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El desarrollo de biomateriales para regenerar huesos es un gran desafio, debido a que los
materiales de ingenieria convencionales no logran replicar exactamente todas las funciones
bioldgicas del tejido natural. Ademas, los biomateriales usados presentan alto riesgo de generar
infecciones debido a biopeliculas bacterianas. En este sentido, esta tesis doctoral pretende
desarrollar materiales compuestos porosos (scaffolds) de matriz polimérica biodegradable con
microparticulas de vidrio bioactivo dopado con iones metalicos terapéuticos y antibacteriales,
como una alternativa de gran potencial para reparar tejido 6seo.

Se sintetizaron por el proceso sol-gel, vidrios bioactivos ternarios (60SiO,-36Ca0-4P,05
%mol, 58S) y cuaternarios (60Si0;-25Ca0-11Na,0-4P,05 %mol, NaBG) dopados con 1, 5y 10
%mol de CuO y/o ZnO. Los resultados mostraron que las propiedades de los vidrios dopados
dependieron del tipo de ion metélico y su porcentaje de incorporacion. En particular, los vidrios
mostraron bioactividad por la formacion de apatita, sin embargo la incorporacion de Cu y Zn
disminuy6 la bioactividad, con el Zn inhibiendo en mayor magnitud. La liberacion de iones
dependid del tipo de vidrio bioactivo (58S o NaBG) y para el caso de los iones metalicos, la
liberaciéon de Cu™ fue hasta 30 veces mayor a la de Zn". La citocompatibilidad de los vidrios a
células 6seas dependid de la liberacion i6nica de los vidrios, siendo los vidrios NaBG mas
citocompatibles que los 58S. A mayor incorporacion de Cu y Zn disminuy¢ la citocompatibilidad
de los vidrios. Sin embargo, los vidrios basados en el NaBG dopados con 1%mol de metal fueron
bioactivos, citocompatibles y presentaron propiedades antibacteriales, por ello fueron usados
como relleno en la fabricacion de scaffolds de poli(D,L-lactico), PDLLA, por incorporacion de
10 y 30% en peso de vidrio usando un proceso de liofilizacion con lixiviado de particulas de
NaCl como pordgeno. Los scaffolds preparados presentaron porosidad interconectada de 100-400
um, adecuada para el crecimiento dseo y vascular. Se logré un incremento hasta del 130% en el
moédulo de Young de los scaffolds con la incorporaciéon de 10% de vidrio, sin embargo, la
resistencia a la compresion no mejor6 significativamente. La incorporacion de vidrio bioactivo
permitid la formacién de apatita y modulo la degradacion del scaffold de PDLLA, evaluada por
absorcion de agua, pérdida de peso y cambio de pH en el medio. En general, todos los scaffolds
presentaron buena citocompatibilidad a células madres. Ademads, los scaffolds con Cu
promovieron mejor la angiogénesis (actividad VEGF) y los scaffolds con Zn la osteogénesis
(actividad ALP), mientras que el scaffold con Cu y Zn mostrd un efecto sinérgico en ambas
propiedades. Estos iones metalicos también le proporcionaron capacidad antibacterial al scaffold
de PDLLA, frente a la bacteria S. aureus.

En esta investigacion se demostrd que es posible, mediante la incorporacion de iones
metalicos, disefiar un biomaterial poroso multifuncional, con degradacion adecuada, capacidad
antibacterial, y potencial osteogénico y angiogénico para su uso en regeneracion dsea, por
ejemplo, en defectos craneofaciales.
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CAPITULO 1. INTRODUCCION
1.1. Motivacion

El hueso es una estructura altamente especializada y rigida que cumple funciones de
soporte y protege los drganos vitales.[1] En los huesos se pueden generar defectos cuyas causas
incluyen las fracturas por traumas, reseccion de un tumor, periodontitis y desordenes musco-
esqueléticos.[2] Una de las regiones 0seas con mayor demanda por biomateriales 6seos es la
craneofacial.[3] Aunque existe potencial de auto-reparaciéon oOsea en nuestro cuerpo, la
regeneracion no se daria para defectos mayores a 25 mm, incluso podrian existir problemas en
defectos de solo 500 um.[4] Algunas estadisticas anuales en el mundo muestran que alrededor del
40% de los nifios tiene dafios en sus huesos antes de los 16 afios. Entre 23 y 34 millones de
personas sufren traumas por accidentes de trafico. Alrededor del 25% de las personas mayores de
50 afios sufren de fracturas por osteoporosis.[5] Esta demanda clinica de tejido 6seo ha estado en
constante crecimiento en los Ultimos afios en relacion directa al incremento en la poblacion
mundial y al aumento en la esperanza de vida.[6, 7] En este contexto, los defectos Oseos
representan un problema severo de salud global de gran impacto clinico y socioeconémico.[8]

La seleccion del material ideal para regenerar tejido dseo es un gran reto, debido a que los
materiales convencionales no logran replicar exactamente todas las funciones bioldgicas del
tejido a reparar.[9] Ademas, los biomateriales usados presentan alto riesgo de generar infecciones
por bacterias, lo que produce complicaciones para el paciente y costos adicionales.[10] La
alternativa mas usada para injertos y reparacion 6sea es la reconstruccién con autoinjertos (tejido
del mismo paciente). Sin embargo, la limitaciéon de la cantidad de tejido, mayor tiempo de
cirugia, infecciones y la morbilidad en el sitio de extraccion ha generado un alto interés en
materiales artificiales.[6, 11, 12] Una estrategia muy usada en regeneracioén dsea es el uso de
soportes porosos (scaffold), que replican la porosidad natural del hueso para que el nuevo tejido
pueda crecer y generar vascularizacion. Hoy en dia el disefio de biomateriales 6seos se enfoca en
materiales activos capaces de estimular las funciones celulares. Por consiguiente, el scaffold debe
ser multifuncional combinando propiedades osteogénicas (estimular crecimiento &seo),
angiogénicas (estimular crecimiento vascular) y antibacteriales.[13]

La fabricacion de materiales compuestos de matriz polimérica y vidrio bioactivo
representa una alternativa de gran potencial para el desarrollo de biomateriales dseos.[14] De esta
forma se proporciona la gran biocompatibilidad que tienen los vidrios bioactivos por su similitud
quimica con el mineral natural del hueso (hidroxiapatita), alta resistencia a compresion y rigidez,
junto con la flexibilidad, facilidad de conformacion y resistencia a la fractura de los polimeros.[6,
15, 16] Por otro lado, el uso de métodos como el sol-gel permite sintetizar vidrios bioactivos
dopados con iones metéalicos terapéuticos (propiedades osteogénicas y angiogénicas) y
antibacteriales como los del cobre (Cu) y el zinc (Zn).[17] A la fecha no hay estudios que hayan
comparado el efecto bioldgico del Cu y el Zn como agentes dopantes en vidrios, ni su efecto
sinérgico en un vidrio co-dopado. Tampoco se han incorporado vidrios sintetizados por sol-gel
dopados con estos iones en un scaffold de polimero biodegradable, para proporcionarle
bioactividad y caracteristicas multifuncionales terapéuticas. Es por ello, que surge la motivacion
de desarrollar scaffolds multifuncionales (osteogénicos, angiogénicos y antibacteriales) por la
incorporacién de vidrios sol-gel dopados con Cu y/o Zn en un scaffold de poli (D,L-lactido), con
el fin de obtener un soporte que permita una regeneracion dsea mas efectiva, minimizando costos
extras y complicaciones por las infecciones asociadas al implante.



CAPITULO 2. FUNDAMENTOS Y ESTADO DEL ARTE
2.1. Hueso Humano

El hueso es una estructura altamente especializada y rigida que cumple funciones de soporte en el
cuerpo. Ademads protege los organos vitales, proporciona un ambiente para la médula, participa
en el balance acido-base y actlia como un reservorio de minerales, factores de crecimiento y
citosinas. El hueso constantemente sufre modelamiento durante la vida para ayudarlo a adaptar a
los cambios en fuerzas biomecanicas, como también remodelamiento para remover el hueso viejo
y danado, y reemplazarlo por uno nuevo y mecénicamente mas fuerte que permita preservar la
resistencia de la estructura 6sea.[1]

2.1.1. Macroy microestructura del hueso

El hueso tiene varios niveles en su organizacion estructural, los cuales se pueden clasificar
en: (1) la macroestructura: hueso cortical (denso) y hueso trabecular (poroso); (2) la
microestructura (10-500 pm): sistema Harversiano, osteones y trabéculas; (3) la sub-
microestructura (1-10 pum): lamelas; (4) la nanoestructura (desde unos pocos cientos de
nanometro a 1 pm): coldgeno fibrilar y mineral embebido; y (5) la sub-nanoestructura (por
debajo de unos pocos cientos de nandmetros): estructura molecular de elementos constituyentes,
tales como mineral, coldgeno, y proteinas organicas no coldgenosas.[18] El hueso trabecular esta
compuesto de circonvoluciones de lamelas onduladas e irregulares, por otro lado, la
microestructura del hueso cortical esta compuesta de lamelas cilindricas.[1] La Figura 1 muestra
la estructura microscopica del hueso trabecular y cortical.
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Figura 1. Estructura microscopica del hueso humano. Tomado de [19] y modificado.

El osteon, o sistema Harversiano esta construido de lamelas (fibras de colageno
organizada en planos, 3-7 um de espesor) formando una estructura cilindrica de 200-250 um de
diametro. En el centro de cada osteon hay acanales Harversianos que contienen los vasos



sanguineos y los nervios. Una sola lamela consiste de fibrillas de colageno (1 pm) las cuales
tienen cristales nanométricos de hidroxiapatita (HA) en forma de placas dentro de los espacios
discretos entre las fibras de colageno. Esta HA de formula Ca;o(PO4)s(OH); es la parte inorgédnica
del hueso y corresponde al 70% de la composicion del hueso, mientras que el otro 30%
corresponde a la fase orgénica, de la cual entre el 90-95% es colageno tipo I y el resto son otro
tipo de proteinas (osteopontina, sialoproteina, osteonectina y osteocalcina). La HA es
preferiblemente cristalina, aunque se pueden presentar formas amorfas de fosfato de calcio (CaP).
Se puede generar recristalizacion de la HA por mecanismos de intercambio cationico
reemplazando el Ca™ o adsorbiendo nuevos iones en el cristal.[18]

La estructura del hueso es altamente anisotropica, lo cual resulta en una amplia variacion
de sus propiedades mecanicas. Es decir, que las propiedades mecanicas van a depender de la
porosidad, nivel de mineralizacion y organizacion de la matriz solida. En el hueso trabecular las
diferencias en propiedades mecanicas pueden variar en un rango mas amplio (factor de 2-5) que
en el hueso cortical, dependiendo del origen del hueso. Las propiedades mecéanicas y porosidad
del hueso humano son mostradas en la Tabla 1.

Tabla 1. Resumen de las propiedades mecanicas y porosidad del hueso. Tomada de [11] y modificada.
Tipode Resistencia Resistencia Resistencia Modulo  Tenacidad Porosidad

hueso  compresion  a flexion a tension (GPa) a fractura (%)
(MPa) (MPa) (MPa) (MPa-m*?)
Cortical 100-150 135-193 50-151 10-20 2-12 5-10
Trabecular 2-12 10-20 1-5 0.1-5 0.1-0.8 50-90

2.1.2. Formacién de hueso (osteogénesis y angiogénesis)

El proceso de formacion de hueso es conocido como osificacion u osteogénesis. En el
desarrollo de nuevo hueso se dan dos tipos de procesos: (1) la osificacion intramembranosa que
se caracteriza por el establecimiento 6seo en el tejido conectivo primitivo a través de la
diferenciacion de células madres mesenquimales, resultando en la formacién de huesos (craneo,
clavicula, mandibula); y (2) osificacion endocondral donde se involucra cartilago como
precursor, el cual se convierte en hueso por medio de la degradacion del cartilago y deposicion de
la matriz 6sea desde las células osteoblastos (ej: fémur, tibia, humero, radio). Este es el proceso
mas importante que ocurre durante la curacion de las fracturas cuando son tratadas por
inmovilizacién. La osteogénesis involucra tres etapas basicas: (a) sintesis de matriz organica
extracelular (osteoide), (b) mineralizacion de la matriz conduciendo a la formacion de hueso y (c)
remodelamiento del hueso por el proceso de resorcion y reformacion. En el proceso de
remodelamiento participan las células formadoras de hueso (osteoblastos) y las células que
resorben hueso (osteoclastos).[1]

Durante la formaciéon del hueso, es necesario la formacion de nuevos vasos sanguineos
(neovascularizacion) para proporcionarle al nuevo tejido 6seo los nutrientes y el oxigeno. La
neovascularizacion, incluye dos componentes: i) vasculogénesis, que es formacion de capilares
desde las células endoteliales no diferenciadas y ii) angiogénesis, corresponde al brote de
capilares desde vasos sanguineos prexistentes. La vascularizacion tiene un papel importante en el
remodelamiento del hueso, ya que actua como reservorio y conducto para las células Oseas,
factores de crecimiento y proporciona seiales claves en el metabolismo 6seo. Por consiguiente, la
angiogénesis no solo precede a la osteogénesis, sino también es necesaria para que ocurra.
Considerando lo anterior, el éxito de la aplicacion clinica de las construcciones dseas disefnadas



depende grandemente de una red vascularizada funcional la cual podria generar el aumento en el
metabolismo y formacion de hueso. Existen diferentes estrategias para lograr la vascularizacion
en construcciones de tejido 6seo tales como: liberacion de factores de crecimiento angiogénicos
(ej: VEGF, bFGF), microfabricacion de vasos sanguineos, técnicas microquiriirgicas y
prevascularizacién in vitro. Otra posibilidad de gran potencial es la estimulaciéon de la
vascularizacion en los biomateriales, por medio de la inclusion de agentes angiogénicos.[20] Por
ejemplo, una aproximacion incluye la carga y subsecuente liberacion de iones inorganicos
terapéuticos en los materiales para scaffolds. El potencial angiogénico y otras propiedades de los
iones terapéuticos seran discutidas en el subcapitulo 2.2.1.

