínas expresadas en diferentes etapas de la diferenciación de 

las células madre mesenquimales o MSC (del inglés "mesenchymal stem cells"). 

Abreviaciones: Runx2 (factor de transcripción relacionados con Runt-2), Wnt10b 

(familia de sitio de integración MMTV de tipo sin alas), BMPs (proteínas morfogénicas 

óseas); BSPs (siloproteínas del hueso) y FAL (fosfatasa alcalina). Esquema adaptado de 

la publicación de Yu Zhang y col. [7]. 

  

 El mecanismo por el cual la enzima FAL lleva a cabo su función en el organismo no se 

encuentra totalmente dilucidado, pero parece actuar en el aumento de la concentración local 

de fosfato inorgánico elevando su concentración en el medio extracelular, promoviendo la 

mineralización mediante la generación de centros de nucleación para el depósito de las sales 

minerales y disminuyendo la concentración de pirofosfato extracelular, un inhibidor de la 

formación mineral. La enzima FAL se localiza en el exterior de la membrana plasmática de 

las células y en el exterior de las membranas de las vesículas de la matriz que éstos liberan 

[8], por lo cual su actividad puede ser cuantificada mediante ensayos colorimétricos. 
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 En capítulos previos se demostró como las diferentes características superficiales de los 

materiales influencian en la degradación, bioactividad y adsorción de proteínas. En el 

presente capítulo se abordaron ensayos con el objetivo de evaluar si las características 

fisicoquímicas y topográficas de los materiales influyen sobre la viabilidad, morfología y 

actividad de la proteína FAL en osteoblastos de calvaria de rata.  

 

7.2. Métodos experimentales 

 

7.2.1. Reactivos 

 EDTA (ácido etilendiaminotetraacético, PM = 292,24 g/mol, Sigma-Aldrich), Medio 

esencial mínimo α suplementado con suero fetal bovino o FBS (del inglés “fetal bovine 

serum”) al 15 %  y 10 % (α-MEM-15 % FBS, Sigma-Aldrich y α-MEM-10 % FBS, Sigma-

Aldrich), solución reguladora de fosfato salino o PBS (1X, Sigma-Aldrich), colorante azul de 

tripán (0,4 %, Gibco), tinción Giemsa (C14H14ClN3S, PM = 291,80, Sigma), kit de actividad 

de la fosfatasa alcalina (FAL) (Wiener Lab., Rosario, Argentina), cloruro de calcio (CaCl2, 

PM = 91 g/mol, 94 %, Anedra). 

 

7.2.2. Aislamiento y cultivo de los osteoblastos de calvaria de rata 

 Los ensayos se realizaron utilizando un cultivo primario de preosteoblastos y 

osteoblastos inmaduros aislados de calvarias de ratas neonata. Cabe destacar que a diferencia 

de las líneas celulares inmortalizadas, el cultivo primario tiene como ventaja su similitud 

genética, fenotípica y funcional con las células del organismo brindando resultados más 

fiables y por tanto resultan reproducibles in vivo [9].  

 Para extraer las calvarias, las ratas fueron sacrificadas por decapitación rápida 

siguiendo los protocolos de la “Guía para el cuidado y uso de animales de laboratorio” 

publicado por el Instituto Nacional de Salud de los Estados Unidos o NIH (del inglés 

“National Institutes of Health”, publicación No. 85-23, revisado 1996). Brevemente, las 

calvarias se incubaron a 37 °C en 1X PBS que contenía 4 mM de EDTA durante dos períodos 

de 10 min, y los sobrenadantes fueron descartados. Posteriormente, las calvarias se lavaron en 

1X PBS para luego realizar una digestión enzimática en una solución de 200 U/ml de 
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colagenasa (U/ml: unidades de enzima por mililitro de disolución) en 1X PBS durante cuatro 

períodos de 15 min. Las células liberadas durante la primera digestión fueron descartadas, 

mientras que las digestiones posteriores se recolectaron y se separaron de la solución 

enzimática mediante centrifugación durante 10 min a 1500 rpm. Luego, los osteoblastos 

fueron cultivados en α-MEM – 15 % FBS, 1 % de penicilina y estreptomicina (α-MEM – 15 

% FBS, 1 % P-E) a 37°C en atmósfera húmeda (5,5 % CO2). El medio de cultivo se descartó 

luego de 24 h y se sustituyó por α-MEM – 10 % FBS, 1 % P-E, en el cual las células se 

cultivaron durante 2 ó 3 días hasta llegar a aproximadamente un 80 % de confluencia. 

Finalmente, las células se almacenaron congeladas en nitrógeno líquido hasta su uso. El día 

del ensayo se descongelaron y se cultivaron en α-MEM – 15 % FBS, 1 % P-E, luego se 

incubaron a 37 °C en atmósfera húmeda (5,5 % CO2). Después de 24 h, el medio fue 

sustituido por α-MEM – 10 % de FBS, 1 % P-E, y las células se cultivaron hasta 

aproximadamente un 80 % de confluencia luego de 2 ó 3 días.   

 

7.2.3. Tratamientos de osteoblastos de calvaria de rata 

 Los tratamientos realizados para los ensayos de viabilidad y morfología fueron los 

siguientes: T1) Los osteoblastos se sembraron en placas de 48 pocillos en presencia de los 

materiales (71,42 mg/ml) y luego se cultivaron durante 48 y 72 h en α-MEM – 10 % de FBS, 

1 % P-E en atmósfera húmeda (5,5 % CO2) a 37 °C; T2) Los osteoblastos se sembraron en 

placas de 48 pocillos durante 24 h en α-MEM – 10 % de FBS, 1 % P-E en atmósfera húmeda 

(5,5 % CO2) a 37 °C y luego se agregaron los materiales (71,42 mg/ml) sobre las células 

previamente adheridas y se continuó la incubación durante 48 y 72 h. Como controles se 

utilizaron células sometidas a los mismos tratamientos pero en ausencia de material.  

 

7.2.4. Ensayo de viabilidad  

 El estudio del efecto de los nanomateriales en la viabilidad de preosteoblastos y 

osteoblastos inmaduros de clavaria de rata se realizó mediante el método de tinción 

excluyente azul de tripán. Esta técnica se basa en el principio de que las células que presentan 

la membrana plasmática íntegra, y por lo tanto viables, no incorporan el colorante; por el 

contrario la molécula atraviesa las membranas de las células muertas por lo que se colorean 

de azul. Los cultivos controles y los tratados con los materiales se lavaron con solución 
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reguladora 1X PBS y se tiñeron con 0,1 % de colorante azul de tripán. Las células se 

incubaron durante 5 min a temperatura ambiente en agitación lenta utilizando un agitador 

orbital, y a continuación se observaron en un microscopio invertido y se contaron las células 

por campo [10]. La cantidad de células se obtuvo cuantificando las que excluían el colorante 

(células viables) y luego se compararon con la muestra control (sin material).  

 

7.2.5. Estudio de la morfología celular 

 Para evaluar la morfología de las células en presencia de los materiales, se montaron en 

un portaobjetos de microscopio, se secaron al aire, se fijaron con etanol absoluto y se tiñeron 

utilizando la técnica de Giemsa [11]. Finalmente, se observaron con un microscopio Nikon 

Eclipse TE 300 acoplado a una cámara Nikon Digital Sight DS U2. 

 

7.2.6. Cuantificación de la actividad de la fosfatasa alcalina 

 Para cuantificar la actividad FAL los osteoblastos de calvaria de rata neonata se 

cultivaron durante 4 y 7 días en α-MEM – 10 % de FBS, 1 % P-E en ausencia y  presencia 

del material (71,42 mg/ml) en atmósfera húmeda (5,5 % CO2) a 37 °C. Como controles 

positivos de actividad FAL se adicionó 4 mM de CaCl2 al medio de cultivo de las células y 

teniendo en cuenta que el medio de cultivo utilizado para los ensayos contiene 1,8 mM de 

Ca
2+  

[12], en total estuvieron expuestos a 5,8 mM de Ca
2+

. La justificación de la adición de 

CaCl2 en los controles positivos se basa en que se ha encontrado en literatura científica que la 

proliferación y maduración de cultivos primarios de osteoblastos son estimuladas cuando se 

cultivan en presencia de concentraciones similares de calcio [13].  

  Una vez finalizados los tratamientos, los osteoblastos se lisaron según los 

procedimientos descriptos por Ayala - Peña y col. [14]. La actividad FAL se midió utilizando 

un kit comercial de Wiener Laboratorios, el cual permite calcular la cantidad de enzima de 

manera indirecta mediante el siguiente proceso: (i) La fosfatasa alcalina libera fenol en 

presencia de la solución reguladora aminometil propanol (pH= 10). (ii) Luego, el fenol 

liberado se determina por reacción con 4-aminoantipirina y ferricianuro como agente 

oxidante. (iii) Finalmente, los resultados se basaron en el aumento de la absorbancia a 520 

nm de densidad óptica (OD) medidas utilizando un espectrofotometro. También se midió una 
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muestra blanco (B) y un estándar (S) (200 UI/l de fenol) para poder realizar los cálculos 

correspondientes mediante la siguiente ecuación: 

Actividad FAL (𝑈𝐼
𝑙⁄ ) = 200 𝑈𝐼

𝑙⁄ .
𝐷𝑂 − 𝐵

𝑆𝑓 − 𝐵
 

7.1 

 

donde DO es la densidad óptica de las muestras, B la del blanco y Sf la de la muestra estándar 

de fenol. Las actividad FAL es expresada en unidades internacionales o UI ( del inglés 

“international unit” ) por litro. 

7.2.7. Análisis estadístico de los datos 

 La significación estadística de los datos se evaluó utilizando t-test de Student y se 

consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [15]. Los datos 

cuantitativos se expresan como la media ± desviación estándar (DE) del conjunto de 

experimentos. 

 

7.3. Resultados y discusión 

 

7.3.1. Viabilidad y morfología de osteoblastos  

 La biocompatibilidad de los materiales se analizó mediante el estudio de la viabilidad  

de osteoblastos de rata luego de 48 y 72 h de tratamiento con el material antes (T1) y después 

(T2) del sembrado de las células en los pocillos de cultivo. Los resultados demostraron que 

no hay diferencias significativas en ambos tratamientos respecto a los controles en  la 

concentración y a los tiempos de tratamiento estudiados (71,42 mg/ml, 48 y 72 h) (figura 

7.2).  
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Figura 7.2: Cuantificación de las células viables a 72 h con el tratamiento 1 (T1) y 2 

(T2) utilizando los materiales MI, MII, MIII y MIV. Los resultados están expresados 

como porcentajes del control (C = 100%).  

 

 Dependiendo de las condiciones externas las células pueden adoptar diferentes 

morfologías, lo que se encuentra relacionado con la función que están realizando en ese 

momento, como por ejemplo la osteoinducción [16], [17]. Lo que se pudo observar en las 

micrografías fue que las células sometidas a ambos tratamientos mantuvieron su forma 

poliédricas con largas y delgadas elongaciones citoplasmáticas típicas (Figura 7.3). La 

presencia de elongaciones citoplasmáticas es un buen indicador de biocompatibilidad ya que 

muestran la interacción con la matriz circundante [17]. Además, tampoco se encontraron  

diferencias morfológicas en las células tratadas con los diferentes materiales, tanto a 24 como 

a 72 h. 
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Figura 7.3: Estudio de la viabilidad y morfología en osteoblastos cultivadas en presencia de 

MI según el tratamiento T1 y T2 durante 72 h.  (A-F) Células teñidas con azul de tripán y (G-

L) con Giemsa. Las flechas indican las elongaciones citoplsmáticas. 
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7.3.2. Diferenciación de osteoblastos: influencia de la degradación y la 

topografía de los materiales 

 Como parte de los estudios de interacción célula - material se cuantificó la actividad 

FAL,  un parámetro de la maduración in vitro de los osteoblastos, después de 4 y 7 días de 

tratamiento en medio de cultivo con y sin la adición de calcio (4 mM).  

 En las muestras a las que no se agregó calcio, luego de 4 días de tratamiento se observó 

que los materiales MI y MII no modificaron la actividad FAL respecto a las muestras control, 

pero con MIII y MIV se notó una disminución de dicha actividad enzimática (figura 7.4 A). 

El día 7 de tratamiento los efectos fueron ligeramente más pronunciados. Allí, únicamente el 

material MI favoreció la actividad FAL respecto al control; mientras que los tratamientos con 

MII, MIII y MIV la disminuyeron significativamente (figura 7.4 B). 

 

  

Figura 7.4: Actividad de la enzima FAL de los osteoblastos luego de (A) 4 días y (B) 7 días 

sin tratamiento (C) y tratados con los cuatro materiales (MI, MII, MIII y MIV) con y sin la 

adición de calcio (4 mM).  Los resultados están expresados como porcentaje control (C = 

100%). Las diferencias estadísticamente significativas entre las muestras y su respectivos C 

se indican con asteriscos, * p< 0,05. 

 

 Cuando se comparan las muestras control entre sí (con y sin calcio) se observa que a 

ambos tiempos (4 y 7 días) la actividad FAL es favorecida por la presencia de calcio extra. 

Esto coincide con lo publicado por Maeno y col. [13], en donde se afirma que bajas 

concentraciones de Ca
2 +

, en un rango entre 2 a 6 mM, pueden proporcionar condiciones 

adecuadas para la proliferación y diferenciación de cultivos celulares de osteoblastos. Pero 

este efecto no se observó cuando, además de los 4 mM de Ca
2+

, se agregaron al medio de 
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cultivo los materiales de HA (71,42 mg/ml); los experimentos mostraron una disminución 

estadísticamente significativa de la actividad FAL en todos los casos.  

 Los resultados obtenidos pueden estar asociados a una ligera disminución del pH del 

fluido intersticial causado por gradientes iónicos complejos dependiendo de la actividad 

metabólica de las células [18]; además como se esquematizó en el capítulo 4 figura 4.5, luego 

de la implantación los materiales sufren modificaciones de su superficie las cuales implican 

la liberación de iones Ca
2+

. Se ha demostrado que la enzima FAL se ve estimulada por un 

rango de concentraciones de calcio determinado, y pequeñas desviaciones en esta 

concentración pueden inhibir su actividad e incluso inducir la muerte celular [13], [19]. El 

aumento de la concentración de Ca
2+ 

en el
 
entorno de los materiales MII, MIII y MI podría 

encontrarse por encima de la concentración que promueve la diferenciación celular debido a 

sus mayores velocidades de degradación, en comparación con MI (capítulo 4). Considerando 

esto último, se propone que MI, el material de degradación ácida más lenta, no generaría ese 

aumento desfavorable de mencionados iones, haciendo que la actividad FAL no se vea 

afectada luego de 4 días de tratamiento e incluso la aumente a los 7 días.  Cabe destacar que 

el mecanismo por el cual los iones calcio de los materiales de HA pueda estar afectando a los 

osteoblastos resulta de gran importancia in vivo, debido a que se postula que este ion no solo 

interviene en la actividad de la enzima FAL, sino también en la regulación de una variedad de 

procesos relacionados con la homeostasis mineral ósea, tanto en el crecimiento de cristales de 

HA como en la prevención de la mineralización excesiva [19]. 

 Por otro lado, las propiedades superficiales de los biomaterial de HA podrían estar 

regulando el fenotipo celular de los osteoblastos a través de su capacidad de soportar y 

distribuir contactos de adhesión focal. Como se mencionó en el capítulo 1 sección 1.3.2, las 

células interactúan con las proteínas del medio adsorbidas en el biomaterial a través de los 

receptores de adhesión de integrinas, que activan una cascada de señalización celular y 

conducen al montaje de los contactos de adhesión focal y a la activación de vías de 

señalización que regulan el fenotipo de los osteoblastos, siendo la proteína FAL un indicador 

de este proceso [20], [21]. Con respecto a las características topográficas analizadas en el 

capítulo 3 sección 3.3.4, el material MI se diferencia a los otros tres por ser el de mayor 

rugosidad media (Ra) y por presentar pocos picos agudos y predominantes valles profundos, 

lo que podría favorecer la adhesión, proliferación y posterior maduración de los osteoblastos.  

7.4. Conclusión 
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 Se ha demostrado que ninguno de los materiales de HA (71,42 mg/ml) afectan la 

viabilidad de cultivos primarios de osteoblastos de calvaria de ratas cuando son cultivados en 

presencia de los mismos antes y después de ser sembradas durante 48 y 72 h. Además, el 

estudio de la morfología de los osteoblastos demostró que se mantuvo su forma poliédrica y 

se observó la presencia de elongaciones citoplasmáticas, indicadores de la interacción de las 

células con el entorno. 

 De los cuatro materiales sintetizados, únicamente MI favoreció la actividad de la 

proteína FAL, indicador de la diferenciación de osteoblastos, luego de 7 días de tratamiento y 

este efecto podría deberse a su lenta degradación, y por consiguiente menor liberación de 

iones calcio, y a sus características topográficas específicas que le otorgan un mayor efecto 

osteoinductor.  
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Capítulo 8 

Biocompatibilidad de MSC sobre cubiertas 

biomiméticas 
 

8.1 Introducción 

  Las células madre mesenquimales o MSC (del inglés “mesenchymal stem cells”) son 

células adultas multipotentes, capaces de diferenciarse en más de un tipo de célula 

especializada del cuerpo humano, como los adipocitos, condrocitos y osteoblastos, 

dependiendo de los factores del entorno [1]. La importancia de su estudio radica en que son 

las primeras células en colonizar el implante [2], como se esquematizó en el capítulo 1 figura 

1.4. Inmediatamente después de que el hueso se fractura por la incorporación de un implante 

ocurre la hemorragia, las plaquetas de la sangre impactan sobre su superficie y se comienzan 

a liberar múltiples factores de crecimiento celular y citoquinas que forman un gradiente de 

concentración [3]. Estos factores son reconocidos por las MSC activando su migración hacia 

la superficie del biomaterial a través de la proteína fibrina que forma parte de la red 

tridimensional del coágulo que rodea el implante. Allí adheridas, las MSC cambian su forma, 

se polarizan, se diferencian a osteoblastos y se inicia la formación de la matriz ósea [2]; los 

materiales capaces de estimular a las MSC para que se desencadenen estos mecanismos se los 

denomina osteoinductivos [4].  