2.2. Ingenieria de tejidos y regeneracion 0sea

La ingenieria de tejidos y la medicina regenerativa son dos campos multidisciplinarios
complementarios y en expansion que involucran la quimica, fisica, ingenieria, biologia y ciencias
clinicas para desarrollar soluciones a problemas médicos criticos, como la perdida de tejido o la falla
de un organo. La ingenieria de tejidos puede considerar tres variables principales: 1) soportes porosos
tridimensionales o scaffolds, ii) células (diferenciadas o no diferenciadas), y iii) agentes bioactivos, es
decir, estimulos fisicos y/o factores de crecimiento, para crear tejidos funcionales. [21-23] Estos
aspectos claves para la formacion de nuevo tejido, también han sido considerados en el llamado
concepto del diamante donde se considera al scaffold uno de los factores importantes en curacion de
fracturas 6seas.[24] Por otro lado, la medicina regenerativa es un concepto mas amplio que incluye a
la ingenieria de tejidos, pero también incorpora la investigacion sobre autocuracion (el mismo cuerpo
usa su sistema para regenerar tejido) asistida por materiales y biomoléculas bioactivas externas. En
esta estrategia también se usan tecnologias inyectables, estrategias terapéuticas genéticas,
nanomateriales y dispositivos médicos.[25] La Figura 2 muestra un esquema de las estrategias usadas
en ingenieria de tejidos y medicina regenerativa.
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Figura 2. Interaccion de elementos usados en ingenieria de tejidos y medicina regenerativa para generar
tejidos e implantes. Tomado de [26], modificado.

La reparacion y regeneracion de tejido 6seo ha sido una de las areas de mayor interés
clinico debido a que los huesos son susceptibles de fracturas como un resultado de resorcion
fisiologica, dafios por traumas, patologias Oseas, infeccidn y envejecimiento. Aunque existe
potencial de auto-reparacidon Osea en nuestro cuerpo, la regeneracion no se daria para defectos



mayores a 25 mm, incluso podrian existir problemas de auto-regeneracion para defectos de solo
500 um, dependiendo de la ubicacidn, vascularizacion y el entorno de esfuerzos mecanicos.

Un factor clave para la reconstruccion del tejido 6seo es la seleccion del material
apropiado, donde se han utilizado una gran variedad de materiales naturales y sintéticos entre los
que estan los autogenos (hueso tomado del propio cuerpo del paciente), aloinjertos (hueso de un
donante), xenoinjertos (hueso procedente de animales) y aloplasticos (materiales sintéticos).[14]
La alternativa mas usada para injertos y reparacion es la reconstruccion con autoinjertos. Sin
embargo, la limitacion de la cantidad de tejido, mayor tiempo de cirugia, infecciones y la
morbilidad en el sitio de extraccion ha generado un alto interés en materiales artificiales.[6, 11,
12] Una estrategia muy usada en ingenieria de tejidos y medicina regenerativa es el uso de
materiales para soporte celular con una estructura porosa interconectada 3D, llamada scaffold,
que replica la porosidad natural del hueso para que el nuevo tejido pueda crecer dentro de los
poros y generar vascularizacion conforme avanza la degradacion del biomaterial.

2.1. Biomateriales 6seos

Hoy en dia el disefio de biomateriales 6seos se enfoca en materiales activos capaces de
estimular las funciones celulares en pro de una regeneracion mas efectiva, sin dejar a un lado
otros aspectos claves relacionados con: a) biocompatibilidad (no generar respuestas inflamatorias
o citotoxicidad en el sitio de implantacion), b) facilidad de esterilizacion para evitar infecciones,
¢) facilidad de conformacion por el cirujano para defectos irregulares, d) adecuadas propiedades
mecanicas, €¢) biodegradacion a una velocidad apropiada para la regeneracion del tejido dseo, f)
porosidad interconectada que pueda dirigir a la células dseas (osteoblastos) durante su
crecimiento y soportar la vascularizacion.[9] Por consiguiente, el scaffold debe ser multifuncional
combinando propiedades osteogénicas, angiogénicas y liberacion de agentes terapéuticos (ej:
antiinflamatorios).[13]

Otra propiedad de gran interés para los materiales de scaffolds usados en regeneracion
Osea es la capacidad antibacterial, debido a que las cirugias de reconstruccion o implante 6seo
tienen asociadas riesgos como las infecciones centradas en el implante generadas por peliculas
bacterianas (ej S. aureus y S. epidermis).[14, 27, 28] La infeccion se considera como la mas
severa y devastadora complicacion asociada al uso de biomateriales y puede generar diversas
complicaciones de salud, ademas, también acarrea altos costos extras en tratamientos médicos y
quirurgicos (U.S$ 36.000 en promedio por caso).[10, 29, 30] A la fecha, no hay una sola
estrategia capaz de eliminar totalmente la incidencia de infecciones asociadas al implante. El uso
recurrente de antibidticos puede generar riesgos de alergias, toxicidad, y posible resistencia de las
bacterias. Sumado a lo anterior, los antibidticos intravenosos es un tratamiento inespecifico e
ineficiente debido a la pobre circulacion sanguinea del hueso y a la alta resistencia de las
biopeliculas bacterianas (1000 veces mas resistentes que si estuvieran en suspension).[29, 31, 32]
En los ultimos afios ha ganado mayor importancia la estrategia de usar materiales que son menos
susceptibles o incluso resistentes a infecciones bacterianas. El fin es que estos materiales tengan
superficies autodesinfectantes, por medio de la liberacion local de agentes antimicrobianos,
incluso se esta trabajando en materiales que eliminen infecciones prexistentes.[10] Una
alternativa de gran interés es incorporar en los biomateriales iones provenientes de la plata, el
cobre, y el zinc quienes tienen alta actividad antibacterial (multiples mecanismos y amplio
espectro),[33, 34] baja toxicidad, bajo costo, estabilidad quimica y resistencia térmica, lo que los
convierte en una alternativa mas favorable comparada con los antibidticos.[35] Con esta
alternativa se podria lograr un control eficiente de infecciones y evitar efectos adversos



sistémicos de los antibioticos.[36, 37]
2.1.1. Materiales para reparacion craneofacial

Una de las regiones oOseas con mayor demanda por biomateriales Oseos es la
craneofacial.[3] Los huesos de esta region estdn conformados por capas externas densas de hueso
cortical y una estructura interna porosa como la del hueso trabecular (Figura 3). Debido a la
estructura de estos huesos y a los requerimientos para los diferentes tipos de defectos, aun no
existe un material multifuncional que logre estimular de forma efectiva la regeneracion dsea.

Figura 3. Tomografia computarizada de los huesos craneofaciales. Las flechas rojas indican que estos
huesos estan compuestos por capas externas densas de hueso cortical y una estructura interna porosa como
el hueso trabecular.

Los tipos de materiales que se han usado para reparacion craneofacial y en general para
varias regiones Oseas, son los alogénicos como el hueso desmineralizado proveniente de humanos
o animales (ej: Grafton®, Osteotech) y los aloplésticos tales como, las aleaciones de titanio (ej:
MatrixORBITAL®) y cobalto (ej: Vitallium®), polimetilmetacrilato (PMMA), polietileno de
alta densidad (HDPE, ej: Medpor®), politetrafluoroetileno (PTFE) expandidos (ej: Gore-Tex®),
hidroxiapatita (HA), fosfatos de calcio y poliésteres biodegradables (Lactosorb®). Los implantes
alogénicos son bastante usados porque presentan buena biocompatibilidad y osteoinduccion, pero
se podrian registrar problemas como inmunogenicidad, riesgo de transmision de enfermedades,
resorcion variable y no generan soporte estructural para el crecimiento celular.[12, 27, 38, 39]
Los implantes aloplasticos pueden ser bioinertes o biodegradables y dentro de sus ventajas estan
el control de sus propiedades a través de la composicion y procesamiento. Sin embargo, los
materiales bioinertes pueden generar problemas como toxicidad por corrosion (desgaste), efecto
“stress shielding” (osteopenia por el modulo de elasticidad del material es mayor al del hueso),
sensibilidad térmica (implantes metélicos), extrusiones, encapsulacion fibrosa, mal crecimiento
6seo en nifios y posibilidad de infeccion.[4, 27, 39, 40] Con el fin de superar las falencias de los
materiales bioinertes, se desarrollaron alternativas biodegradables, que entre las mas usadas estan
las de poliésteres sintéticos, como el acido polilactico (PLA), 4cido poliglicolico (PGA),
policaprolactona (PCL) y sus copolimeros (ej: PLGA, PDLLA). Aunque los poliésteres sintéticos
biodegradables presentan biocompatibilidad, buenas propiedades mecanicas y perfiles de
degradacion controlables, no poseen la capacidad de inducir patrones de sefializacion en las
células 6seas para estimular el crecimiento de tejido (osteoinduccion), al igual que los materiales
bioinertes.[4] Ademas, durante su fijacion y degradacion pueden generar residuos y subproductos
acidos que generan reacciones de cuerpo extrafio e inflamaciones.[39]



Materiales de caracter ceramico (bioceramicos) como la HA han tenido un uso extensivo
en reparacion Osea, presentando caracteristica biodegradable y propiedades osteoconductivas. Sin
embargo, presenta baja osteoinduccion y ha mostrado algunos casos de infeccion. Otro ceramico
importante son los fosfatos de calcio (ej: B-TCP) quienes presentan mayor bioactividad y
resorcion, pero puede presentar encapsulacion por fibrosis.[39] Por ello, en las ultimas décadas
han ganado gran atencién los vidrios bioactivos (ej: Bioglass®) ya que se ha mostrado la gran
capacidad de union al hueso por su bioactividad, ademds sus productos de degradacion son iones
con capacidad de estimular la expresion genética en las células 6seas, lo cual explica la mas alta
velocidad de formacion de hueso comparado a otros ceramicos tales como la HA sinterizada.[7,
41] Clinicamente han mostrado resultados satisfactorios en reparacion facial.[42] La desventaja
de estos materiales ceramicos son la fragilidad, su dificultad para ser conformados en secciones
irregulares, dificultad de conformacion y posicionamiento por el cirujano, posible extrusion o
desplazamiento debido a su rigidez y en defectos grandes generan pobre vascularizacion.[27, 43]
También se comercializan sistemas que combinan las propiedades de los materiales
independientes, por ejemplo el HDPE poroso y las mallas de titanio (Medpor® Titan™) y el
material compuesto de HDPE con particulas de HA embebidas (HAPEX™).[44]

Como fue descrito, en las ultimas décadas se ha venido usando un rango de materiales
para reparar y regenerar defectos 6seos craneofaciales. Estos materiales han sido aprobados por la
FDA y tienen afios de uso clinico con buenos resultados. Aun asi, los materiales de ingenieria
tienen falencias que los aleja de ser el material ideal para reparar y regenerar hueso. Con los
materiales multifuncionales se quiere desarrollar sistemas que controlen los patrones de
sefializacion celular para estimular la regeneracion oOsea, a través de la osteogénesis y
angiogénesis. Ademds, de tener otras propiedades importantes como la capacidad
antiinflamatoria y antibacterial.[3] Estas propiedades multifuncionales son el reto que tienen los
biomateriales para regeneracion 0sea y en especifico los usados para la reparacion craneofacial,
sin olvidar los requerimientos a nivel estructural (porosidad), morfoldgico y mecanico. Es por
ello, que el desarrollo de nuevos materiales con propiedades terapéuticas multifuncionales
representa una motivacion para llevar a cabo esta investigacion. Tomando en cuenta que estudios
avalan a los materiales compuestos de vidrios bioactivos y polimeros biodegradables como los
potenciales candidatos para reunir los requerimientos en reparacion y regeneracion craneofacial
por la versatilidad que se puede tener en sus propiedades,[14] estos materiales seran el objeto de
estudio de este trabajo.

2.2. Vidrios y cerdmicos vitreos bioactivos

El uso de vidrios bioactivos y ceramicos vitreos en aplicaciones de sustitucion, reparacion
y regeneracion de tejido 6seo ha ganado gran aceptacion a través de los afios debido a que una de
sus principales ventajas es su alta compatibilidad con los osteoblastos. El vidrio bioactivo tiene
una estructura amorfa, mientras que los ceramicos vitreos son vidrios cristalizados, que consisten
de una fase cristalina y una fase residual amorfa. El primer vidrio bioactivo fue inventado por L.
Hench en la University of Florida en 1969 y a la fecha se comercializa con el nombre de
Bioglass® 45S5. Este es un vidrio de silicato biodegradable de composicion 46.1S10,, 24.4Na;0,
26.9Ca0 y 2.6P,05 en %mol y es producido por un proceso en fundido.[15, 45] La bioactividad
de los vidrios bioactivos es la habilidad del material para interactuar quimicamente con medios
bioldgicos y formar una capa superficial parecida a la HA del hueso. Esta capa es responsable del
fuerte enlace entre los vidrios bioactivos y el hueso humano.[7, 46, 47] El desarrollo de esta capa
de apatita biolégicamente activa cuando el vidrio esta inmerso en un fluido corporal simulado
(SBF) in vitro a menudo se toma como un indicador de bioactividad. Ademas, ha sido sugerido
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que esta bioactividad in vitro es un indicativo del potencial bioactivo de un material in vivo.[47]
Los detalles de los cambios quimicos y estructurales no son completamente claros, la capa de HA
carbonatada se cree que se forma en la superficie del vidrio producto de las siguientes reacciones
como lo describe Hench.[15, 16]

Etapa 1: se produce una rapida difusion ionica (dependiente de t*°) por intercambio de sodio
(Na") y calcio (Ca™) desde el vidrio con los protones de la solucion (H" o H;0") con el fin de
producir silanoles (Si-OH) en la superficie del vidrio.

Si—0—-Na*+H*+0H™ - Si—OH* +Na* )+ O0H"

El pH de la solucién aumenta y se produce una region enriquecida de silice (baja en cationes)
cerca de la superficie del vidrio. Los grupos fosfatos también salen del vidrio.

Etapa 2: el alto pH local produce genera un ataque del OH" a la red de SiO,. La silice soluble se
libera a la solucion en forma de Si(OH)s y se producen mas silanoles en la superficie del vidrio
mostrando una dependencia con el tiempo de t'°. Se piensa que esta etapa no es secuencial.

Si—0-Si+H,0 - Si—0OH+HO —Si

Etapa 3: se produce condensacion de los grupos Si-OH en la superficie del vidrio,
repolimerizando la capa rica en silice.

Etapa 4: Los iones Ca™ y PO, migran a través de la capa enriquecida en silice y desde la
solucion, formando una capa amorfa de CaO-P,Os sobre la superficie de silice.

Etapa 5: se incorporan hidroxilos y carbonatos desde la solucion y se da la cristalizacion de la
capa de CaO-P,0s para formar apatita carbonatada. También se pueden incorporar otros iones
desde la solucion o el interior del vidrio a la estructura de la apatita o para formar otras fases
cristalinas como fosfatos o silicatos.

La mayoria de la investigacion ha sido conducida para los vidrios tradicionales
producidos por fusion como el Bioglass® 45S5 y los cerdmicos vitreos apatita-wollastonita. Sin
embargo, existen varias desventajas de los vidrios convencionales producidos por fusion, por
ejemplo, es dificil mantener una alta pureza para una bioactividad Optima debido a las altas
temperaturas asociadas con la fusion y homogenizacion (1300 °C-1400 °C), lo que genera
posibles riesgos de contaminacién con cationes M"”, M™ y M™ (Al puede eliminar
completamente la unién al hueso) proveniente de los crisoles u otros materiales durante las etapas
de molienda pulido, tamizado, etc. La existencia de alta temperatura, crisoles de platino y
multiples etapas de proceso incrementan considerablemente los costos de produccion de vidrios
bioactivos por el proceso de fusion.[48]

Como una alternativa al proceso de fusion, el método sol-gel utiliza baja temperatura para
la produccién de vidrios bioactivos. La sintesis sol-gel basicamente involucra la sintesis de una
red inorgdnica por mezcla de alcoxidos metalicos (el precursor de silicato tipico es el
tetraetilortosilicato, TEOS) en solucion, seguido por la hidrolisis, gelacion y tratamiento a baja
temperatura para producir un vidrio. Inherente a este proceso esta la habilidad para modificar la
estructura de la red a través de hidrolisis controlada y reacciones de policondensacion, de esta
forma se puede lograr variaciones estructurales sin modificar la composicion. Debido a que los



vidrios pueden ser preparados desde geles por tratamiento a relativamente bajas temperaturas
(600 °C-700 °C), la mayoria de las desventajas del procesamiento a alta temperatura pueden ser
eliminadas con un control mucho mayor sobre la pureza. Investigaciones de Li, Clark y
Hench,[48] han mostrado que la preparaciéon de vidrios bioactivos por el método sol-gel
incrementa el rango de composiciones mostrando comportamiento bioactivo. Ademas, la
resorcion y la velocidad de formacion de HA de vidrios sol-gel como el 58S (60Si0,-36CaO-
4P,0s, %mol) es mas rapida que la del vidrio por fusion 45S5, lo que es debido a la
nanoporosidad e incremento de drea superficial especifica de los vidrios sol-gel.[16, 49]

El sistema cuaternario como el vidrio 45S5 (Si0,-CaO-Na,0-P,Os) ha sido poco
estudiado por el método sol-gel.[5S0-53] Los sistemas cuaternarios con Na,O tienden a desarrollar
fases cristalinas de silicatos de sodio y calcio, las cuales hacen al vidrio mas resistente
mecanicamente sin perder la alta biodegradabilidad y bioactividad.[52] Estas caracteristicas
serian interesantes para particulas de vidrio embebidas en una matriz polimérica, aprovechando
también la mayor estabilidad del vidrio para una liberacion prolongada de iones terapéuticos. De
acuerdo a esto, este estudio optd por la sintesis de estos sistemas cuaternarios aprovechando las
ventajas del proceso sol-gel, como lo son: bajos costos y bajas temperaturas de obtencion, pureza
y facilidad de incorporacion de otros iones con potencialidad terapéutica y antibacterial.

2.2.1. lones metalicos como agentes dopantes

La adicidn y liberacion controlada de iones inorganicos de calcio (Ca), fosforo (P), silicio
(Si), cobre (Cu), zinc (Zn), estroncio, boro, vanadio, cobalto y magnesio esta involucrada en el
metabolismo del hueso y juega un papel fisioldgico en la angiogénesis, crecimiento y
mineralizacion del tejido 6seo.[7] En particular, los iones metalicos actian como cofactores
enzimaticos y por consiguiente influencian los patrones de sefializacion y estimulan los efectos
metabolicos durante la formacion del tejido. Esto lo logran porque tienen propiedades unicas
(actividad hidrolitica y redox, acidez de Lewis, electrofilicidad, entre otras) que indican la
habilidad para interactuar con otros iones que pueden alterar funciones celulares, metabolismo
celular o funciones biologicas, por medio del enlace a macromoléculas tales como enzimas y
acidos nucleicos, y activando canales i6nicos o sefiales secundarias. Los iones metélicos son
usualmente estables para las condiciones de proceso tipicas en la produccion de un biomaterial
(altas temperaturas, solventes, presiones, radicales libres, entre otros factores que son
incompatibles con un farmaco orgénico). Ademas, los iones metélicos tienen menor costo y
potencialmente mas seguridad que las proteinas recombinadas o la ingenieria genética.

De los diferentes iones metalicos, podemos destacar los del Cu y el Zn dada su gran
importancia bioldgica ya que son elementos trazas necesarios para las funciones celulares del
cuerpo humano. Las investigaciones relacionadas con la incorporacion de Cu y Zn, estan basadas
en los efectos biologicos que han mostrado los iones de estos metales, su capacidad
antimicrobiana y su importancia en la regeneracion osea.

El Zn en el cuerpo es un elemento traza de gran importancia que juega un papel critico en
varias funciones como por ejemplo la sintesis de acidos nucleicos (DNA y RNA). El Zn inhibe la
diferenciacidon osteoclastica y juega un papel importante en la formacion y mineralizacion del
hueso in vivo e in vitro.[54-56] Muestra efecto antiinflamatorio y regula la transcripcion de los
genes de diferenciacion osteoblastica, por ejemplo coldgeno I, Runx2, fosfatasa alcalina (ALP),
osteopontina (OPN) y osteocalcina (OCN).[7, 17, 56, 57] Los resultados sobre la bioactividad
acelular de los vidrios bioactivos dopados con Zn no son consistentes. Por ejemplo, Oki et al.[58]



encontraron que la incorporacion del Zn en el vidrio permite el crecimiento de una capa de HA
después de 14 dias de inmersion en SBF, aun asi, no hubo una conclusion si el Zn afecta o no la
bioactividad del material debido a que no se compar6 con el vidrio sin dopar. Por el contrario,
varios estudios han mostrado que la incorporaciéon de Zn reduce la liberacion i6nica del vidrio,
inhibiendo la formacion de la capa de HA sobre su superficie.[59-61] Los andlisis de la literatura
disponible indica que son necesarios mas estudios especificos sobre la relacion entre la
microestructura y las propiedades fisicoquimicas de los vidrios bioactivos dopados con Zn con el
fin de controlar la cinética de liberacion durante la disolucién y el desempefio biologico.[7]
Adicionalmente, los scaffold de vidrio bioactivo que liberan Zn han sido investigados en relacion
a sus posibles efectos osteogénicos.[58, 60, 62—65] Ha sido mostrado que los vidrios derivados
del sol-gel que contienen Zn generan un aumento en la actividad de la ALP[58] lo que esta
relacionado con la formacion de hueso, e incrementan la proliferacion de osteoblastos,[62]
indicando el posible efecto estimulante del Zn-BG sobre las células osteoblastos. Por otro lado,
autores como Haimi et al.[60] sugieren que el posible efecto estimulatorio del Zn puede ser
inhibido por la disminuciéon en el perfil de degradacion del vidrio bioactivo causado por la
adicion del Zn. Resultados similares fueron obtenidos por Lusvardi et al.[64], quienes
encontraron que el dopaje con Zn no proporciona un efecto significativo en la adhesion y
proliferacion de osteoblastos comparado a vidrios de control no dopados, probablemente debido a
la degradacion mas lenta del vidrio causada por la adicion del Zn resultando en una cantidad
despreciable de iones Zn liberados.

El Cu es esencial para la vida humana debido a que esta presente en enzimas de gran
importancia para el normal funcionamiento del cuerpo. Es un agente angiogénico estimulando la
expresion de factores de crecimiento pro-angiogénico (VEGF) en gran variedad de células,
aumenta la angiogénesis in vivo y estimula la proliferacion de células endoteliales humanas.[56,
66—68] El cobre se ha incorporado en diferentes materiales usados en aplicaciones biomédicas
mostrando propiedades antibacteriales, angiogénicas, participacion en la deposicion de colageno,
actividad celular y proliferacion de osteoblastos.[13, 57, 67, 69—79] Estudios han mostrado que la
formacién de la capa de HA disminuye con el aumento en la incorporacion de Cu, al igual que
incrementa la durabilidad quimica y resistencia mecanica de los vidrios. [74, 76] Por otro lado,
Ewald et al.[78] y Milkovic et al.[80] han reportado un efecto positivo de los jones Cu™ liberados
desde un bioceramico en la actividad y crecimiento de osteoblastos. También se han dopado
vidrios con Cu con fines multifuncionales, como lo realiz6 Wu et al.[13], quienes doparon por
sol-gel un vidrio bioactivo logrando aumentar el potencial angiogénico (mayor expresion de
VEGF), la osteoestimulacion (mayor expresion de ALP, OPN y OCN) y actividad antibacterial.
En la fabricacion de materiales compuestos, iones Cu™ fueron mezclados con nanoparticulas de
vidrio bioactivo y una matriz de alginato para promover la angiogénesis.[73] En otro estudio el
alginato fue entrecruzado con iones Cu™* para recubrir un scaffold de vidrio bioactivo también
con potencial angiogénico.[75]

Ademas de las efectos mostrados por el Cu y el Zn asociados a la regeneracion Osea,
también se han reportado importantes propiedades antibacteriales de estos iones que ayudarian a
controlar un problema de gran magnitud como lo son las infecciones centradas en el
implante.[35, 69, 81-87] El mecanismo potencial de las propiedades antibacteriales podria ser
que el Cu sirve como un donor/aceptor de electrones alternando entre los estados redox de los
iones Cu’ y Cu®". El potencial redox del cobre puede variar sobre un rango de 200-800mV, y este
puede producir radicales hidroxilos extremadamente reactivos que pueden participar en un
sinnimero de reacciones nocivas para las moléculas, tales como oxidacion de grupos funcionales
de proteinas y lipidos (ej: desactivacion de enzimas por oxidacion del grupo-SH impidiendo la
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respiracion), degeneracion de la membrana celular (cambio estructural y permeacion), interaccion
con 4cidos nucleicos previniendo la replicacion, y por consiguiente resultando en un potencial
efecto antibacterial.[35, 69, 87] El Zn también es un importante metal cuyo ion y oxido han
mostrado propiedades antibacteriales.[81-86] Los mecanismos por los cuales tiene potencial
antibacterial se explican de igual forma que los mencionados para el caso de los iones del Cu.
Bioceramicos (hidroxiapatita, vidrios bioactivos y fosfatos de calcio) con los iones antibacteriales
Cu™ y Zn"?, han mostrado resultados satisfactorios en aplicaciones biomédicas.[13, 72, 85, 88—
93]

Como fue descrito a lo largo de este capitulo, los vidrios bioactivos presentan un gran
potencial para la regeneracion de hueso comparados con los otros bioceramicos, ademas el
proceso sol-gel es una alternativa muy atractiva para la fabricacion de vidrios bioactivos ya que
permite una sintesis de bajo costo y con flexibilidad para producir vidrios dopados con iones
terapéuticos y antibacteriales como el Cu®" y el Zn”". No obstante, hay ciertas dificultades
inherentes con al caracter cerdmico de los vidrios y ceramicos vitreos para aplicaciones de
reparacion de tejido 6seo, y estan relacionadas con pobres desempeiios en algunas propiedades
mecanicas (baja resistencia a la flexion y a la fractura), y con la dificultad de conformacién o
moldeo por el cirujano durante la cirugia (relativamente duros).[14, 44] Otro factor que también
requiere control en el caso de vidrios bioactivos, es que su disolucion puede influenciar
significativamente el microambiente biologico local por la liberacion de iones, principalmente
Na" y Ca*", lo que aumenta el pH y puede generar problemas de citotoxicidad.[47] Estas
falencias que presenta el uso independiente de ceramicos para la regeneracion de hueso, hace
necesario el desarrollo de materiales compuestos de matriz polimérica.[94]

2.3. Polimeros como material 6seo

Los polimeros presentan propiedades atractivas para ser usados como matrices en la
preparacion de materiales compuestos para reparacion de tejidos, por ejemplo su resistencia,
rigidez y elongacion pueden ser disefiadas seglin el tipo de tejido a sustituir o reparar, ademas
tienen buena resistencia a la fractura y facilidad de conformacion por el cirujano antes de la
implantacion. Los polimeros son de fécil procesamiento en diferentes formas, bajo costo, facil
esterilizacion, buena biocompatibilidad y tienen la capacidad de ser producidos en materiales
porosos, lo que es benéfico para regenerar tejido 6seo.[14, 95]

Desde hace varias décadas se han usado los polimeros inertes o no biodegradables para
crear implantes permanentes con propiedades mecénicas similares al hueso (HDPE, nylon y
PTFE). Estos materiales bioinertes han funcionado muy bien como implantes que soportan cargas
mecanicas durante su uso, aun asi al no presentar biodegradabilidad, son susceptibles a
complicaciones a largo plazo como migracion, desgaste, reacciones de cuerpo extrafio e
infecciones.[96] Lo anterior hace necesario el uso de alternativas para otorgarle a estos materiales
cierto grado de bioactividad (ej: tratamientos superficiales) o usar alternativas biodegradables.
Esta ultima opcion tiene baja incidencia de complicaciones (menores costos médicos) a largo
plazo porque los materiales se degradan conforme se va dando la regeneracion de tejido.