 Descubrimientos actuales han reconocido que las propiedades superficiales y mecánicas 

del entorno tienen una fuerte influencia en estos acontecimientos [3], [5]. Propiedades del 

entorno celular tales como la rigidez, geometría y las tensiones externas juegan un rol 

importante en la mecanotransducción celular que luego define su funcionamiento [6]. Tal es 

así que se ha demostrado que pueden influir en la forma y orientación celular dirigiendo el 

desarrollo y organización de los tejidos [6]. En relación a esto, la naturaleza elástica del 

citoesqueleto celular es importante no sólo para la estabilidad mecánica de la célula, sino 

también para transmitir señales en forma de campos de tensiones y deformaciones elásticas, 

desde el medio, a través del citoesqueleto hacia el núcleo celular [7]. El citoesqueleto es una 

red compleja de actina, filamentos intermedios, y los microtúbulos que interactúan con una 

gran variedad de motores moleculares y proteínas de adhesión. Estas proteínas, 

colectivamente responsables de la mecanotransducción celular, tienen dimensiones 



119 
 

 
Capítulo 8: Biocompatibilidad en MSC sobre cubiertas biomiméticas 

nanométricas y por lo tanto se encuentran fuertemente influenciadas por la nanotopografía 

superficial del material implantado (figura 8.1).  

 

 

 

Figura 8.1: Organización del citoesqueleto celular y mecanotransducción. La ilustración 

muestra una MSC adherida a través de un complejo de adhesión focal a un material con 

nanotopografía. Las adhesiones focales se comunican con el núcleo a través del 

citoesqueleto y del complejo enlazador de citoesqueleto y núcleoesqueleto o LINC (del 

inglés “Linker of Nucleoskeleton and Cytoskeleton”). Esto altera la organización del 

nucleoesqueleto y afecta la transcripción del genoma, modula la expresión de proteínas y 

por lo tanto interviene en las funciones celulares tales como la supervivencia, proliferación 

y diferenciación. Abreviaciones: Fosfoproteína estimulada por vasodilatador o VASP (del 

inglés “Vasodilator-stimulated phosphoprotein”), quinasa de adhesión focal o FAK (del 

inglés “focal adhesión kinase”). Esquema adaptado de las publicaciones de Dalby y col. [8] 

y Tsimbouri [9]. 

 

 Estudios recientes han identificado en osteoblastos, así como en muchas otras células 

del tejido conectivo musculoesquelético, la expresión de una isoforma de actina de músculo 

liso, la proteínas α-SMA (del inglés “α-smooth muscle actin”)  [10]. Investigaciones 

relacionadas mostraron que los osteoblastos que expresan la proteína α-SMA son capaces de 

contraer un análogo de colágeno - glicosaminoglicano de la matriz extracelular in vitro; por 

esta razón se propuso que las contracciones en donde interviene la proteína α-SMA podrían 

ser responsables de la retracción de los osteoblastos en la superficie del hueso durante el 
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inicio del ciclo de remodelación [11]. La contracción celular mediada por α-SMA permite la 

generación de las grandes fuerzas que son requeridas para el modelado de la matriz 

extracelular recientemente formada, por lo que esta proteína podrían estar contribuyendo a la 

formación de la arquitectura específica del tejido [12]. Por lo tanto, una elevada expresión de 

la proteína α-SMA estaría asociada a procesos osteogénicos [13]. En consecuencia, la 

expresión de esta isoforma de actina en las MSC es un indicador interesante no solo para el 

estudio de la integridad del citoesqueleto sino también del potencial osteoinductivo del 

material. 

 Los experimentos realizados en el presente capítulo fueron diseñados a modo de imitar 

el entorno óseo en el cual las MSC se adhieren, proliferan y finalmente se diferencian en 

osteoblastos. Con este fin, la biocompatibilidad de las MCS fue estudiada sobre cubiertas de: 

(i) HA y (ii) colágeno tipo I, el principal componente orgánico del hueso [14], con y sin la 

incorporación de nanopartículas de HA. Las células cultivadas sobre estas cubiertas fueron 

sujetas a estudios de viabilidad, adhesión, expresión de las proteínas α-SMA, como indicador 

de la integridad del citoesqueleto celular, y genotoxicidad. 

 

8.2 Métodos experimentales 

 

8.2.1 Reactivos 

 Solución de pentobarbital sódico IV (240 mg/ml, Euthanyl, CDMV) , xilacina (20 

mg/ml, Rompun, CDMV), ketamina (100 mg/ml, Rogarsetic, CDMV), Mezcla de Medio 

Eagle modificado por Dulbecco y nutrientes F12 o DMEM/F12 ( del inglés “Dulbecco’s 

Modified Eagle Medium: Nutrient Mixture F-12”) (Gibco)  suplementado con bicarbonato de 

(2,438 g, Sigma-Aldrich) y con suero fetal bovino (FBS) al 10 %, solución reguladora de 

fosfato salino (PBS) con Ca/Mg (1X, Sigma-Aldrich), Tritón X-100, paraformaldehído 

(HO(CH2O)nH, Sigma-Aldrich), suero de cabra (Sigma-Aldrich), Triton X-100 (Sigma-

Aldrich), albúmina sérica bovina (BSA) (Sigma-Aldrich), FluoromountG (Southern), 

Colágeno tipo I de cola de rata o Co I (3,9 mg/ml, Sigma- Aldrich), Alexa Fluor® 488 de 

cabra anti ratón IgG (H + L) (2 mg/ml, Molecular Probes), anticuerpo anti actina monoclonal 

de ratón, α-actina del músculo liso (, 1 μg/ml, clon 1A4, Isotipo IgG2a, Sigma-Aldrich); 

Hoechst 33342 (2 μg/ml, Gibco); Fluoromount-G (Southern biotech), 3-(4,5-dimetiltiazol-2)-

2,bromuro de 5-difeniltetrazolio o MTT (5 mg/ml, Sigma-Aldrich).  
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8.2.2 Aislamiento de células madre mesenquimales de conejo (MSC) 

 Las MCS se obtuvieron de conejos blancos raza Nueva Zelanda de 9 a 11 meses de 

edad a los cuales se les administró 150 mg/ kg de solución de pentobarbital sódico (Euthanyl) 

por vía intravenosa bajo el efecto de los anestésicos xilacina – ketamina. Para ellos se 

siguieron protocolos aprobados por comités éticos institucionales de cuidado y uso de 

animales. Se extrajeron  fragmentos de hueso subcondral de la región distal del fémur y se 

realizó una digestión con la enzima colagenasa a modo de obtener un pellet de células del 

estroma óseo. Las células se cultivaron en placas de cultivo con medio completo DMEM/F12 

– 10 % FBS, 1 % de penicilina y estreptomicina (DMEM/F12 – 10 % FBS, 1 % P-E) dentro 

de incubador a 37 °C en atmósfera húmeda (5 % CO2). Las células obtenidas se cultivaron 

durante 5 días y el medio de cultivo se renovó cada 2 días para remover células no 

adherentes, y de este modo seleccionar las adherentes. Las MCS (pasaje 0 y 1) se 

almacenaron en nitrógeno líquido a - 196 ºC para ser descongeladas en el momento de la 

realización de cada ensayo.    

 

8.2.3 Ensayos de adhesión de MSC de conejo  

 

8.2.3.1 Ensayo de viabilidad y proliferación de MSC sobre cubiertas de HA 

 La reducción de sales de tetrazolio es uno de los métodos más fiables y comunes de la 

determinación de la viabilidad y la proliferación celular. Específicamente, MTT es una sal de 

tetrazolio que se utiliza para determinar la actividad de las enzimas deshidrogenasas de las 

células. Dichas enzimas, esenciales en el ciclo de Krebs, catalizan la oxidación o reducción 

de un sustrato por sustracción o adición de átomos de hidrógeno, y  pueden ser detectadas en 

células metabólicamente activas, siendo una medida indirecta de la viabilidad celular [15] 

(figura 8.2). 
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Figura 8.2: Esquema de la reducción de MTT en las células metabólicamente activas, en 

parte por la acción de la enzima succinato deshidrogenasa mitocondrial y NADH 

citoplasmática; el producto resultante es formazán de color púrpura [16]. 

 

 Antes de cultivar las MSC, se realizaron recubrimientos homogéneos de los materiales 

MI, MII, MII y MIV mediante secado por evaporación. Para ello, los materiales fueron 

previamente esterilizados en autoclave durante 30 min a 120 °C. Luego se prepararon 

dispersiones de los mismos en agua utilizando un mezclador rotativo durante 5 min. 

Seguidamente se llenaron placas de 96 pocillos con las distintas dispersiones de 

nanopartículas a modo de obtener cantidades finales entre 15 a 3100 µg/cm
2
. Finalmente, las 

cubiertas de materiales se dejaron secar durante toda la noche dentro de una cabina de 

seguridad biológica sobre un agitador orbital a modo de obtener cubiertas homogéneas en el 

fondo de cada pocillo. Al día siguiente se sembraron 10.000 células en cada pocillo y se 

cultivaron durante 24 y 48 h en medio de cultivo completo (DMEM/F12 – 10 % FBS, 1 % P-

E). La distribución homogénea de las nanopartículas en el fondo de cada pocillo se evaluó 

antes y después de cultivar las células mediante microscopía óptica. Luego de transcurrido el 

tiempo de tratamiento se agregó la solución de MTT en cada pocillo a una concentración 

final de 0,5 mg/ml, luego las placas se incubaron durante 3 h en atmósfera húmeda (5 % 

CO2). Después de aspirar el medio de cultivo junto con el MTT, se agregaron 200 µl del 

solvente DMSO al 100 % para extraer el formazán. La densidad óptica del formazán presente 
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en las muestras se leyó a 570 nm en un lector de placas de ELISA. Como controles se 

utilizaron pocillos con la misma cantidad de células pero sin cubiertas (control positivo) y 

como blancos se utilizaron los pocillos cubiertos con material pero sin células.  