Los polimeros biodegradables y bioresorbibles son una gran alternativa para regenerar
hueso en defectos craneofaciales ya que no necesitan soportar altas cargas. Estos estan
clasificados por dos grupos: los polimeros naturales donde se encuentran los polisacaridos
(almidon, alginato, quitosano, acido hialurénico) y las proteinas (colageno, fibrina, gelatina,
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seda), y el segundo grupo son los polimeros sintéticos donde los mas ampliamente usados para
reparacion 6sea son los poliésteres biodegradables.[94]

2.3.1. Poliésteres biodegradables: poli (D,L-lactido), PDLLA

Los poliésteres biodegradables comtiinmente usados son el 4cido polilactico (PLA), acido
poliglicélico (PGA), poli-g-caprolactona (PCL), isomeros del PLA (PLLA, PDLA y PDLLA), y
el copolimero de PLA y PGA (PLGA). Estos polimeros sintéticos pertenecen a la familia de los
poli-a-hidroxi-esteres y han sido aprobados por la Food and Drug Administration (FDA) para un
amplio rango de aplicaciones medicas.[97] Presentan ventajas frente a los polimeros naturales
como: a) mayores resistencias mecanicas, b) mayor control de absorciéon y perfiles de
degradacion, ¢) mayor sostenimiento de integridad estructural durante la degradacion, d)
posibilidad de ser termoformados por técnicas convencionales de procesamiento de plasticos para
generar diferentes tipos de elementos y e) mayor disponibilidad de materias primas con
propiedades fisico-quimicas controladas.[98] Los poliésteres biodegradables degradan
quimicamente después de cierto periodo de implantacion (varias semanas hasta afios) por escision
de cadena hidrolitica o hidrolisis, la cual es mediada simplemente por agua. Cada escision ocurre
por hidrolisis de un enlace éster, la cual crea grupos acidos carboxilicos que posteriormente son
metabolizados por el cuerpo a través del ciclo de Krebs en H;O y CO,[99, 100] que son
moléculas basicas del cuerpo humano.”” Idealmente, la velocidad de degradacion del scaffold
debe ser similar con la velocidad de formacion de nuevo tejido de tal forma que proporcione una
transicion moderada de transferencia de carga desde el scaffold al tejido.[101, 102]

De esta familia de poliésteres se destaca el acido poli (D,L-lactido), PDLLA (Figura 4),
uno de los termoplésticos biodegradables mas usados e investigados para la regeneracion de
hueso debido a su excelente combinacion de propiedades mecanicas, perfil de degradacion y
biocompatibilidad. Es un polimero racémico (mezcla 50%-50% de dos estereoisomeros) de la
familia del PLA y se origina por la quiralidad del carbén o que permite la sintesis de los
compuestos enantiomeros: L y D. Debido a la distribucion aleatoria de las unidades L y D en la
cadena polimérica, el PDLLA es un material amorfo con mas baja rigidez comparado con el
polimero semi-cristalino PLLA. Lo anterior permite que la hidrolisis del PDLLA amorfo sea mas
rapida por la falta de regiones cristalinas llegando a velocidades de degradacion mas apropiadas
para regeneracion de hueso (12-16 meses) comparada con la lenta degradacion (mayor a 24
meses) del PLLA y la PCL que dificulta la resorcion del implante y genera complicaciones a
largo plazo.[94] Se ha mostrado que las propiedades mecanicas del PDLLA se mantienen al
menos en un 70% entre 8-10 semanas, lo que es un tiempo aceptable de estabilidad estructural
para regeneracion Osea.[103] Estas excelentes caracteristicas de biocompatibilidad in vivo y
estabilidad mecanica del PDLLA respecto a su desempefio como implante ha hecho que sea un
material extensamente investigado para elementos y recubrimientos ortopédicos como también
para hacer placas y tornillos usados en reparacion craneofacial.[94, 103, 104] Sin embargo, como
fue mencionado anteriormente, el PDLLA tiene falencias como la generacion de productos acidos
durante su degradacion (genera cierto grado de inflamacion), ademas no posee caracteristicas que
lo clasifiquen como un material de tercera generacion (multifuncional para estimular
genéticamente a las células), lo que hace necesario usarlo como matriz para desarrollar un
material compuesto. El vidrio bioactivo también podria ejercer una accion de tampdn que nivela
el pH acido generado en la degradacion del poliéster.[16]
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Figura 4. Estructura del PDLLA.
2.4. Materiales compuestos PDLLA/vidrio bioactivo

Varios tipos de bioceramicos se han incorporado en matrices poliméricas con el fin de
generar materiales compuestos con propiedades mejoradas que potencien la regeneracion de
tejido 6seo. Entre estos ceramicos se han incorporado principalmente HA,[105]
wollastonita,[ 106] fosfatos de calcio[107] y vidrios bioactivos[108—110]. Con la incorporacion de
estos bioceramicos en el polimero, se ha logrado proporcionar bioactividad, aumentar
propiedades mecénicas, hidrofilicidad y adsorcion de proteinas, y proporcionar propiedades
terapéuticas al biomaterial. En los ltimos afios los vidrios bioactivos han sobresalido frente a los
otros bioceramicos para ser usados en la preparacion de materiales compuestos, debido a las
ventajas mencionadas anteriormente.[111] Dentro de las matrices poliméricas usadas para la
incorporacion de vidrio bioactivo se tienen el quitosano,[112] poliésteres,[113] poliuretano,[114]
alginato,[115] entre otras. La seleccion de la matriz dependera de las caracteristicas del defecto
Oseo a reparar. De acuerdo a lo descrito anteriormente, el poliéster PDLLA representa una gran
alternativa para regeneracion de hueso y especificamente apropiado para defectos craneofaciales.

Algunos grupos de investigacion han estudiado los compuestos de matriz de PDLLA con
particulas biocerdmicas usando una incorporacion entre 5-50% en peso con el objetivo de mejorar
las propiedades mecdnicas y estudiar el efecto del refuerzo en la bioactividad y
degradacion.[116—118] Unos de los mejores scaffolds compuestos basados en termoplésticos han
sido fabricados con PDLLA y el vidrio 45S5 Bioglass®.[16, 119] La incorporacion de particulas
de 45S5 en el PDLLA aument6 la absorcion de agua del material compuesto, permitié la
formacion in vitro de HA al sumergir los compuestos en SBF, incrementaron las propiedades
mecanicas con el aumento en la cantidad de vidrio siendo cercanas a las del hueso trabecular y
disminuy6 la velocidad de degradacion. Respecto a los resultados celulares, la incorporacion de
vidrio bioactivo 45S5 en scaffolds de PDLLA aument6 la adhesion, diferenciacion y
proliferacion de osteoblastos, también incremento el potencial angiogénico comparado al scaffold
del polimero solo.[102, 120-126]

Pocos estudios han usado vidrios bioactivos dopados con iones metalicos para ser
incorporados en scaffolds poliméricos. Para mejorar la osteoestimulacion Ren et al.[127] uso
microparticulas de un vidrio bioactivo dopado con Sr y las incorpor6 en fibras de PCL usando
electrohilado, logrando mayor potencial osteogénico por un aumento en la actividad de la ALP.
Vulpoi et al.[128] incorporaron vidrio bioactivo dopado con iones de plata en una matriz de poli-
96L/4D-lactido conformada en tejido para obtener un material con capacidad antibacterial,
logrando un efecto bactericida en las bacterias E. coli y S. epidermis. Por ultimo, Beherei et al.
[71] ha sido el unico estudio encontrado en la literatura que sintetizé vidrios bioactivos sol-gel
(base 58S) dopados con 10% en peso de Cu 'y Zn (no co-dopado) y los incorpor6 en una matriz de
quitosano, logrando un aumento en la bioactividad y capacidad antibacterial del material
compuesto. A la fecha, no se han registrado investigaciones relacionadas a materiales porosos
(scaffolds) de PDLLA con incorporacion de vidrios bioactivos dopados con Cu y Zn (incluyendo
el vidrio co-dopado) para mejorar la capacidad osteogénica, angiogenica y el control bacterial.
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2.4.1. Preparacion de los scaffolds compuestos

Para la fabricacion los scaffolds compuestos con matriz termoplastica biodegradable
como el PDLLA, existen diferentes técnicas, entre ellas el vaciado con solvente y lixiviacion de
un porogeno, secado por congelacion (freeze-drying), expansion en gas a alta temperatura,
electrohilado y prototipado rapido.[101, 129] De todas estds técnicas se destaca el vaciado con
solvente y secado por congelacion (ej: liofilizacidon) por ser econémica y generar una estructura
altamente porosa (>90%) por extraccion del solvente previamente congelado. Los poros
generados son alargados en direccion del enfriamiento del solvente lo que podria llevar a
deficiencias mecanicas por la anisotropia en propiedades mecénicas[16] (mayor resistencia en la
direccion de los poros), ademas cuando se realizan placas de scaffold, los poros alargados son
verticales lo que limita la proliferacion celular y vascularizacion en direccion horizontal
(direcciéon de crecimiento celular en secciones del craneo o cara). Por ello, es favorable
combinarla con una técnica como el lixiviado de pordgeno (ej: cristales de NaCl) ya que se
pueden lograr poros mas regulares altamente interconectados por poros mas pequefios, lo que
generaria un mejor crecimiento celular en la direccion horizontal de la placa. Combinando estas
dos técnicas seria posible lograr que la morfologia sea mas especifica para una aplicacion
craneofacial, donde las secciones de hueso son placas en forma de sandwich con las capas
externas de hueso mas denso y en el centro una estructura porosa, tal como fue mostrado en la
tomografia de la Figura 3.

Estudios han preparado scaffolds compuestos de PDLLA usando la técnica de lixiviado de
porogeno, logrando alto porcentaje de porosidad (80-95%) y poros de tamafios regulares segiin
los cristales de porogeno usados.[130—133] Otros autores han preparado scaffolds de quitosano
combinando las técnicas de liofilizacion con lixiviado de pordgeno para lograr mayor
interconectividad y una distribucion de poros pequefios obtenidos por la liofilizacion y otros mas
grandes y regulares por el lixiviado del porogeno.[97, 134] En la literatura no fueron encontrados
estudios que usen liofilizacion y lixiviacion de cristales de NaCl para obtener scaffolds de
PDLLA con vidrio bioactivo.
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CAPITULO 3. PROPUESTA Y OBJETIVOS DE LA INVESTIGACION

Existe la necesidad de crear biomateriales con mayor similitud al tejido 6seo desde el
punto de vista morfoldgico, estructural y funcional, asi mismo, que estos materiales interactien
con el tejido circundante para estimular su crecimiento, controlar infecciones y a la vez ser
ocupado posteriormente por nuevo hueso producto de su degradacion controlada.

El uso de vidrios bioactivos de forma individual como material para regeneracion Osea
tiene sus desventajas mecanicas y de conformacion, por lo que esta investigacion busca contribuir
en el desarrollo de nuevos materiales compuestos porosos usando una matriz del polimero
biodegradable (PDLLA) y microparticulas del vidrio bioactivo dopadas con Cu y/o Zn. A la
fecha no hay un estudio que incorpore vidrios bioactivos con iones Cu y/o Zn en una matriz de
PDLLA porosa con el fin de obtener un biomaterial multifuncional con aplicaciéon potencial
como soporte para una regeneracion O0sea mas efectiva, sin costos extras o complicaciones
asociadas a las infecciones centradas en el implante. Es por ello que se plantearon las siguientes
hipdtesis y objetivos de investigacion:

3.1. Hipotesis

Las hipdtesis de este proyecto de tesis doctoral se han establecido como supuesto con base en la
siguiente pregunta de investigacion:

(Es posible desarrollar un material compuesto polimero biodegradable/vidrio bioactivo adecuado
como biomaterial 6seo y con capacidad de liberacion de iones terapéuticos y antibacteriales?

Para dar respuesta a la pregunta anterior se plantearon las siguientes hipdtesis:

I. La incorporacion de iones de Zn y/o Cu en la estructura de vidrios bioactivos por el
proceso sol-gel, otorga nuevas funcionalidades bioldgicas y antibacterianas al vidrio.

Il. La incorporacion de microparticulas de vidrios bioactivos dopados con Cu y/o Zn en una
matriz porosa de PDLLA, genera un material compuesto con mayor bioactividad,
desempeiio antibacterial y capacidad terapéutica.

3.2. Objetivo general

Sintetizar vidrios bioactivos con Cu y/o Zn y estudiar el efecto de su incorporacion en una matriz
porosa de poli(D,L-lactido) (PDLLA), sobre la bioactividad, degradacion, y capacidad
antibacterial del material compuesto.

3.3. Objetivos especificos

I.  Sintetizar microparticulas de vidrios bioactivos cuaternarios NaBG (60Si0,-25Ca0O-
11Na,0-4P,0s, %mol) por sol-gel y evaluar el efecto de la incorporacion de iones de Cu
y/o Zn (1, 5 y 10%mol de CuO y/o ZnO sustituyendo al CaO) en la formacion de apatita
por inmersion en SBF, citocompatibilidad y capacidad antibacterial in vitro. Comparar las
propiedades con el vidrio sol-gel estdndar 58S (60S10,-36Ca0-4P,0s, %mol) dopado con
los mismos iones metalicos.
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Desarrollar y caracterizar materiales compuestos porosos por incorporacion (10 y 30% en
peso) de microparticulas de vidrio bioactivo con Cu y/o Zn en una matriz de PDLLA,
usando el proceso de liofilizacion combinado con lixiviado de cristales de NaCl para
obtener placas orientadas a reparacion craneofacial.

Evaluar el efecto de la incorporacion de las microparticulas de vidrio bioactivo con Cu

y/o Zn sobre la bioactividad (formacion de apatita en SBF, propiedades osteogénicas y
angiogénicas), degradacion y control bacterial in vitro de una matriz porosa de PDLLA.
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CAPITULO 4. METODOLOGIA EXPERIMENTAL

En el presente capitulo se muestra la metodologia aplicada para el desarrollo de la
investigacion, asi como también los detalles experimentales de los diferentes procedimientos y
técnicas empleadas. La Figura 5 muestra la metodologia abordada para el desarrollo de la presente
tesis doctoral.
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vidrio bioactivo con | porosos PDLLA/vidrio bioactivo con Cu y/o Zn
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Figura 5. Metodologia del proyecto de tesis.