 

8.2.3.2 Ensayo de viabilidad de MSC de conejo sobre cubiertas biomiméticas HA 

MI/Co I 

 A modo de imitar la composición del tejido óseo se estudió la adhesión y actividad 

metabólica de las MCS cultivadas sobre cubiertas de HA MI / colágeno tipo I (Co I). Para 

ello se recubrieron placas de 96 pocillos con cuatro relaciones en peso diferentes (MI/Co I: 

0/1; 0,5/1; 1/1 y 2/1, con Co I = 31 µg/cm
2
). Para preparar las soluciones para las cubiertas se 

utilizó colágeno tipo I de cola de rata disuelto en ácido acético (20 mM), el cual se neutralizó 

previene con una solución 20 mM de NaOH. Luego, se dispersaron cantidades diferentes de 

MI en agua con soluciones de Co I con el fin de obtener cubiertas con las diferentes 

relaciones de MI/Co I. Las cubiertas y el ensayo de MTT se realizaron utilizando la misma 

técnica descripta en la sección anterior. 

 

8.2.3.3 Expresión de la proteína α-SMA en MSC de conejo sobre cubiertas 

biomiméticas HA MI/Co I 

 El material MI se seleccionó para ser combinado con colágeno tipo I (Co I) y formar 

revestimientos que imiten la matriz ósea con el fin de evaluar indirectamente su uso potencial 

en la reparación del tejido óseo. La razón por la cual se utilizó dicho material se debe a que se 

observó una bioactividad superior (capítulo 5) y fue el único que indujo la diferenciación de 

osteoblastos (capítulo 6). Los recubrimientos MI/Co I se prepararon de acuerdo a las 

proporciones presenten en el tejido óseo, en donde el contenido mineral promedio de una 

persona adulta sana puede variar entre el 50 al 75% en peso dependiendo de la localización, 

entre otros factores [17].  

 Con el fin de estudiar si las cubiertas de MI/Co I afectan al citoesqueleto celular de las 

MSC, se analizó de manera cualitativa y semicuantitativa la expresión de la proteína α-SMA. 

En primer lugar se cultivaron 10.000 MCS de conejo por pocillo en cámaras individuales de 

cultivo con portaobjetos de vidrio (Falcon®, Corning)  (figura 8.3) previamente recubiertos 



124 
 

 
Capítulo 8: Biocompatibilidad en MSC sobre cubiertas biomiméticas 

con Co I y MI/Co I utilizando la metodología descripta en la sección anterior del presente 

capítulo. Como controles positivo se utilizaron cámaras de cultivo sin cubiertas. Las células 

se incubaron durante 29 h en incubador con atmósfera húmeda y 5 % CO2, luego se fijaron 

con paraformaldehído al 4 % durante 5 min y se lavaron tres veces durante 5 min con PBS. El 

bloqueo para que ocurra la unión en sitios inespecíficos y la permeabilización de las muestras 

se realzó con 20 % v/v suero de cabra/PBS/0.1 % Tritón X-100 durante 15 min a temperatura 

ambiente. Luego de lavar las muestras durante 5 min con 1% BSA/PBS/0,1% Tritón X-100, 

se incubaron durante 30 min a temperatura ambiente con un anticuerpo primario anti α-SMA 

(1 μg/ml) en 1 % BSA/PBS/0,1 % Tritón X-100. Después de tres lavados con 1 % 

BSA/PBS/0,1 % Tritón X-100 durante 10 min los portaobjetos se incubaron con el anticuerpo 

secundario conjugado al fluorocromo Alexa 488 (1,3 µg/mL) en 1 % BSA/PBS/0,1 % Tritón 

X-100 durante 30 min a temperatura ambiente. Luego de dos lavados de 10 min con PBS 

incubaron las muestras con una tinción de cromatina Hoechst 33342 (2 µg/ml) por 1 min a 

temperatura ambiente. Los portaobjetos de vidrio se lavaron dos veces con PBS durante 10 

min y se separaron de las cámaras. Se utilizó la solución FluoromountG para montar los 

cubreobjetos y luego los portaobjetos se cubrieron con papel de aluminio y se dejaron secar 

durante 24 h. Se tomaron imágenes de las muestras utilizando un microscopio de barrido 

láser confocal Olympus FluoView ™ FV1000 con la longitud de onda del láser operativa 

ajustada a 405 nm para la señal azul de la tinción de Hoechst que detecta los núcleos 

celulares y a 488 nm para la señal verde que indica la expresión de la proteína α-SMA. Todas 

las imágenes fueron analizados con la ayuda del software ImageJ
®

 1.77v. El número de 

células se determinó mediante el recuento de núcleos positivos para la tinción Hoechst y la 

expresión de α-SMA se cuantificó utilizando la siguiente ecuación: 

 

%𝑃𝑣 = 

𝑃𝑣

𝑃𝑇
100 

8.1 

 

donde Pv es el número de píxeles verdes por imagen y PT  el número total de pixeles por 

imagen. Además, la expresión la proteína α-SMA se cuantificó con el valor medio del brillo 

de los píxeles verdes determinados a partir de la intensidad de todos los píxeles verdes por 

campo en imágenes monocromáticas del láser fijado en 488 nm.  
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Figura 8.3: Cámaras individuales de cultivo con portaobjetos de vidrio (Falcon®, Corning) 

utilizadas para los ensayos de microscopio láser confocal de fluorescencia. Fotografía tomada 

de la página web de Fisher Scientific
®
 [18]. 

 

 

8.2.3.4 Estudio de genotoxicidad en MSC de conejo sobre cubiertas biomiméticas de 

HA MI/ Co I  

 Las micrografías de amplificación 10 X obtenidas por microcopia láser confocal de 

fluorescencia de muestras teñidas con Hoechst 33342 (2 µg/ml) fueron utilizadas para 

detectar y cuantificar la presencia de células binucleadas y micronúcleos. Se consideraron 

micronúcleos válidos a los situados en la zona celular citoplasmática, individuales, de 

intensidad similar a los núcleos principales y con un diámetro de menos de 33 % de los 

núcleos principales. La cuantificación se realizó analizando 2.000 células para cada condición 

con la ayuda del software ImageJ® 1.47v acoplado al paquete de procesamiento de imágenes 

“Cell Counter”. 

 

8.2.4 Análisis estadístico de los datos 

 La significación estadística de los datos se evaluó utilizando la prueba “t” de Student y 

se consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [19]. Los datos 

cuantitativos se expresan como la media ± desviación estándar (DE) del conjunto de 

experimentos. 
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8.3 Resultados y discusión 

 

8.3.1 Adhesión de MCS sobre cubiertas de HA: Ensayo de viabilidad y 

proliferación 

 Para estudiar si existen diferencias significativas en la viabilidad y adhesión celular de 

las MSC utilizando los materiales MI, MII, MIII y MIV se realizaron cubiertas con 

cantidades crecientes de los mismos (15 - 3100 µg/cm
2
). Los resultados demostraron que a 48 

h existe un efecto inhibitorio producido por las partículas dependiente de la dosis y del tipo 

de material utilizado (figura 8.4).  

 

 

 

Figura 8.4: Actividad metabólica de las MSC adheridas a cubiertas de HA durante 48 h. 

Los resultados experimentales se ajustaron a la curva sigmoidal de Boltzmann. Las 

diferencias estadísticamente significativas entre las muestras y el control (C, sin cubierta) 

se indican con asteriscos y entre las muestras se indican con corchetes (p <0,05).  

 

 Las células incubadas sobre cubiertas de MI y MIII exhibieron una inhibición de la 

actividad metabólica celular del 50 % cuando se utilizaron aproximadamente 300 µg/cm
2
; 
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mientras que el mismo porcentaje se alcanzó con 162 µg/cm
2
 en presencia de MIV siendo el 

material MII el de mayor efecto inhibitorio de la actividad metabólica de las MSC (50 % de 

viabilidad utilizando 124 µg/cm
2
). Por encima de los 300 µg/cm

2
 de recubrimiento, la 

inhibición de la actividad metabólica celular es similar para todos los materiales ensayados. 

Probablemente en estas cantidades la presencia de los materiales altera la adecuada adhesión 

de las células sobre la superficie, haciendo que las mismas queden suspendidas en el medio y 

no puedan ser detectadas en el estudio de MTT. 

  Para analizar la proliferación celular se comparó la variación de  la actividad 

metabólica entre las 24 y 48 h de incubación sobre cubiertas con 15, 30 y 60 µg/cm
2 

de 

material (figura 8.5). Los resultados obtenidos mostraron un aumento significativo de la 

actividad metabólica en el tiempo en todos los tratamientos excepto con 15 y 60 µg/cm
2
 de 

MIV que permaneció constante. Cabe destacar que se observó un aumento de la actividad 

metabólica luego de 48 h en las células cultivadas sobre MI, MII y MIII (15, 30 y 60 µg/cm
2
) 

comparadas con las muestras control, en cambio los tratamientos con 15 µg/cm
2
 de MIV no 

la afectaron y con 30 y 60 µg/cm
2 

se vio una inhibición de dicha actividad. 

 

Figura 8.5: Ensayo de proliferación de MSC sembradas sobre cubiertas con 15, 30 y 60 

µg/cm
2
 de los materiales MI, MII, MIII y MIV durante 24 y 48 h. Los resultados están 

expresados como porcentajes del control (barras negras, C = 100 %). Las diferencias 

estadísticamente significativas entre 24 y 48 h se indican con corchetes (p <0,05).  

 

 Los resultados obtenidos demostraron en términos generales que, en las condiciones 

testeadas, los materiales MI, MII y MIII tienen influencia más positiva sobre la viabilidad y 

proliferación de las MSC que MIV. El material MIV, de topografía asimétrica con 

predominantes picos agudos y pocos valles profundos (capítulo 3 sección 3.3.4), genera el 

mayor efecto citotóxico sobre las MCS. Esto coincide con otros grupos de investigación que 
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encontraron una correlación entre las propiedades superficiales de los materiales y la 

citotoxicidad [20]–[22]. Por otro lado, como se mencionó en la discusión del capítulo 7 

sección 7.3.2, vale la pena considerar que la rápida degradación del material MIV podría 

estar causando un aumento en la concentración de calcio intracelular, que no solo inhibe la 

actividad de la enzima FAL sino que también influye en la citotoxicidad [23].  

 

8.3.2 Adhesión de MCS sobre cubiertas biomiméticas: HA MI/Co I 

  

8.3.2.1 Ensayo de viabilidad e integridad del citoesqueleto 

 La figura 8.6 muestra la actividad metabólica de las MCS luego de ser cultivadas en 

presencia de recubrimientos con diferentes relaciones en peso de MI/Co I. Los resultados 

demostraron que no hubo diferencias estadísticamente significativas en la adhesión y 

viabilidad de las MCS con los diferentes tratamientos.  

 

Figura 8.6: Actividad metabólica de las MSC de conejo adheridas a cubiertas con 

diferentes relaciones en peso de MI/Co I. Como controles positivos (C+) se utilizaron 

pocillos sin cubierta. Los resultados están expresados como porcentajes del control (C = 

100 %) 

 

 Como se hizo mención al principio de este capítulo, el citoesqueleto juega un rol muy 

importante en los pasos que intervienen en la mecanotransducción celular [24]. Entre las 

proteínas involucradas en este proceso se encuentra la α-SMA, que además es utilizada para 

estudiar la presencia y maduración de los complejos de adhesión focal ya que se ha 

demostrado que un aumento en su expresión indica una mayor fuerza de adhesión [25]. 
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Debido a esto se evaluó la expresión y morfología de la proteína α-SMA en la MSC 

cultivadas sobre recubrimientos de MI/Co I. Los resultados indican que las MCS de conejo se 

adhieren a todos los recubrimientos de MI/Co I de la misma manera que en los controles (C+: 

vidrio y Co I). En todos los casos los filamentos de α-SMA mantienen el tamaño y la 

morfología característica, incluso en los contactos de adhesión focal (figura 8.7).   

 

Figura 8.7: (A-E) Microfotografías confocal láser que muestra los núcleos celulares y la 

expresión de α-SMA marcada con inmunofluorescencia, azul y verde respectivamente, 

magnificación 40 X, barra de escala: 50 µm. (F-J) Microfotografías láser confocal que 

muestran el tamaño y forma de los filamentos de α-SMA, (K-O) y los contactos de 

adhesión focal, magnificación 400 X, barra de escala: 5 µm. (P-T) Imágenes de 

microscopía óptica de contraste de fase que muestran la morfología de las MSC adheridas. 

Se utilizaron como controles positivos (C+) portaobjetos de vidrio no recubierto. 

   

 Al igual que lo observado en el ensayo de viabilidad, la cuantificación del número de 

células no presentó ninguna diferencia significativa respecto al control (figura 8.8 A). 

Tampoco se observaron diferencias en el estudio semicuantitativo de la expresión de la 
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proteína α-SMA, tanto al ser comparados directamente con el control (figura 8.8 B) como la 

medición de la intensidad por célula (figura 8.8 C). La inspección visual de las células 

adheridas proporcionó información sobre la capacidad de las mismas para cubrir 

uniformemente los revestimientos de MI/Co I (figura 8.8 D). 

 

 

Figura 8.8: (A) Porcentaje de MSC adheridas sobre las diferentes cubiertas (C+ = 100%). 

(B) Cuantificación de la tinción positiva para α-SMA como medida de la expresión de la 

proteína (C + = 100%). (C) Intensidad de los píxeles verdes como medida de la cantidad de 

α-SMA expresada por célula. (D) Imágenes de microfotografía láser confocal con el fin de 

mostrar la expresión α-SMA, magnificación 10 X. Se utilizaron como controles positivos 

(C+) portaobjetos de vidrio no recubierto. 

 

8.3.2.2 Estudio de genotoxicidad  

 La tinción de cromatina Hoechst 33342 permite visualizar alteraciones en los núcleos 

celulares [26], [27], tales como cambios de tamaño, densidad y distribución de la cromatina, 

las cuales son indicadores de daño en el ADN, citotoxicidad  y muerte celular. Entre estas 

anormalidades se encuentran la cromatina condensada y la presencia de núcleos lobulados; 

ninguna de ellas presenta un mecanismo de formación ni significado biológico del todo 

esclarecido hasta el momento [2].  
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 La inspección visual de las micrografías de fluorescencia permitió determinar que no 

hay diferencias en cuanto al tamaño y morfología de los núcleos entre controles y tratados. 

Mayormente se trata de núcleos característicos de células mesenquimales [28];  redondeados 

u ovales, uniformemente teñidos, sin indicios de cromatina condensada, y de tamaño más 

pequeño en relación al citoplasma (figura 8.9).  

 

 

Figura 8.9: Estudio de la genotoxicidad. (A-E) Las micrografías de fluorescencia confocal   

muestran los núcleos celulares teñidos con Hoechst, magnificación 40 X, barra de escala: 

50 µm. (F-J) Microfotografías láser confocal que muestran el tamaño y forma de los 

núcleos, magnificación 80 X, barra de escala: 25 µm. 

 

 Otra de las utilidades de esta tinción nuclear es la identificación de la presencia de 

células binucleadas y la detección de micronúcleos, indicadores de alteraciones 

cromosómicas o disfunción del huso acromático [29]. Los micronúcleos son cuerpos que 

contienen cromatina que representan fragmentos o incluso cromosomas enteros que no fueron 

incorporadas en un núcleo de la célula hija durante el proceso de división celular, la mitosis 

[29] (figura 8.10 A).  Por otro lado, las células binucleadas son células que contienen dos 

núcleos principales, usualmente los núcleos están muy próximos e incluso podrían hacer 

contacto, ambos con morfología y tinción similar a un núcleo normal (figura 8.10 B). Este 

hecho podría ocurrir por interferencia en los sucesos que ocurren durante la finalización de la 

mitosis [30].  



132 
 

 
Capítulo 8: Biocompatibilidad en MSC sobre cubiertas biomiméticas 

 Los resultados de la cuantificación de ambos biomarcadores, los micronúcleos y las 

células bilobuladas, en las micrografías de fluorescencia mostraron que se encuentran en la 

misma proporción tanto en la muestras control como en las células cultivadas sobre los 

diferentes recubirmientos con y sin MI, por lo que no hay indicios de que las cubiertas 

induzcan genotoxicidad en las MSC (figura 8.10 C).  

 

 

 

Figura 8.9: Estudio de la genotoxicidad. (A) Micronúcleos de la muestra control (C+) se 

marcan con flechas. (B) Célula binucleada de la cubierta de colágeno tipo I (0/1), 

magnificación: 200 X, barra de escala: 10 µm. (C) Cuantificación de la frecuencia de 

micronúcleos y células binucleadas en las microfotografías láser confocal de fluorescencia. 

El porcentaje fue calculado sobre un total de 2000 células (100 %). 

 

 Se observaron con anterioridad frecuencias similares de estas anormalidades nucleares 

en cultivos primarios de células madre mesenquimales humanas [28], [31], sin embargo hasta 

el momento no se han estudiado en MSC de conejo para realizar una comparación más 
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específica. La presencia de estas alteraciones nucleares no solo podría estar influenciada por 

la especie, sino también a la sensibilidad de las mismas a cambios exógenos causadas por la 

conservación y cultivo in vitro, como por ejemplo el tiempo y las condiciones de 

criopreservación [28].  

 

8.4 Conclusión 

 Los datos obtenidos demuestran que la utilización de cubiertas de más de 300 µg/cm
2
 

generó una inhibición de la actividad metabólica de las MCS mayor al 50 %, probablemente 

debido a la imposibilidad de las células a adherirse. Por otro lado, la adhesión, viabilidad y 

proliferación celular es favorecida cuando se cultivan sobre cubiertas formadas por los 

materiales MI, MII y MIII (48 h, 15, 30 y 60 µg/cm
2
), por el contrario este efecto no se 

observa con MIV, lo que podría estar relacionado con sus características topográficas y a la 

mayor velocidad de degradación.  