4.1. Etapa |. Sintesis sol-gel y caracterizacion de microparticulas de vidrio con
incorporacion de Cu y/o Zn

En esta etapa se utilizd el método sol-gel para preparar microparticulas de vidrio bioactivo
58S y NaBG con incorporacion de Cu y/o Zn. Se estudid el efecto de estos iones en la
bioactividad en fluido corporal simulado (SBF) y citocompatibilidad in vitro. Posteriormente se
selecciono los vidrios con mejor comportamiento para ser utilizados en la preparacion de los
materiales compuestos porosos (scaffolds). Estos vidrios se disminuyeron de tamafio y se
caracterizaron de nuevo en su bioactividad y citocompatibilidad. Ademads, se caracterizé su
capacidad antibacterial. La sintesis de los vidrios bioactivos se llevé a cabo en el Laboratorio de
Ingenieria de Polimeros y la caracterizacion de los materiales fue llevada a cabo con apoyo de
otros laboratorios de la FCFM de la Universidad de Chile.

4.1.1. Sintesis de los vidrios bioactivos

En esta etapa se utilizo la sintesis sol-gel para preparar microparticulas de vidrio bioactivo
NaBG con incorporacion de Cu y/o Zn. También se prepararon microparticulas del vidrio 58S
dopadas con los mismos iones metalicos por motivos de comparacion entre una matriz ternaria
(58S) y otra cuaternaria (NaGB). La Tabla 2 muestra los codigos de las muestras y las
composiciones de los vidrios no dopados y los dopados. Los vidrios fueron sintetizados por el
proceso sol-gel basado en reacciones de hidrolisis y policondensacion de cantidades
estequiométricas de tetraetilortosilicato (TEOS, Si (OC;Hs)s; Aldrich, 98%), trietilfosfato (TEP,
OP(OC,H5)3; Aldrich, 99.8%), nitrato de sodio (NaNOs; Riedel-de Haen, 99.5%), nitrato de
calcio (Ca(NOs),-4H,0; Merck, 99%) para los vidrios no dopados y para los vidrios dopados con
metal se usd nitrato de cobre (Cu(NOs),'3H,O; Merck, 99.5%) y/o nitrato de zinc
(Zn(NOs),-4H,0; Merck, 98.5%). En la Figura 6 se muestra el diagrama de flujo de la fabricacion
por sol-gel de los vidrios bioactivos. Primero se realizé la hidrolisis del TEOS y el TEP que fue
catalizada con wuna solucion de 0.1M de HNO; wusando la relacibn molar
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(HNOs+H,0)/(TEOS+TEP)=8. El sol fue obtenido con la hidrolisis del TEOS y seguido por la
adicion secuencial (de acuerdo a la composicion especifica de cada vidrio segtn la Tabla 2) de los
otros reactivos dejando intervalos de 45 minutos y manteniendo la mezcla de reaccion bajo
agitacion constante. Cuando se adicion6 el ltimo reactivo se dejo agitando por 60 minutos mas.
Posteriormente se realizaron secados a 60 °C y 130 °C durante tres y dos dias respectivamente,
para que los soles terminen de gelar y eliminar la mayor cantidad de agua. Los trozos de gel seco
se trituraron en un molino analitico y se estabilizd la estructura con un tratamiento térmico a 700
°C por 3 horas. Por ultimo, los vidrios se molieron en un mortero agata hasta la granulometria
deseada (menor a 75 um para caracterizacion y menor a 38um para preparar los materiales
compuestos).

Mezcla de TEOS,
TEP, Na(NO;),, Gelacion y
Ca(NOy),, CuNOy),. | Ly
Zn(NO3),
a Tamb y agitacion

Estabilizacion Molienda a <75

secado a 60°C Trituracion y <38um, y

O
y 130°C 2 e caracterizacion

Figura 6. Diagrama del proceso sol—gel para la sintesis de los vidrios bioactivos.

Tabla 2. Composicion tedrica de los vidrios sintetizados por sol-gel.

Cadigo del vidrio Composicion del vidrio (Y%omol)

Vidrios base ternario Si0, CaO Na,O P,Os CuO ZnO
58S 60 36 ok 4 * ok ok
1Cu-58S 60 35 *® 4 1 *®
5Cu-58S 60 31 ok 4 5 *ok
10Cu-58S 60 26 *® 4 10 *®
1Zn-58S 60 35 ok 4 ok 1
57n-58S 60 31 *® 4 *® 5
10Zn-58S 60 26 *ok 4 *ok 10
Vidrios base cuaternario

NaBG 60 25 11 4 **® *k
1Cu-NaBG 60 24 11 4 1 *x
5Cu-NaBG 60 20 11 4 5 ok
10Cu-NaBG 60 15 11 4 10 %
1Zn-NaBG 60 24 11 4 **E 1
57Zn-NaBG 60 20 11 4 *® 5
10Zn-NaBG 60 15 11 4 **E 10
1CulZn-NaBG 60 23 11 4 1 1

** El vidrio no contiene este oxido en su composicion

4.1.2. Caracterizacién de los vidrios sintetizados

Se caracterizaron los 14 vidrios sintetizados de tamafio de particula menor a 75 pum
(particulas que pasan el tamiz N° 200). Con base en los resultados fueron seleccionados lo vidrios
con mejor bioactividad y citocompatibilidad para ser usados como segunda fase en la preparacion

18



de los materiales compuestos porosos.

4.1.2.1. Caracterizacion de las microparticulas

Se evalu6 el tamano de particula promedio y la distribucién de tamafos de los polvos sol-
gel por andlisis de difraccion laser, usando un granulémetro Mastersizer 2000 (Malvern
Instruments, USA). Las propiedades de textura como el area de superficie especifica, volumen y
tamafio de poro fueron medidos por adsorciéon de nitrégeno en un sorptometro Micrometrics
ASAP 2010 a -196 °C usando los métodos BET y BJH. Las muestras fueron pretratadas a 200 °C
en vacio por 2 horas. La estructura y fases presentes en los vidrios fueron determinadas por
difraccion de rayos X (DRX) usando un difractometro Bruker modelo D8 Advance con un
detector lineal LynxEye, radiacion CuKa (A=1.5418 A), sistema de filtro de niquel y rejilla
variable. El difractometro fue operado a 40 kV y 30 mA con un rango 26 de 20-50° usando un
barrido acoplado con un tamafo de paso de 0.02%s.

4.1.2.2. Formacion de apatita y disolucién en SBF

La formacion de apatita y disolucion in vitro de las particulas de vidrio fueron evaluadas
por inmersion en una solucion de fluido corporal simulado (SBF) tal como la desarrollada por
Kokubo et al.[135]. Se us6 una relacion de masa de muestra (particulas de vidrio) a volumen de
SBF de 0.01 g/mL y la inmersion se realizo en tubos Falcon® de 50 mL. Durante el ensayo las
muestras permanecieron en contacto con el SBF por periodos de 1, 7 y 14 dias, a temperatura
constante de 37 °C. Luego las muestras fueron removidas de los tubos y lavadas con acetona.
Finalmente, los polvos secos fueron caracterizados para evaluar la formacién de una capa de
fosfato de calcio (CaP) tipo apatita sobre su superficie, usando DRX, espectroscopia de infrarrojo
con reflectancia total atenuada (ATR-FTIR, Agilent Technologies modelo Cary 630) en el rango
4000-400 cm ™' (los resultados son mostrados en el rango de 1300-400 cm™ donde se encuentran
las sefiales relevantes para el andlisis), microscopia electronica de barrido (SEM) con
espectroscopia de energia dispersiva de rayos X (XEDS) (FEI modelo Quanta 250). Las muestras
usadas para el analisis SEM fueron cubiertas con una capa de oro durante 60 s y con una
corriente de 30 mA. Se midieron las concentraciones de iones de calcio (Ca) y fosforo (P) en el
SBF después de cada tiempo de inmersion con el fin de relacionarlos con la formacion de la capa
de apatita. Las mediciones de los iones Ca™ se realizaron por espectroscopia de absorcion
atomica (AAS) en un espectrofotometro Perkin Elmer 1100B. El fosforo total fue medido usando
colorimetria con una solucion de vanadato-molibdato y midiendo la absorbancia a 400 nm. Todos
los resultados fueron expresados como la media + desviacion estandar (SD) para un n=3.

4.1.2.3. Liberacion de iones Cu*? and Zn*? y cambios de pH en medio de cultivo celular

La liberacion de iones Cu™® and Zn** fue evaluada por inmersién de los vidrios bioactivos
en medio de cultivo Dulbecco’s modified Eagle’s medium (DMEM/F12, Gibco® by life
technologies). Esta liberacion ionica fue evaluada en medio de cultivo celular con el fin de
relacionar las concentraciones de los iones metélicos con la citocompatibilidad evaluada en el
mismo medio y a la misma relacién masa de vidrio a volumen de medio. El procedimiento se
baso en la inmersion de las particulas de vidrio en DMEM/F12 durante 1, 3, 7 y 14 dias con una
relacion de 0.01 g/mL, bajo constante agitacion a 200 rpm en un agitador orbital (Zhigheng,
model 100B) y temperatura de 37°C. Las concentraciones de los iones metalicos en el medio de
cultivo fueron medidas usando AAS. También fue medido el cambio de pH en el SBF generado
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por la liberacion ionica usando un pH metro (Jenco Electronics Ltda, model 1671). Los
resultados se expresaron como la media + SD para un n=3.

4.1.2.4. Citocompatibilidad in vitro

La citotoxicidad de los vidrios bioactivos fue evaluada con el ensayo del bromuro de 3-
(4,5-dimetil-2-tiazoil)-2,5-difeniltetrazolico (MTT) (USB Corporation, USA). Este método es
basado una medida espectrofotométrica de la actividad mitocondrial en las células vivas, las
cuales son capaces de reducir las sales de tetrazolium en derivados de formazan (coloreados) y la
lectura de absorbancia es proporcional al nimero de células viables (viabilidad). El
procedimiento empezd con la esterilizacion de los vidrios bioactivos con autoclave y radiacion
UV durante 30 minutos. Estos polvos de vidrio se depositaron en los pocillos de una placa de
cultivo (96 pocillos) con una relacion masa de vidrio a volumen de medio de cultivo de 0.01
g/mL. El cultivo de la linea celular de osteosarcoma humano SaOS-2 se realizé en un medio
DMEM/F12 suplementado con 10% de suero bovino fetal (FBS), gentamicina (40 mg/ml) y 1ul
de ketoconazol (5 mg/ml de PBS)/ml de medio, y se adiciona 150 ul de medio con una densidad
celular de 5x10° células por pocillo. Después de 24 horas de cultivo en un incubador a 37 °C y
atmosfera de 5%CO, en 95% de aire, se removio el medio celular anterior de cada pocillo y se
lavé con una solucion buffer de fosfato (PBS). Luego se adicionaron 100 pL de solucién de MTT
(80 uL de polvo de MTT/ml de DMEM/F12 sin FBS) y se incubaron las placas por tres horas.
Después de este periodo de incubacion se removio6 el medio con MTT y se adicionaron 200 pL de
alcohol isopropilico a cada pocillo para disolver los cristales de formazéan. Finalmente se midi6 la
densidad oOptica de la soluciéon a 540 nm en un lector de microplacas (Titerket® Multiskan®
MCC/340, MKII) y se calcul6 la viabilidad celular. El ensayo MTT para cada muestra de vidrio
bioactivo fue realizado con un n=6 y con tres experimentos independientes para garantizar
reproducibilidad de los datos. Las células cultivadas en el medio DMEM/F12 sin vidrio actuaron
como un control. La significancia estadistica fue determinada usando ANOVA vy la prueba de
contraste Tukey para comparaciones entre grupos. Se usaron valores de significancia de p<0.05 y
p<0.01.

4.1.3. Caracterizacién de los vidrios usados en los scaffolds

En la etapa anterior se seleccionaron los vidrios con mejor bioactividad y
citocompatibilidad. A partir de ello, se decidid sintetizar un vidrio co-dopado con Cu y Zn para
evaluar si existe efecto sinérgico en las propiedades del vidrio con los dos iones metélicos
incorporados al mismo porcentaje. El procedimiento que se siguid para la sintesis fue el mismo
descrito en el subcapitulo 3.1.1. adicionando primero la sal de cobre y finalmente la sal de zinc.
Todas las microparticulas fueron disminuidas en tamafio con molienda manual usando un
mortero de agata hasta tamafios menores a 38 um (particulas que pasan el tamiz N° 400) para
mejorar la interaccion con las paredes de los poros del scaffold.

4.1.3.1. Tamafio de particula, textura y microestructura

Estas propiedades se evaluaron usando los equipos y siguiendo los mismos
procedimientos descritos en el subcapitulo 3.1.2.1. Adicionalmente fueron calculadas las
densidades de las particulas de vidrio por picnometria.

20



4.1.3.2. Formacion de apatita y disolucién en SBF

La bioactividad y disolucion in vitro de las particulas de vidrio fueron evaluadas por
inmersion en SBF siguiendo los mismos procedimientos usados en el subcapitulo 4.1.2.2. Sin
embargo, en este caso los tiempos de inmersion fueron de 1, 3 y 7 dias debido a que los vidrios
seleccionados para el material compuesto mostraron bioactividad a tiempos tempranos lo que no
genera la necesidad de evaluar a tiempos prolongados.

4.1.3.3. Liberacion de iones Cu*? and Zn*? y cambios de pH en medio de cultivo celular

La liberaciéon de iones Cu™ and Zn™ fue evaluada siguiendo el mismo procedimiento
descrito en el subcapitulo 3.1.2.3.

4.1.3.4. Citocompatibilidad in vitro

La citocompatibilidad de los vidrios bioactivos fue evaluada usando el ensayo MTT
descrito en 3.1.2.4. En este caso se evalu6 la viabilidad celular a 1, 3 y 7 dias para conocer el
efecto de una mayor liberacion idnica.