 Los recubrimientos biomiméticos MI/Co I no afectaron la viabilidad y permitieron la 

correcta adhesión de las MSC (29 h, hasta 62 µg/cm
2
 de MI). La expresión de la proteína α-

SMA tampoco se alteró por los tratamientos, indicando que se mantiene la integridad del 

citoesqueleto celular y además el posible efecto osteoinductor de las cubiertas. Por último, la 

morfología nuclear observada fue en su mayoría característica del tipo celular. A pesar de que 

se detectó la presencia de micronúcleos y células binucleadas, están se encuentran en la 

misma frecuencia que en las muestras control, por lo que en principio las cubiertas no 

generan un efecto genotóxico.  
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Capítulo 9 

Influencia en el proceso de coagulación 
 

9.1 Introducción 

 Con el fin de controlar la hemorragia en respuesta a la lesión generada por el implante, 

se requieren mecanismos hemostáticos complejos que involucran la formación de una red de 

fibrina para detener el sangrado y mantener el flujo sanguíneo normal, proceso denominado 

coagulación [1]. Por otro lado, la importancia de la inducción de la coagulación por parte de 

los materiales implantables radica en que la secuencia que dará lugar a la osteoinducción 

inicia con la formación del coágulo [2]. Como se detalló en el capítulo 8 sección 8.1, la 

formación de esta la red de fibrina es fundamental para que ocurra la migración celular hacia 

la superficie del implante. 

 Los procesos que se desencadenan instantáneamente luego de que una herida daña el 

endotelio de un vaso sanguíneo se pueden explicar mediante el “modelo celular de la 

coagulación” que consta de tres fases, cada una asociada a proteínas, denominadas “factores 

de coagulación”, que se activan en un orden específico y requieren de cofactores de 

activación como el calcio y fosfolípidos [3] (figura 9.1). En los últimos años se ha estudiado 

el potencial rol en la activación de la coagulación por parte de micropartículas de distintos 

orígenes, tales como pequeños fragmentos de células derivadas de leucocitos, plaquetas, 

células endoteliales [4], aunque cuyo papel aún no está claro. Además, cuando la sangre se 

expone a superficies artificiales, propiedades tales como el tamaño, forma [5], rugosidad, 

carga [6] e hidrofilicidad [7], [8] juegan un rol clave. Sin embargo, hoy en día los 

mecanismos de activación de la coagulación propuestos resultan controversiales debido a que 

algunos experimentos han demostrado que tanto superficies aniónicas hidrofílicas como 

hidrófobas tienen la misma capacidad de activar in vitro la formación del coágulo [9], [10]. 
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Figura 9.1: Modelo celular de la coagulación con sus tres fases: iniciación, amplificación y 

propagación. En la fase de iniciación la lesión vascular deja expuesta al factor tisular o TF 

(del inglés “tissue factor”) en la superficie celular; luego el factor VII se une a TF formando 

el complejo “TF-FVIIa” que a su vez activa a FX transformando pequeñas cantidades de 

protrombina en trombina, insuficientes para completar el proceso de formación de fibrina. La 

trombina es un ávido reclutador de plaquetas, en el proceso denominado “activación 

plaquetaria”, y retroalimenta de manera positiva al sistema ya que posee la capacidad de 

activar los factores V, VIII y IX. De esta manera se amplifica y propaga la formación de más 

cantidad de trombina, evento denominado “explosión de trombina”. La explosión de 

trombina es un proceso esencial para el clivaje proteolítico de fibrinógeno para formar fibrina 

que se polimeriza para dar lugar al coágulo firme. La trombina, a su vez, activa al factor XIII 

encargado de entrecruzar las fibras de fibrina, volviendo al coágulo más estable,  mientras 

que al mismo tiempo inhibe la fibrinólisis. Adaptado de Villiers y col. [3] 

 

 Actualmente es posible predecir la influencia de los biomateriales en la coagulación sin 

la necesidad de protocolos extensos en animales, utilizando un método de reemplazo rápido y 

eficaz denominado tromboelastografía. El tromboelastógrafo (TEG) es un instrumento que 

mide los cambios en las propiedades viscoelásticas de la sangre en el tiempo en presencia de 

un material, detectando la formación inicial de fibrina, la velocidad de formación del coágulo 

y eventual lisis del mismo [6]. Los valores convencionales que proporciona una 

tromboelastografía son: (i) el tiempo de reacción (R): periodo transcurrido entre la colocación 

de la sangre en el equipo y el comienzo de la formación de fibrina; (ii) el tiempo desde el 
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comienzo de la formación del coágulo hasta los 20 mm (K); (iii) la amplitud máxima del 

coágulo (MA); (iv) tiempo en llegar a la MA (TMA); (v) el  ángulo α: es el ángulo formado 

por el brazo de R y la pendiente de K (figura 9.2) [11]. 

 

 

Figura 9.2: Esquema de una tromboelastografía normal en donde se indica cómo se calculan 

los tiempos R y K y los parámetros de amplitud del coágulo MA y  α. Adaptado de Contreras 

– García y col. [6]. 

 

 Para el estudio de tromboelastografía se seleccionó el material de hidroxiapatita MI por 

presentar características de bioactividad, biodegradación y biocompatibilidad favorables. El 

efecto del material en la coagulación se realizó utilizando plasma sanguíneo humano pobre en 

plaquetas (PPP) y PPP sin micropartículas, vesículas lipídicas ni exosomas (PPP sin MP), con 

el objetivo de dilucidar si sus características fisicoquímicas intervienen en el proceso de 

formación del coagulo y proponer le mecanismo por el cual ocurre. 

 

9.2 Métodos experimentales 

 

9.2.1 Reactivos 

 Cloruro de calcio anhídrido (Sigma), pool de plasma citratado (CRYOcheck CCN-15, 

lot#A1151, de Precision BioLogic, Dartmouth, Nueva Escocia, Canadá), microesferas de 

vidrio borosilicato (10 µm de diámetro, Sphericel). 
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9.2.2 Ensayos de tromboelastografía  

 Se prepararon tres diluciones del material MI en agua, para obtener las siguiente 

concentraciones finales: 0,25, 2,5 y 25 mg/ml. Para el ensayo se utilizó plasma sanguíneo 

humano citratado recalcificado pobre en plaquetas (PPP) almacenado a – 80 °C que fue 

previamente descongelado a 37 °C antes de su uso. La elección del PPP, en lugar de la sangre 

entera, se hizo para proporcionar una mayor reproducibilidad del ensayo, y para corroborar si 

los efectos observados se deban a las características fisicoquímicas del material. Además se 

utilizó plasma sanguíneo sin micropartículas, exosomas ni vesículas lipídicas (PPP sin MP), 

el cual fue obtenido por ultracentrifugación a 50.000 RPM (136.000xg) durante 3 min a 4 °C 

utilizando una centrífuga Optima Max-E, Beckman
®
 (figura 9.3). 

 

 

 

Figura 9.3: Obtención de los dos tipos de plasma utilizados durante el ensayo (PPP y PPP 

sin MP)  mediante centrifugaciones sucesivas.  

 

 Las medidas se realizaron en un tromboelastógrafo Modelo 5000 (Haemonetics 

Corporation, Niles, IL, USA) (figura 9.4). Este instrumento se compone principalmente por 
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una taza que contiene la sangre (360 ml a 37 °C)  que oscila a través de un ángulo de 4 ° 45 

’’, y de un pin con control de movimiento, con un extremo conectado a un cable de torsión y 

otro inmerso en la sangre. Una vez que el coágulo comienza a formarse el torque de la taza 

rotatoria es transmitido al pin. Cuando ocurre la lisis del coágulo, los enlaces se rompen y la 

transferencia de movimiento a la taza disminuye. La rotación del pin es convertido por un 

transductor mecánico - eléctrico en una señal eléctrica, luego la información es registrada por 

una computadora [6]. 

 

 

 

Figura 9.4: Fotografía de un TEG Modelo 5000 (Haemonetics Corporation, Niles, IL, 

USA) y sus componentes. Adaptado de Contreras – García y col. [6]. 

 

 Para realizar las medidas en primer lugar se agregaron 20 µl de solución 200 mM de 

CaCl2 (500 mOsm) en la taza del TEG; luego 20 µl de material en diferentes concentraciones 

finales 0,25, 2,5 y 25 mg/ml  e inmediatamente después 320 µl de PPP o PPP sin MP; 

seguidamente el instrumento TEG comenzó a registrar los datos. Se llevaron a cabo entre 3 y 

6 pruebas independientes para cada condición. Como control negativo se utilizó agua 

bidestilada y como control positivo 2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato de 10 µm de 

diámetro, cuyo efecto promotor de la coagulación fue previamente estudiado por Ostomel y 

col [12].  
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9.2.3 Análisis estadístico de los datos 

 La significación estadística de los datos se evaluó utilizando t-test de Student y se 

consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [13]. Los datos 

cuantitativos se expresan como la media ± desviación estándar (DE) del conjunto de 

experimentos. 

 

9.3 Resultados y discusión 

 Los perfiles obtenidos por TEG utilizando PPP con 0,25, 2,5 y 25 mg/ml de HA MI se 

muestran en la figura 9.5. Al analizar los mismos se observó que 0,25 mg/ml de MI no son 

suficientes para inducir efectos en la coagulación, mientras que 2,5 mg/ml de MI generan un 

efecto ligeramente mayor, aunque  el análisis estadístico de los parámetros demostró que no 

difiere significativamente con el control negativo. Sin embargo, 25 mg/ml de MI fueron 

suficientes para promover la formación del coágulo del mismo modo que el control positivo, 

2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato. 