4.1.3.5. Evaluacién antibacterial

La capacidad antibacterial de los vidrios bioactivos se evalué por un método de contacto
directo con una cepa de S. aureus resistente a meticilina ATCC 33591 y el ensayo fue ejecutado
por la empresa Corbio-Q, Chile con protocolo desarrollado en esta investigacion. El
procedimiento inicid con la siembra de las bacterias en agar sangre y se incubaron a 37 °C por 24
horas. A partir de este cultivo se realiz6é un indculo de 3 mL de agar Miieller-Hinton, el cual se
incub6 hasta alcanzar una densidad oOptica equivalente a 3.5-4.9 x 10* bacterias/mL.
Posteriormente se mezcldo 20 mg del material a analizar con 2 mL de medio de cultivo que
contiene la cepa bacteriana y se dejo incubar a 4 °C durante 1, 3 y 7 dias. Para cada tiempo de
incubacion se tomaron alicuotas de 10 pL de la mezcla y se realizo una dilucion seriada, las que
se depositaron en una placa de Petri con agar Miieller-Hinton y se incub6 a 37 °C durante 12
horas. Por ultimo se realizé el conteo de unidades formadoras de colonias (UFC) para determinar
la viabilidad de las bacterias luego de ser expuestas a los vidrios. Como control se repiti6 el
procedimiento empleando 2 mL de medio con bacterias sin vidrio.

4.2. Etapa Il. Preparacion y caracterizacion de materiales compuestos porosos
PDLLA/vidrio con Cu y/o Zn usando liofilizacion con lixiviado de NaCl.

En esta etapa se incorporaron 10 y 30% en peso de microparticulas del vidrio con Cu y/o
Zn en una matriz de polimero PDLLA poroso y se evaluaron las caracteristicas de la porosidad y
propiedades mecanicas.

4.2.1. Fabricacion del material compuesto poroso (Scaffold)

Los scaffolds fueron preparados en el Laboratorio de Nanomateriales de la Facultad de
Odontologia y caracterizados en el Laboratorio de Ingenieria de Polimeros de la FCFM de la
Universidad de Chile. El procedimiento seguido para la fabricacion de los scaffolds de
PDLLA/vidrio bioactivo se muestra en la Figura 7. Se realizd una prueba haciendo solamente
liofilizacion para establecer el efecto de los cristales de NaCl sobre la estructura de poro. Como
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matriz de los scaffolds se us6é un poli(D,L-lactido) (PDLLA) racémico con viscosidad inherente
de 2.0 dL/g, M,,=406.000 g/mol, amorfo y densidad 1.26 g/cm’, comercialmente disponible como
Purasorb® PDL 20 de la compaiiia Purac Biochem (Gorinchem, Netherlands). El procedimiento
comienza con la disolucion del polimero en el solvente dimetil carbonato (DMC) a una
concentracion de 8% peso de polimero/volumen DMC durante 2 horas bajo agitaciéon magnética.
Luego se adicionaron las microparticulas de vidrio (10 y 30% en peso), se agit6 la mezcla por 30
minutos y luego 15 minutos en ultrasonido para dispersar bien las particulas de vidrio en la
solucion de polimero. Posteriormente se adicionaron particulas de NaCl (tamafos entre 100 pm y
400 um) en una relacion de 9:1 de masa de sal a masa de polimero y se agitd por 30 minutos mas
para que se homogenice la mezcla. Antes de congelar, la mezcla fue vaciada en moldes de teflon
(generan scaffolds de 150 mm de didmetro y 4.5 mm de espesor). Las muestras estuvieron a -80
°C durante 3 horas y posteriormente fueron liofilizadas durante 24 horas. Después de extraer el
solvente DMC en la liofilizacion, los scaffolds se dejaron en agua desionizada durante dos dias
(cambiandola dos veces en el dia) para lixiviar los cristales de sal de la estructura porosa. Por
ultimo, los scaffolds fueron secados a 30 °C con vacio durante 3 dias.

Ve ~N ) )
Disolucién del e s G On e Disolucién del
olimero PDLLA vidrio bioactivo Vaciado y NaCl en agua

p DMC |:> (10 y 30% peso) Congelacion Liofilizacion por 48 horas y
n y NaCl a -80 °C por por 24 horas secado al
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Figura 7. Diagrama del proceso de preparacion de los materiales compuestos porosos (scaffolds).
4.2.2. Caracterizacién de la porosidad de los scaffolds

Los scaffolds fueron cortados en secciones prismaticas de 10 x 10 x 4.5 mm con un hilo
caliente para su caracterizacion.

4.2.2.1. Porosidad tedrica de los scaffolds

Se midieron la altura, el ancho y la profundidad en diferentes puntos de las muestras de
scaffold (n=9 por cada sistema de scaffold) para calcular el volumen de la espuma y luego se
pesaron para calcular la densidad aparente. Para calcular la densidad del material compuesto no
poroso se usaron las densidades de los vidrios calculadas por picnometria (py) y la densidad del
PDLLA reportada por el fabricante (pp=1.26 g/cm’). El célculo fue realizado con la regla de
mezclas para los materiales compuestos basada en las fracciones de las fases, siendo Xg la
fraccion en peso del vidrio y X, la del polimero, como sigue:

X X
po=-2+-2L
Pg Pp

Para calcular la porosidad tedrica P de los scaffolds se us6 la siguiente ecuacion:

p=1-£

Po
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donde p es la densidad aparente del scaffold y po es la densidad del material compuesto no
poroso.

4.2.2.2. Morfologia y tamafio de poro

Para evaluar el tamafio y morfologia de poro de los scaffolds se us6 el SEM. Las muestras
fueron recubiertas con una capa de oro por 60 s y una corriente de 30 mA antes de observar en el
microscopio. El microscopio fue operado con un voltaje de aceleracion entre 20-25 kV.

4.2.2.3. Propiedades a compresién

Se evaluaron las propiedades a compresion de los scaffolds en el Institute of Biomaterials
MATBIO de la University of Erlangen-Nuremberg, Alemania. Fue usado un equipo Zwick Z050
con una celda de carga de 1 kN a una velocidad del cabezal de 1 mm/min hasta un 60% de
deformacion. Los datos de carga y extension fueron procesados para graficar las curvas de
esfuerzo (o) vs. deformacion (€) usando las dimensiones iniciales de la muestra de 10 x 10 x 4.5
mm. De la primera parte de la curva (comportamiento preferiblemente elastico y lineal) se
calculdé el moédulo de elasticidad a compresion como la pendiente de la zona elastica. La
resistencia a la compresion de los scaffolds se evalud para un 10% de deformacion como punto
de comparacion debido a que todos los scaffolds no mostraron un limite de fluencia claro. La
forma prismatica del espécimen y el tratamiento de los datos son acordes a lo descrito en la
norma ISO 844:2004 o su equivalente ASTM D1621:2000.[136, 137] Todos los resultados
fueron expresados como la media = SD de 5 muestras (n=5).

4.3. Etapa Ill. Evaluacion del efecto de la incorporacion de las microparticulas de vidrio
bioactivo con Cu y/o Zn sobre la bioactividad, degradacién y control bacterial in vitro
de una matriz porosa de PDLLA.

Se evalu6 el efecto de la incorporacion de microparticulas de vidrio bioactivo dopado con
Cu y/o Zn sobre la bioactividad, degradacion y control bacterial in vitro de la matriz polimérica
porosa de PDLLA. Esta caracterizacion fue realizada en el Institute of Biomaterials MATBIO de
la University of Erlangen-Nuremberg, Alemania.

4.3.1. Formacion de apatita en SBF

La formacion de apatita in vitro de los scaffolds fue evaluada por inmersion en SBF tal
como se hizo para los vidrios bioactivos. Sin embargo, en este caso se sumergid una seccion de
scaffold de 10 x 10 x 4.5 mm en 35 mL de SBF, es decir una relacion aproximada de 0.001 g/mL.
Para realizar la inmersion y evitar que el scaffold flotara en la solucion, fue necesario infiltrar el
SBF en los poros usando un montaje como el mostrado en la Figura 8 y realizando vacio durante
10 minutos para lograr sacar el aire atrapado y permitir el ingreso del SBF a los poros. Durante el
ensayo las muestras permanecieron en contacto con el SBF por periodos de 1, 7, 14 y 28 dias,
bajo agitacion de 120 rpm y a temperatura constante de 37 °C. Para los periodos de inmersion de
14 y 28 dias, el SBF fue cambiado cada 7 dias para mantener la concentracion de iones en el
medio y favorecer las reacciones superficiales. En cada tiempo de ensayo las muestras fueron
removidas de los tubos y lavadas con abundante agua destilada. Finalmente, los scaffolds fueron
secados a 30 °C con vacio (Vacutherm, VT6060, Thermo Scientific) durante 24 horas. Los
scaffolds secos fueron caracterizados para evaluar la formacion de una capa de apatita sobre su
superficie usando DRX, ATR-FTIR (Nicolet 6700, Thermo Scientific Germany) en el rango
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4000-400 cm ™' con una resolucion de 4 cm™, y SEM con XEDS. Las muestras usadas para el
analisis SEM fueron cubiertas con una capa de oro.

Vacio
A

]
I: Tube Falcon
o o
o o 1 Rejilla Metalica
[ <4 | Scaffold
S || |. SBF

Figura 8. Diagrama esquematico del montaje usado para la inmersion completa de los scaffolds en el SBF
para el ensayo de formacion de apatita in vitro.

4.3.2. Degradacion en PBS

Para el estudio de degradacion in vitro fue usada una solucion de tampon fosfato salino
(PBS). Se realiz6 el mismo procedimiento de infiltracion de la solucidon en los poros que el
realizado en el subcapitulo 3.3.1., usando en este caso una seccion de scaffold de 10 x 10 x 4.5
mm sumergido en 10 mL de PBS. Las muestras fueron mantenidas en inmersion durante 1, 7, 14,
28, 60 y 120 dias en un incubador a 37 °C con agitacion tangencial de 120 rpm. A continuacion
se describen las mediciones realizadas para evaluar el comportamiento de la degradacion de los
diferentes sistemas de scaffolds.

4.3.2.1. Absorcion de agua y cambio de peso

El analisis gravimétrico para determinar la absorcion de agua y pérdida de peso durante la
degradacion empieza con el registro del peso inicial W; de las muestras de scaffold antes de la
inmersion en PBS. A los respectivos periodos de inmersion, las muestras fueron extraidas de la
solucioén y colocadas sobre un pafio de papel Kimberly Clark® ligeramente humedecido para
quitarle el exceso de agua de la superficie. Posteriormente fue registrado el peso humedo de las
muestras Wy,. Luego las muestras fueron colocadas a secar a 30 °C con vacio durante 24 horas y
se registrd el peso seco Wy. El porcentaje de absorcion de agua (WA) fue calculado con la
siguiente ecuacion:

w

wa =" L% 100
= —x
W,

i
Por otro lado, la pérdida en peso (WL) fue calculada como sigue:

_Wi-Ws

WL = 100

i

Todos los resultados fueron expresados como la media + SD para muestras en triplicado (n=3).
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4.3.2.2. Cambio de pH

Se midio el pH en cada tiempo de inmersion para evaluar la variacion desde el pH=7.4 del
PBS, producto de la degradacion del scaffold. Todos los resultados fueron expresados como la
media = SD para muestras en triplicado (n=3).

4.3.3. Liberacion de iones Cu*y Zn*? desde los scaffolds

La evaluacion de la liberaciéon de iones Cu™ y Zn'™ fue realizada en medio de cultivo
DMEM, el cual fue el mismo medio usado para el cultivo de las células madres en los ensayos de
citocompatibilidad. Cada seccion de scaffold fue infiltrada con el medio de cultivo colocandola
en un tubo Falcon® y centrifugando a 4000 rpm por 10 minutos. Posteriormente cada seccion fue
colocada en pocillos de una placa de cultivo de 24 pocillos y sumergida en 1 mL de medio, tal
como fue realizado para el ensayo con las células madres. Los tiempos de evaluacion para la
liberacion de iones metalicos fueron 1, 3, 10 y 21 dias. Para cada tiempo se extrajo el extracto
16nico y se analizd la concentracion de Cu y Zn por ICP-OES (Perkin Elmer, Optima 7300V).
Los resultados fueron expresados como la media + SD para muestras en triplicado (n=3). Con
esta evaluacion se pretende determinar el perfil de liberacién de estos iones en un medio
bioldgico y relacionar la concentracién de iones liberados con el comportamiento del material
frente a las células y bacterias.

4.3.4. Citocompatibilidad y propiedades osteogénicas

4.3.4.1. Cultivo de las células madres en los scaffolds

Se us6 la linea celular estromal ST-2 aislada de la medula 6sea de un raton BCS8
(Coleccion Alemana de Microrganismos y Cultivo Celular, Braunschweig). Las células fueron
mantenidas en medio de cultivo RPMI 1640 (Gibco®, Life Technologies) suplementado con
10%vol. de suero bovino fetal (Sigma—Aldrich), 1%vol. de penicilina/estreptomicina como
antibioticos y 1%vol. de GlutaMAX™ (Gibco®, Life Technologies). Para la estimulacion
osteogénica, el medio fue suplementado con 50 pg/mL de acido ascorbico (Sigma—Aldrich), 10
nM de dexametasona y 10 mmol de B-glicerolfosfato (Sigma—Aldrich).

Previo al cultivo de las células madres en los scaffolds, estos fueron infiltrados con medio
de cultivo DMEM (Gibco, Life Technologies) usando una centrifuga a 4000 rpm por 10 minutos.
Lo anterior fue realizado para evitar que los scaffolds flotaran en el medio y asegurar que la
totalidad de los poros tuvieran el medio suficiente para el crecimiento celular. Luego los scaffolds
fueron colocados en el fondo de los pocillos de una placa de 48 pocillos (n=4 por cada sistema de
scaffold). Se cultivaron 100000 células sobre cada scaffold usando una micropipeta y se adiciond
1 mL de medio de cultivo DMEM para luego dejar incubando a 37 °C y 5% CO, durante 10 dias.
A partir de las mismas muestras con células se realizaron los anélisis de citocompatibilidad,
propiedades osteogénicas (medicion de ALP) y angiogénicas (mediciéon de VEGF). Para evaluar
la adhesion y morfologia celular se usaron muestras diferentes preparadas especialmente para
SEM.

4.3.4.2. Citocompatibilidad

La citocompatibilidad fue evaluada por dos métodos que evaliian mecanismos diferentes
de toxicidad celular. El primero método consistié en la medicion de la actividad mitocondrial
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(actividad metabdlica) con el ensayo WST-8 (2-(2-metoxi-4-nitrofenil)-3-(4-nitrofenil)-5-(2,4-
disulfofenil)-2H-tetrazolio), que es una sal de tetrazolio altamente soluble en agua. E1 WST-8 es
reducido por la actividad de la deshidrogenasa de la célula para dar un formazan de color
amarillo, el cual es altamente soluble en el medio de cultivo celular. Esta cantidad de formazan es
directamente proporcional al nimero de células vivas. El procedimiento inicia removiendo el
sobrenadante de cada pocillo después de los 10 dias de incubacion de las células en los scaffolds
y lavando la muestra con PBS. Luego se adiciono a cada pocillo 1 mL de una solucion al 1% del
reactivo WST en medio de cultivo DMEM. Se dej6 incubar por 4 h a 37 °C y 5%CO; y se
traspasé la solucion a una placa de 96 pocillos colocando 100 puL en cada pocillo para luego
medir la absorbancia a 450 nm en un lector de microplacas (Autobio PHOmo). La absorbancia es
proporcional al nimero de células viables y los resultados fueron expresados como la media + SD
para un n=12.

El segundo método consistio en la medicion de la actividad de la Lactato Deshidrogenasa
(LDH). Este es un ensayo de citotoxicidad de amplio espectro y se basa en la medicion de la
enzima LDH que esta presente normalmente en el citoplasma de las células vivas y se libera en el
medio de cultivo celular al permeabilizarse la membrana de las células muertas o moribundas que
han sido afectadas por un agente toxico. El incremento en la actividad LDH en el sobrenadante
del cultivo es proporcional al nimero de células lisadas o con dafio en la membrana celular. Por
otro lado también se puede medir la LDH intracelular que representa el nimero de células
viables. El ensayo se realizoé con un Kit comercial (TOX7, Sigma Aldrich) y consta de un grupo
de reactivos que contienen lactato, NAD", diaphrose e INT. La enzima LDH cataliza la reduccion
de NAD" a NADH en presencia de L-lactato, mientras que la formacion de NADH se puede
medir mediante una reaccion acoplada en la que la sal de tetrazolio INT se reduce hasta un
producto de formazan rojo. Para esta investigacion el procedimiento inicié removiendo el
sobrenadante de cada pocillo después de los 10 dias de incubacion de las células en los scaffolds
y lavando la muestra con PBS. Luego se adiciondé 1 mL de tampon de lisis (solucion preparada
con Triton X-100 (1%), Tris (0.2 M), MgCl,*6H,0 (10 mM), ZnCl, (1 mM) y 250 mL de agua
desionizada, y luego esta mezcla concentrada fue disuelta al 1% en agua desionizada) y se incub6
a 37 °C con 5%CO, por 30 minutos. Después de este tiempo el lisado se centrifugd por 5 minutos
a 2000 rpm para formar un pellet de células y sacar 140 pL del sobrenadante en cubetas para
espectrofotometro. Luego se adicionaron 60 pL. de una solucion preparada con cantidades iguales
de las soluciones que vienen en el kit LDH (Solucion sustrato, solucion de marcado y solucion
cofactor) a cada cubeta y se dejo incubando por 30 min protegido de la luz. La reaccidon fue
detenida adicionando 300 uL de HC1 1 N y cada cubeta fue llenada hasta 1 mL adicionando agua
destilada. Finalmente la cantidad e intensidad de color debido al formazéan solubilizado se midi6
espectrofotométricamente a 490 nm y 690 nm usando el lector de microplacas. La absorbancia
medida fue proporcional al nimero de células que mantuvieron integridad en su membrana y los
resultados fueron expresados como la media + SD para un n=4.

Para todos los resultados de citotoxicidad, la significancia estadistica fue determinada
usando ANOVA y la prueba de contraste Tukey para comparaciones entre grupos con un valor de
significancia de p<0.01.

4.3.4.3. Adhesion y morfologia celular

La adhesion y morfologia celular se estudiéo usando el SEM, previa preparacion de las
muestras después del cultivo celular por 10 dias. A cada muestra se les removié el medio de
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cultivo y se lavaron las células con PBS. Luego se les adicion6 1 mL de la solucion de fijacion 1
(Glutaraldehido (0.1%), paraformaldehido (2%), sucrosa (5%) y cacodilato de sodio trihidratado
(0.2 M)) y se dejo 1 hora. Después de este tiempo se removid la solucidén de fijacion 1 y se
adicioné 1 mL de la solucion de fijacion 2 (glutaraldehido (0.3%), paraformaldehido (3%) y
cacodilato de sodio trihidrtado (0.2 M) dejando 1 h. Luego se remueve esta solucion de fijacion y
se adicionan una serie de alcohol paso a paso (30, 50, 70, 80, 90, 95 y 2 veces 100%) con un
intervalo de 30 minutos entre cada dilucion de alcohol. Por ultimo las muestras fueron secadas
por punto critico a 79 bar y 35 °C. Para la observacion en el SEM las muestras fueron cubiertas
con una capa de cromo usando una corriente de 120 mA por 2 minutos. Posteriormente fueron
observadas en un microscopio de emision de campo Auriga 4750 (Carl Zeiss) con un voltaje de
operacion de 1 kV para evitar dafo en las células.

4.3.4.4. Propiedades osteogénicas

La fosfatasa alcalina (ALP) es un importante marcador para la actividad osteogénica
temprana (inicios de la diferenciacion de las células madres a osteoblastos). La expresion de ALP
fue medida por colorimetria usando p-nitrofenil fosfato como sustrato. La enzima ALP expresada
por las células hidroliza al sustrato p-nitrofenil y un sustrato inorgédnico. Bajo condiciones
alcalinas el p-nitrofenil es convertido a un producto amarillo (p-nitrofenol) y su absorbancia fue
medida a 405 y 690 nm usando un espectrofotometro (Analytic Jena, Specord 40). La
absorbancia se convierte directamente al nivel de actividad de ALP basado en una curva patrén
de proteina, la cual fue obtenida con albumina. Cada ensayo de ALP fue normalizado respecto al
contenido de proteina total medido usando el reactivo Bradford (Sigma, Aldrich). El
procedimiento inicié tomando 250 pL del mismo sobrenadante de la etapa de centrifugado de las
células lisadas realizada para medir la LDH. Este volumen fue colocado en una cubeta y se le
adicion6 100 pL de una solucién de Tris (0.1 M), MgCl, (2 mM) y p-NPP (9 mM). Luego fue
ajustado el pH a 9.8 de las muestras con NaOH 1 M y se incubaron protegiendo de la luz por 22
minutos hasta que el color aparezca. Posteriormente se detiene la reaccion con 300 uL. de NaOH
1 M y se llenan las cubetas hasta 1 mL con agua destilada. La cantidad de p-NPP transformada
fue calculada considerando la cantidad de proteina total medida con el ensayo Bradford. Este
ensayo consiste en sacar 25 puL del sobrenadante después de lisadas las células y colocarlo en
cubetas junto con 975 pL del reactivo Bradford (Sigma, Aldrich). Se deja incubando protegido de
la luz por 5 minutos y por tltimo se lee por espectrofotometria a 595 nm. La cantidad de proteina
total se calcula tomando como referencia la curva de calibracion realizada con un patrén de
albumina (Sigma, Aldrich). Los resultados fueron expresados como la media = SD para un n=4.
La significancia estadistica fue determinada usando ANOVA vy la prueba de contraste Tukey para
comparaciones entre grupos con un valor de significancia de p<0.01.

4.3.4.5. Propiedades angiogénicas

El factor de crecimiento endotelial vascular (VEGF) es una proteina con fuerte potencial
angiogénico que tiene un papel importante en la neovascularizacion. Para la medicion de la
secrecion de esta proteina en las células madres se utilizo un kit colorimétrico (RayBio®). Este
ensayo emplea un anticuerpo especifico para cubrir el VEGF humano. El protocolo inicia
adicionando 100 uL de la muestra (sobrenadante de la etapa de centrifugado de las células
lisadas) en los pocillos (placa de 96 pocillos). Luego se cubre la placa y se incuba por 2.5 horas a
temperatura ambiente con agitacion. Se retira la solucion y se lava 4 veces con solucion buffer de
lavado. Se adiciona a cada pocillo 100 pL del anticuerpo biotinilado preparado segun protocolo
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del fabricante y se incuba por 1 hora a temperatura ambiente con agitacion. Se descarta la
solucion y se hace el lavado 4 veces con solucion buffer. Luego se adicionan 100 pL de solucion
Streptavidina a cada pocillo y se incuba por 45 minutos a temperatura ambiente con agitacion. Se
vuelve a descartar la solucion, se lava de igual forma y se adicionan 100 pL del reactivo sustrato
TMB a cada pocillo dejando en incubacion por 30 minutos a temperatura ambiente, en oscuridad
y con agitacion. Por ltimo se adicionan 50 pL de la solucion para parar la reaccion y se lee a 450
nm inmediatamente. La absorbancia medida es proporcional a la secrecion del VEGF, por tanto
al potencial angiogénico del material. Para calcular la cantidad de la proteina VEGF se hace el
mismo procedimiento seguido para la muestra pero con los estandares y luego se usa la ecuacion
de la curva ajustada para calcular la cantidad en picogramos (pg) de VEGF en la muestra, de
acuerdo a la absorbancia medida. Los resultados fueron expresados como la media + SD para un
n=4. La significancia estadistica fue determinada usando ANOVA y la prueba de contraste Tukey
para comparaciones entre grupos con un valor de significancia de p<0.01.

4.3.5. Evaluacion antibacterial

La capacidad antibacterial de los scaffolds se evalu6 por el mismo método de contacto
directo usado para los vidrios bioactivos por la empresa Corbio-Q. Fue usada una cepa bacteriana
gram positiva de S. aureus resistente a meticilina (ATCC 33591). Los tiempos de evaluacion
fueron 1, 3 y 7 dias, y los resultados fueron expresados como la media + SD para muestras en
triplicado (n=3).

28



CAPITULO 5. RESULTADOS Y DISCUSION

5.1. Sintesis y caracterizacion de vidrios bioactivos

En esta seccion se analizan los resultados relacionados a la Etapa I. “Sintesis sol-gel y
caracterizacion de microparticulas de vidrio con incorporacion de iones Cu y/o Zn”. Se busca
obtener y caracterizar vidrios dopados con Cu y Zn. A partir de ellos, se seleccionaron los vidrios
con mayor potencial bioactivo y citocompatible para ser usados como incorporacién en los
scaffolds poliméricos. Estos vidrios seleccionados fueron disminuidos en tamafio y caracterizados
mas detalladamente en su bioactividad y citocompatibilidad. Ademas, se les evalué su capacidad
antibacterial.

5.1.1. Caracterizacion de textura y microestructura de las particulas sintetizadas

Las particulas sintetizadas fueron molidas y tamizadas a tamafios menores de 75 pum y su
morfologia irregular es observada en la Figura 9.

» -
'& 200 pm

WLy

Vidro sintetizadas (Vidrio NaBG).

Figura 9. Imagen SEM de las paiculs de

La Tabla 3 muestra las composiciones de los vidrios sintetizados calculada tedricamente y
medida por espectroscopia (FRX y ICP-OES). Se decidi6 usar dos técnicas analiticas para medir
la composicion, debido a que inicialmente el FRX no arrojo valores cercanos al tedrico,
especialmente para los 6xidos SiO,, CaO y Na,O, por lo que se decidid corroborar algunas
muestras por una técnica de alta precision como el ICP-OES. Esta ultima técnica se basé en la
disolucion y cuantificacion del total del oxido de interés presente en la muestra, por lo que
entreg6 un valor de composicion mas cercano al disefiado tedricamente. Los resultados mostraron
que en general todos los Oxidos fueron incorporados en cantidades cercanas a la tedrica,
especialmente se observo una adecuada incorporacion de los dopantes metalicos Cu 'y Zn.
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Tabla 3. Composiciones tedrica y medida por espectroscopia para los vidrios sintetizados.

Cadigo del vidrio Composicion en %peso. Teoricay medida ()
Vidrios base ternario SiO; CaO Na,O P,0s5 CuO Zn0O
588° 57 39 o 3 o o
(62.1) (35.5) 2.4)
1Cu-58S* 57 38 **® 3 1 *®
(68.1) (27.7) (3.4) (0.8)
5Cu-58S* 57 34 *® 3 6 *®
(70.8) (20.8) (3.8) (4.6)
10Cu-58S* 57 28 % 3 11 **
(69.7) (17.6) 4.7) (9.1)
1Zn-58S* 57 38 % 3 ** 1
(70.0) (24.9) (4.2) (0.9)
5Zn-58S" 57 34 % 3 ** 6
(68.7) (21.9) (4.4) 4.7)
10Zn-58S* 57 28 ** 3 ** 12
(69.2) (17.3) (3.9) 9.1)
Vidrios base cuaternario
NaBG® 62 29 5 4 e o
(66.0) (25.8) (5.6) (2.6)
1Cu-NaBG?* 62 28 5 4 1 ok
(64.2) (13.0) (19.3) (2.7) (0.8)
5Cu-NaBG" 62 24 5 4 6 ok
(63.9) (22.0) (5.4) (2.5) (6.2)
10Cu-NaBG® 62 18 5 4 12 o
(65.1) (16.1) (4.9) (2.7) (11.2)
1Zn-NaBG* 62 28 5 4 ok 1
(61.3) (13.1) (21.9) (2.6) (1.1)
57Zn-NaBG" 62 23 5 4 ok 6
(64.1) (20.6) (5.4) (2.6) (6.4)
10Zn-NaBG" 61 17 5 4 ok 13
(65.2) (14.5) (4.8) (4.4) (11.1)
1CulZn-NaBG*" 62 27 5 4 1 1

(63.4) (12.5)  (20.0) (2.5) (0.9) (0.7)
** El vidrio no contiene este oxido en su composicion
* Analisis realizado por FRX
® Analisis realizado por ICP-OES

En la Tabla 4 se muestra la caracterizacion de tamafios y textura de las particulas de vidrio
sintetizadas por sol-gel. El tamafio medio de estas particulas, dso, estuvo entre 30 a 40 pm para
todos los vidrios sintetizados. Las propiedades de textura y la microestructura de los vidrios no
dopados dependi6 de su composicion especifica. El vidrio 58S presentd una area superficial (82
m?*/g) y volumen de poro (0.201 cm’/g) mas altos que los del vidrio NaBG (15 m%g y 0.035
cm’/g, respectivamente). El valor mas bajo del sistema cuaternario (NaBG) esta relacionado con
su contenido de Na,0, ya que este es usado en los vidrios bioactivos derivados del fundido para
bajar el punto de fusion[52, 53], lo cual podria generar un mayor empaquetamiento entre las
particulas primarias durante los tratamientos térmicos. Esta mayor densificacion del sistema
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NaBG fue evidente durante la molienda manual, ya que este vidrio presenté mayor dureza y
resistencia para ser disminuido de tamafio que el vidrio 58S.