 

 

 

Figura 9.5: Tromboelastografía utilizando 0,25, 2,5 y 25 mg/ml de HA MI. Como control 

negativo se utilizó agua bidestilada, C (-), y como control positivo 2,5 mg/ml de esferas de 

vidrio borosilicato.  

  

 A partir de los parámetros de TEG calculados para 25 mg/ml de MI se obtuvieron 

tiempos TMA, R y K menores que el control negativo y estadísticamente comparables al 
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control positivo (figuras 9.6), lo que refleja mayor acción de los factores que interviene en la 

coagulación [11], especialmente la actividad de los factores XII, XI y VIII [14]. 

 

 

Figura 9.6: Gráfico del tiempo de reacción (R), tiempo para llegar a los 20 mm (K) y a la 

máxima amplitud del coágulo (TMA). Las diferencias estadísticamente significativas entre 

las muestras y el control negativo (C-) se indican con asteriscos, * p< 0,05. 

 

 Por otro lado, el parámetro relacionado con la velocidad de formación del coágulo, el 

ángulo α, se vio aumentado y comparable al control positivo, cuando se realizó el ensayo con 

25 mg/ml de MI HA (figura 9.7). Esto último indica un inicio de la formación del coágulo 

mucho más abrupto causado por una mayor explosión de trombina durante la formación del 

coágulo estable de fibrina [14].  

 

 

Figura 9.7: Gráfico del ángulo α. Las diferencias estadísticamente significativas entre las 

muestras y el control negativo (C-) se indican con asteriscos, * p< 0,05. 
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 En cuanto a MA no se encontraron diferencias significativas bajo los distintos 

tratamientos (figura 9.8). Este parámetro se encuentra estrechamente relacionado con la 

elasticidad del coágulo y la funcionalidad del fibrinógeno y del factor XIII [14]. 

 

Figura 9.8: Gráfico de la máxima amplitud del coagulo (MA).  

 

 En la figura 9.9 se muestran los perfiles de TEG utilizando PPP sin MP para estudiar si 

las nanopartículas de hidroxiapatita MI puede sustituir el efecto inductor de la coagulación 

producido por vesículas lipídicas aniónicas, exosomas y micropartículas. Allí se observó que 

las concentraciones de MI 2,5 y 0,25 mg/ml no fueron suficientes para iniciar el proceso de 

coagulación. Por el contrario, la formación del coágulo fue inducida por 25 mg/ml de MI 

aunque no de manera comparable al control positivo, promoviendo un efecto menos 

pronunciado respecto a 2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato (figura 9.9). 

 

 

  

Figura 9.9: Tromboelastografía utilizando PPP con 25 mg/ml de HA MI y PPP sin MP con 

0,25, 2,5 y 25 mg/ml de HA MI. Como control negativo se utilizó agua bidestilada, C (-), y 

como control positivo 2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato. 
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 En comparación con el estudio mencionado anteriormente en PPP con 25 mg/ml de MI, 

se requirió más tiempo para el comienzo de la formación del coágulo (R), lo cual era un 

resultado esperable debido a la ausencia de MP (figura 9.10 A). En cuanto a la amplitud 

máxima del coágulo (MA) no se encontraron diferencias (figura 9.10 B), demostrando que se 

obtienen coágulos de la misma elasticidad en plasma con o sin micropartículas.  

 

 

 

 

 

Figura 9.9: (A) Gráfico los tiempos K, R y TMA. (B) Gráfico del ángulo α y MA. Las 

diferencias estadísticamente significativas entre PPP sin y con MP se indican con 

asteriscos. En el caso de las diferencias entre las dos muestras de PPP sin MP se utilizaron 

llaves, * p< 0,05 
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9.3.1  Mecanismo propuesto para la activación de la coagulación inducido por la 

HA 

 A la vista de los resultados obtenidos, se propone que la HA MI tiene un rol en el 

proceso de coagulación similar al generado por vesículas lipídicas aniónicas, exosomas y 

micropartículas. La inducción de la formación del coágulo generado por la nanopartículas de 

HA podría estar relacionado con sus características superficiales. Ensayos de 

tromboelastografía realizados por otros grupos de investigación demostraron que las 

partículas cargadas negativamente, característica que coincide con la HA MI (capítulo 3, 

sección 3.3.5),  son promotoras de la formación por favorecer la activación de los factores de 

coagulación [6]. 

 Al mismo tiempo, se sabe que la hidroxiapatita tiene una gran afinidad por proteínas 

que contienen ácido glutámico gamma carboxilado (Gla) como la osteocalcina, proteína no 

colágena presente en el hueso y la dentina [15]. La interacción osteocalcina – HA ocurre a 

través de las fuertes uniones iónicas de los residuos Gla con los iones Ca
2+ 

expuestos en la 

superficie de la cara (100) del cristal de HA (correspondiente al denominado plano “a”) [15]. 

A partir de los resultados obtenidos en los ensayos de TEG se propone que este mismo tipo 

de interacción podría estar ocurriendo entre las nanopartículas de HA y los factores de 

coagulación que contiene residuos Gla, tal es el caso del factor VII, IX, X, la protrombina (o 

factor II), la proteína C (o factor IV), la proteína S y la proteína Z [16].  

Hasta el momento no hay estudios que muestren el mecanismo exacto por el cual las 

partículas de HA afectan el proceso de coagulación, sin embargo se ha visto que este tipo de 

partículas [2], al igual que diferentes materiales cerámicos de calcio como CaO y CaCO3 [5], 

pueden influenciar el proceso de coagulación posiblemente mediante su disolución en el 

medio y posterior liberación de iones Ca
2+

, fundamental para la unión de los factores de 

coagulación a las membranas. Durante la coagulación, en un proceso similar a la unión 

osteoclacina – HA, los puente calcio entre la HA y los residuos Gla de los factores de 

coagulación permitirán su unión con la superficie de las membranas fosfolipídicas y por lo 

tanto, la correcta alineación e inmovilización de los factores de coagulación necesario para 

que ocurran diferentes reacciones enzimáticas requeridas para la producción de fibrina y 

formación del coágulo [16].  

 Por lo tanto, la activación de la coagulación del plasma inducida por 25 mg/ml de MI 

podría ser mediante tres procesos diferentes que actuarían de manera sinérgica y que 
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permitirían la unión de factores de coagulación con residuos Gla: (i) el aumento de la 

concentración de calcio local debido a la disolución de MI, permitiendo la unión de los 

factores de coagulación con superficies fosfolipídicas, (ii) la unión al plano “c” del cristal con 

grupos PO4
-
 expuestos mediada por Ca

2+
 (presentes en el medio o como producto de la 

disolución del material) y (iii) la unión directa de las proteínas que presentan este aminoácido 

al plano “a” del cristal con iones Ca
2+

 expuestos. Los mecanismos (ii) y (iii) propuestos 

explican la inducción de la coagulación aún en ausencia de células, vesículas lipídicas 

aniónicas, exosomas y micropartículas (PPP sin MP).  

 En cuanto al tamaño de partícula, cabría esperar que en PPP sin MP se observe una 

mayor velocidad de coagulación utilizando nanopartículas de HA (8 nm de diámetro)  en 

comparación con las micropartículas de vidrio borosilicato (1.10
4
 nm de diámetro), debido a 

la mayor relación superficie / volumen del material que permitiría la unión de mayor cantidad 

de factores de coagulación. No obstante se observa el efecto contrario, incluso utilizando una 

concentración de microesferas diez veces menor (2,5 mg/ml).  

9.4 Conclusión 

 En los ensayos de TEG se pudo observar que utilizando plasma humano con y sin 

micropartículas con 0,25, 2,5 mg/ml de MI no hubo inducción de la coagulación promovida 

por el material. Por otro lado, a concentraciones mayores de MI (25 mg/ml) en PPP se 

obtuvieron efectos comparables al control positivo, 2,5 mg/ml de micropartículas de vidrio 

borosilicato. Cuando se utilizó plasma sin micropartículas, MI a una concentración de 25 

mg/ml también indujo la formación del coágulo de fibrina, aunque a menor velocidad que 

cuando se utilizaron micropartículas de borosilicato diez veces menos concentradas, a pesar 

de que la HA tiene mayor relación superficie volumen lo que permitiría mayor activación de 

los factores de coagulación. Por  esta razón es importante realizar más estudios de la 

interacción de los materiales de HA con proteínas del plasma sanguíneo de manera individual 

para dilucidar qué mecanismos están interviniendo y la influencia de características 

superficiales tales como la rugosidad, tamaño, forma y carga. 

 La inducción generada por 25 mg/ml de HA MI podría deberse a la liberación local de 

Ca
2+

 debido a su disolución. El efecto inductor de la coagulación observado en PPP sin 

micropartículas es un indicador de que además funciona como estructura de soporte que 

permite la correcta alineación de factores de coagulación con residuos Gla, y de este modo 

amplifica indirectamente la producción de fibrina. 
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 Durante este trabajo de investigación se han logrado obtener cuatro materiales (MI, 

MII, MIII y MIV) de composición química, morfología y tamaño similar a la apatita 

biológica. El control de la nano y microrugosidad de la superficie de los materiales se 

consiguió utilizando sistemas autoagregados de CTAB, que actuaron como nanoreactores 

dirigiendo la nucleación y estructura de las nanopartículas, y distintos polímeros. La 

utilización de diferentes sistemas híbridos formados por las micelas de CTAB/polímero y las 

sales inorgánicas en solución dieron lugar a materiales con diferentes características 

topográficas y composiciones químicas; hecho que se evidencia en las diferencias en 

relaciones Ca/P, las micromorfologías y las cargas superficiales entre los materiales.  

 Cuando un material es implantado ocurre un contacto inmediato con los fluidos 

corporales dando lugar a la adhesión de biomoléculas como las proteínas. Para estudiar el 

comportamiento de los materiales en un entorno biológico simulado se realizaron ensayos de 

degradación en condiciones de resorción ósea, ensayos de bioactividad in vitro y adsorción de 

albúmina sérica bovina.  Los resultados del primer ensayo expusieron que los materiales con 

superficies formadas por picos altos y valles profundos de dimensiones comparables, MI y 

MIII, se degradaron más lentamente. Por otro lado, los ensayos de bioactividad in vitro 

demostraron que los defectos superficiales y la carga negativa del material MI favorecieron la 

nucleación, crecimiento y aglomeración de depósitos de fosfatos de calcio esferoidales, de 

composición química y morfología  que coincide con las vesículas de matriz mineral 

secretadas por los osteoblastos siendo esto un indicador de las buenas características 

osteoinductivas del material.  Cuando el material MI fue preincubado con albúmina sérica 

bovina, una cantidad relativamente baja de proteína se adsorbió en la interfase, la cual generó 

un efecto suficiente para desacelerar la nucleación esferoidal de fosfatos de calcio en SBF, 

posiblemente por competencia por los sitios de unión con los iones de la solución y por el 

aumento de la viscosidad de la misma. Este comportamiento apoya a las conclusiones 

obtenidas previamente por otros grupos de investigación que exponen a la albúmina retarda e 

inhibe la biomineralización. 
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 Un material biocompatible debe tener la habilidad de estar en contacto con los tejidos 

vivos sin causar daño, por lo tanto como ensayos preliminares de biocompatibilidad se 

estudió la viabilidad y adhesión en cultivos primarios de osteoblastos de calvaria de ratas, en 

los cuales no se encontraron diferencias entre las muestras control y los tratamientos con los 

materiales. Sin embargo, los ensayos de diferenciación celular, en los cuales se cuantificó la 

expresión de la proteína fosfatasa alcalina, mostraron que el material MI fue capaz de inducir 

la diferenciación de los osteoblastos inmaduros a 7 días de tratamiento. 

 Es sabido que las propiedades superficiales de implante tienen una fuerte influencia en 

la migración, adhesión y diferenciación de las MSC. Para probar la hipótesis de que los 

materiales podrían afectar de algún modo este comportamiento se llevaron a cabo ensayos 

con MSC de conejo. Para cumplir con este objetivo se hicieron recubrimientos con los cuatro 

materiales y se observaron respuestas más favorables de adhesión, viabilidad y proliferación 

de MSC cuando se cultivan sobre cubiertas formadas por el material MI. Consecuentemente 

se realizaron cubiertas biomiméticas de hidroxiapatita MI y fibras de colágeno tipo I, y se 

llevaron a cabo los siguientes estudios en MSC: (i)  adhesión, (ii) análisis de la integridad del 

citoesqueleto celular mediante la localización por inmunofluorescencia de la proteína α-SMA 

y (iii) estudio de la genotoxicidad. En todos ellos no se observaron diferencias de los 

tratamientos respecto a las muestras control, lo que demostró su biocompatibilidad y 

potencial efecto osteoinductivo. 

 Luego de la inserción de un implante la secuencia que dará lugar a la osteoinducción 

inicia con la coagulación; proceso hemostático complejo que involucra la formación de una 

red de fibrina que detiene el sangrado y mantiene el flujo sanguíneo normal. Para los estudios 

de coagulación in vitro mediante tromboelastografía se seleccionó el material MI por haber 

presentado bioactividad mejorada y respuestas favorables en los ensayos de 

biocompatibilidad.  Los resultados llevaron a inferir que la hidroxiapatita MI tiene efectos 

inductores en la coagulación posiblemente gracias a la unión mediada por iones calcio a los 

factores de coagulación del plasma sanguíneo que contienen residuos de ácido glutámico, 

proceso que favorece la alineación y posterior activación de dichos factores inductores de la 

formación del coágulo de fibrina. 

 Las experiencias realizadas en la presente disertación dieron lugar a la obtención de un 

material nanocristalino de hidroxiapatita que podría ser aplicado en ingeniería de tejidos por 

su potencial capacidad de osteoconducción, osteoinducción y osteointegración. Al mismo 
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tiempo se resalta como las características fisicoquímicas y de rugosidad superficial de los 

biomateriales influyen en la biodegradación, bioactividad, biocompatibilidad celular e 

inducción de la coagulación. 

 Actualmente existe una gran demanda de nuevos avances en el diseño de materiales 

para su empleo en tecnologías de regeneración de tejidos óseos en lugar de su reparación o 

reemplazo. La necesidad de regeneración de tejido óseo a nivel mundial es clara y realizarlo 

es un reto científico tan ambicioso como trascendente. Desde la perspectiva de América latina 

el acceso a dichas tecnologías resulta muy costoso, los materiales son mayormente 

importados, y por tal motivo no son accesibles a la mayoría de los pacientes. El presente 

trabajo de investigación realiza un aporte substancial en el campo de la investigación y 

desarrollo tecnológico biomédicas. En principio se logró obtener y caracterizar un biomaterial 

nanocristalino de HA con bajos costos de fabricación  y utilizando tecnologías limpias, como 

paso siguiente se requiere continuar con los ensayos de compatibilidad biológica así como la 

validación de los protocolos de fabricación para su posterior aplicación clínica. En función de 

los resultados obtenidos, se plantean algunas líneas de trabajo futuro posibles que permitirían 

afianzar las conclusiones obtenidas y ampliar el conocimiento logrado.  

 En primer lugar se propone continuar con los ensayos de biocompatibilidad y 

diferenciación celular in vitro. Al tratarse de materiales nanoparticulados, principalmente 

resulta interesante poder determinar si existe internalización y degradación citoplasmática de 

las nanopartículas y, en el caso de que esto ocurra, que mecanismos intervienen. Además, es 

importante profundizar en la inducción en la transcripción y expresión de otras proteínas 

específicas que se expresan durante el proceso de diferenciación de células madre y 

osteoblastos como la osteocalcina, osteopontina, osteonectina, Runx2 (factor de transcripción 

relacionados con Runt-2) y  BMPs (proteínas morfogénicas óseas), entre otras.  

 A pesar de que los cultivos celulares primarios aportan información preliminar 

relevante acerca de la biocompatibilidad de los biomateriales, para progresar con los 

resultados resulta necesario realizar ensayos en un entorno biológico real mediante 

experimentación animal. Las nanopartículas de hidroxiapatita en polvo, tal como fueron 

obtenidas, pueden ser aplicadas como relleno de fracturas o defectos óseas en diferentes 

intervenciones quirúrgicas como osteotomías, y reconstrucción acetabular de cadera, entre 

otras, tal como se aplican en medicina clínica hidroxiapatitas comerciales tales como OSIQ
®
, 

Ostim
®
 35 e hidroxiapatita Bionnovation

®
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 Para un estudio riguroso de la influencia de las propiedades mecánicas de los materiales 

en la mecanotransducción celular se podrían  construir andamios formados, en su totalidad o 

en parte, por las nanopartículas de hidroxiapatita sintetizadas. El material que se diseñe debe 

reproducir las características mecánicas del tejido óseo ya que las propiedades del entorno 

celular (rigidez, geometría y las tensiones externas, entre otras) juegan un rol crítico en la 

mecanotransducción celular dirigiendo el desarrollo y organización de los tejidos. El próximo 

paso es determinar si el material satisface las propiedades mecánicas del tejido óseo, tanto a 

nivel macroscópico como a nivel celular; es decir, si es capaz de tolerar los estímulos de 

estrés mecánico y físico al cual se ve sometido el hueso en relación a su función y, frente a 

estos estímulos, inducir una respuesta celular que permita la regeneración idónea de dicho 

tejido. 

 En virtud de su estabilidad en condiciones fisiológicas, alta relación superficie/volumen 

y su afinidad diferencial por diferentes moléculas se propone que las nanopartículas de HA 

podrían ser utilizadas en diversidad de aplicaciones tales como purificación de proteínas, 

terapia génica y direccionamiento de fármacos. En términos de su aplicabilidad 

biofarmacéutica es necesario realizar estudios exhaustivos su biodistribución, actividad 

metabolismo y excreción como paso previo para  el diseño de ensayos clínicos. Es preciso 

señalar que ciertas características de las nanopartículas de HA obtenidas resultan atractivas 

para dichas aplicaciones como ser su distribución homogénea de tamaño y forma. Además, la 

degradación diferencial dependiente del pH resulta interesante a la hora de ser aplicado en 

direccionamiento de fármacos, y su superficie hidrofílica y relativamente baja afinidad por la 

albúmina, resultan críticos para el bloqueo y retardo de la acción del sistema fagocítico 

mononuclear. 
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