El efecto del Cu y el Zn sobre las propiedades de textura y la microestructura dependi6
del tipo de vidrio bioactivo usado para ser dopado (ternario o cuaternario) (Tabla 4). La
incorporacién de iones Cu™ y Zn™* gener6 un aumento en el 4rea superficial y el volumen de
poro para el vidrio 58S tal como se ha reportado previamente[ 138, 139]. Sin embargo, estos iones
metalicos generaron un efecto contrario en el NaBG disminuyendo su area superficial y el
volumen de poro lo que esta acorde con otros estudios que han relacionado la incorporacion de
ZnQO[59, 140] and CuO[13, 76] con el incremento de la densidad, reduccion del area superficial y
la porosidad de vidrios de silicato de base cuaternaria.

Tabla 4. Propiedades de las particulas de vidrio sintetizadas.

Cadigo del vidrio Propiedades de las particulas

A (um) Sa Vg
Vidrios ternarios do  dso  deo  (MYG)  (cm’fg)
58S 7.0 37.5 80.3 82 0.201
1Cu-588S 3.5 28.1 693 130 0.476
5Cu-58S 39 309 728 145 0.464
10Cu-58S 56 36.6 82.0 105 0.266
1Zn-58S 49 378 772 123 0.445
57Zn-58S 54 37.1 79.6 124 0.355
10Zn-58S 56 389 81.6 70 0.145
Vidrios cuaternarios
NaBG 7.8 32.6 644 15 0.035
1Cu-NaBG 24 337 653 2 0.003
5Cu-NaBG 26 358 67.6 2 0.005
10Cu-NaBG 54 313 69.6 2 0.008
1Zn-NaBG 45 342 708 3 0.009
5Zn-NaBG 48 36.0 82.7 3 0.006
10Zn-NaBG 40 31.1 738 2 0.007

As: tamafio promedio de particula, S, area superficial especifica,
Vp: volumen de poro, Dia.: diametro de poro

Los difractogramas de rayos X (DRX) de la Figura 10 muestran que ambos vidrios (58S y
NaBG) tienen una estructura principalmente amorfa. Sin embargo, el vidrio NaBG mostrd un
pico ancho alrededor de 20=32° el cual corresponde posiblemente a una cristalizacion parcial de
un fosfato parecido a la apatita o silicato de calcio (Ca,SiO4) (Figura 10b). Esta cristalizacion
parcial también ha sido observada en otros vidrios cuaternarios después del proceso de
calcinacion (estabilizacion del vidrio).[53, 141] Por ejemplo, Lefebvre et al.[141] mostraron que
por tratamiento térmico del vidrio 45S5 se puede lograr la cristalizacion del fosfato
silicorhenanita (NayCas(PO4),Si04) que es isoestructural a la apatita. En el NaBG fue observada
la fase calcita (CaCOs3), con su pico principal en 260=29.5°. Este CaCO3 ha mostrado capacidad de
unidn al hueso, lo que no va en detrimento de la bioactividad del vidrio.[142]
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Figura 10. Difractogramas de rayos X de los vidrios 58S (a) y NaBG (b) no dopados y dopados con Cu'y
Zn. Las fases cristalinas con sus cddigos JCPDS fueron etiquetadas de la siguiente forma: ([1) CuO (01-
089-5899), (.) CaQSiO4 (00-029-0369), (’) NaZCa4(PO4)2SiO4 (32-1053), (.) NaZCa3Si6016 (00-023-
0671), ( I) Na,CaSiO, (01-073-1726), (0) CaSiO; (01-072-2284), (V) CaCO; (01-085-1108), (°)
Cristobalita (5i0,,01-082-0512).

La incorporacion de Cu gener6 oxido de cobre (CuO) en ambos vidrios (58S y NaBQG)
con sus picos principales en 20=35.6° y 38.8°. La presencia de cristales de CuO en estos sistemas
depende de las condiciones usadas en el proceso sol-gel y de la cantidad de Cu adicionada,
aunque también se ha reportado que los iones de Cu queden homogéneamente disueltos en la red
vitrea.[13, 33, 143, 144] La incorporacion de Cu en el NaBG promovi6 la formacion de
silicorhenanita y Ca,SiOs, y cuando el contenido fue 10%mol de CuO (10Cu-NaBG) se favorecid
la formacioén de cristobalita (SiO,) y silicatos de calcio (Na,CasSicO;6, NayCaSiO4, CaSiOs,
Ca,Si0,). Esta formacion de silicorhenanita y las otras fases cristalinas podria ser explicada por
la formacion y separacién de fases inducidas por repulsiones Coulombicas entre los iones Cu™ y
los otros iones modificadores (Ca™ y Na"), tal como ha sido reportado en estudios previos para
los vidrios de silicato.[76, 145] Estas repulsiones Coulombicas son debidas al alto potencial
iénico de los iones Cu™ y la coordinacion octaédrica (CN=6), lo que convierte a los iones Cu™
en verdaderos modificadores de red produciendo ademds, inmiscibilidad y separacion de
fases.[145, 146] Por otro lado, la incorporacion de Zn en el vidrio 58S no generd fases
cristalinas, mientras que en el vidrio NaBG fue inhibida la cristalizacion inicial de silicorhenanita
y Ca;SiO4. Otros autores han establecido que, contrario a la participacion del Cu como
modificador de red y promotor de separacién de fases cristalinas, el Zn participa como un
formador de red vitrea generando tetraedros como los formados por el Si. [147] Estos resultados
mostraron que la microestructura final de estos vidrios dependi6 del ion metalico usado y de la
composicion del vidrio no dopado. En la Figura 11 se muestra una propuesta sobre el tipo de
estructura formada en un vidrio tipo NaBG y el efecto de la incorporacion de los iones Cu y Zn.
La estructura del NaBG (Figura 11a) es una estructura de tetraedros de Si con los cationes
modificadores Ca®"y Na” balanceando las cargas negativas de los oxigenos no enlazados de los
tetraedros. También se observan las unidades de PO4>" que preferiblemente se encuentran como
unidades aisladas (ortofosfatos) balanceando su carga con los otros cationes. En la estructura del
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vidrio dopado con Cu (Figura 11b) se observa que algunos cationes Ca y Na se han enlazado
covalentemente a los oxigenos de los tetraedros para formar las fases cristalinas descritas
anteriormente. Ademads, se observa el enlace de algunos iones de Cu para formar CuO. Para el
caso de los vidrios dopados con Zn (Figura 11c), este metal ocup6 algunos lugares tetraédricos
dentro de la red vitrea sin favorecer la formacion de fases cristalinas.
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Figura 11. Estructura propuesta para los vidrios bioactivos sintetizados basados en el sistema cuaternario
NaBG. a) Estructura de los vidrios NaBG, b) NaBG dopado con Cuy ¢) NaBG dopado con Zn.

5.1.2. Formacion de apatita y disolucién en SBF

Los vidrios 58S y NaBG mostraron bioactividad in vitro después de la inmersion en SBF
lo que fue confirmado por DRX y ATR-FTIR (Figura 12) evaluando la formacion de una capa de
fosfato de calcio (CaP) después de la inmersion por 1, 7 y 14 dias. El vidrio 58S (Figura 12a y
11b) después del primer dia de inmersion en SBF desarrolld una fase de CaP cristalina del tipo
hidroxiapatita (HA) o hidroxiapatita carbonatada, caracterizada por los picos principales en
26=25.9° y 32° (Figura 12a). Conforme fue avanzando el tiempo de inmersion hasta los 14 dias,
los picos de la HA se volvieron mas intensos y aparecieron otros picos caracteristicos 20=46.7° y
49.5°, La bioactividad in vitro también fue evidenciada en los espectros ATR-FTIR (Figura 12b)
con la aparicion de las bandas 560 y 602 cm™ después del primer dia de inmersion en SBF,
relacionadas con la flexion antisimétrica del enlace P-O de la apatita cristalina (HA).[49, 148] En
la Figura 12b también fue observada la banda alrededor de 1060 cm™ para el estiramiento
antisimétrico del enlace P-O.[76, 143, 144] En el caso del NaB@G, el difractograma de la Figura
12¢ muestra la aparicion de los picos caracteristicos de la HA después del primer dia de
inmersion en SBF, incluso con una mejor cristalizacion de la HA por la aparicion de otro pico
caracteristico en 20=39.7°. Para los 14 dias, el pico principal del CaCOs a 26=29.5° incremento
en intensidad conforme avanzé el tiempo de inmersion, ademas aparecieron otros picos
caracteristicos de esta fase, lo que demuestra una mayor adsorcién de grupos carbonatos desde el
SBF. La bioactividad del NaBG también fue evaluada por ATR-FTIR (Figura 12d) confirmando
los resultados de los DRX debido a la aparicién del doblete en 562 y 602 cm™. Estos picos
también aparecieron antes de la inmersion en SBF confirmando la fase isoestructural de la apatita
(silicorhenanita) mostrada en la Figura 10b. Estos picos fueron mas intensos desde el primer dia
de inmersion mostrando un aumento de bioactividad hasta los 14 dias.
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Figura 12. Formacion de apatita después de la inmersion en SBF por 1, 7 y 14 dias. a) DRX y b) ATR-
FTIR del vidrio 58S, ¢) DRX y d) ATR-FTIR del vidrio NaBG. Las fases cristalinas en el DRX estan
etiquetadas como sigue: (¥) HA and (V) CaCO:;.

La formacion de la apatita superficial en los vidrios 58S y NaBG también fue corroborada
por SEM y XEDS. La Figura 13a 'y 13b muestra la formacion de particulas esféricas o granulos en
la superficie de los vidrios, lo que es caracteristico de la apatita cristalina.[142, 149, 150] La
relacion atdmica Ca/P de esta capa superficial de apatita estuvo entre 1.5 y 1.8 (valores desde el
XEDS) lo que esta alrededor de la relacion estequiométrica de la HA (1.67).[151] Algunos
investigadores han reportado otras relaciones Ca/P parecidas a las obtenidas en esta investigacion
para apatitas similares con bioactividad y habilidad para unirse al hueso. [143, 152, 153] Estos
resultados mostraron que los vidrios 58S y NaBG presentan alta bioactividad in vitro, sin mostrar
diferencia significativa en la capacidad para formar apatita cristalina.
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Figura 13. Imagenes SEM de ]
58S, b) NaBG, c) 1Cu-58S, d) 1Cu-NaBG, e¢) 1Zn-58S and 1Zn-NaBG.

Cuando los vidrios estan inmersos en SBF sufren disolucion y liberan iones.[16, 154] La
capa de apatita que se forma sobre la superficie de los vidrios basados en silicato, de acuerdo a la
reacciones propuestas por Hench[16], es consecuencia de la difusion de iones Ca™ desde la
superficie del vidrio y la posterior migracion de iones Ca™ y PO4~ sobre una capa de silice
amorfa en la superficie del vidrio. La Figura 14 muestra la concentracion de Ca y P en SBF
después de la inmersion de los vidrios 58S y NaBG durante 1, 7 y 14 dias. La liberacion de iones
Ca™ fue mayor para los vidrios derivados del 58S que para los vidrios derivados del NaBG
(Figura 14a y 14b, respectivamente) debido a que los vidrios 58S tienen areas superficiales y
volumenes de poro mas altas (Tabla 4), lo que permite una mayor reaccion con la solucion,
disolucion del vidrio y liberacion de iones, tal como ha sido mostrado en otros estudios.[49, 155]
Ademas, el NaBG desarrollo Ca,Si04y NayCas(PO4),Si04 desde la sintesis estabilizando al Ca
presente en la estructura vitrea. En el caso de los iones fosfato PO4” (Figura l4c y 14d,
respectivamente), ocurrid una adsorcion de P desde el vidrio y una reduccion de la concentracion
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del P inicial presente en el SBF. Los vidrios 58S y NaBG adsorben gran cantidad de P desde el
SBF a partir del primer dia, siendo un poco mas alta la adsorcion del 58S debido a su mayor area
superficial.
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Figura 14. Cambio en la concentracion de Ca y P por la inmersion de los vidrios durante 1, 7 y 14 dias en
SBF. a) liberacion de Ca desde los vidrios derivados del 58S, b) liberacion de Ca desde los vidrios
derivados del NaBG, c) adsorcion de P desde los vidrios derivados del 58S y d) adsorcion de P desde los
vidrios derivados del NaBG.

La incorporacion de Cu y Zn en los vidrios 58S y NaBG tuvo efectos diferentes en la
formacion de apatita y el comportamiento de la disolucion, dependiendo del ion metalico y del
vidrio usado (58S o NaBG), tal como es mostrado en la Figura 15. Los resultados de DRX
después de la inmersién en SBF y la liberacion de iones mostraron que la incorporacion de Cu 'y
Zn afecta la durabilidad o estabilidad quimica de los vidrios dopados. Esta conclusion es basada
en la formacion de nuevas fases cristalinas junto con la generacion de una estructura vitrea con
mayor interconectividad de red, ambas caracteristicas teniendo como consecuencia un proceso de
disolucion mas baja y la inhibicion de la conversion desde CaP amorfo a HA por la mas baja
difusién de iones Ca™ and PO,™.[60, 76, 138, 156, 147] Aunque los difractogramas fueron
desarrollados en muestras inmersas a 1, 7 y 14 dias, por claridad la Figura 15 muestra solamente
los DRX para 7 dias de inmersion. Para 1 y 14 dias de inmersion, las muestras mostraron la
misma tendencia en bioactividad.
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Figura 15. DRX de los vidrios durante el ensayo de bioactividad in vitro por inmersion en SBF a 7 dias.
Vidrios derivados del a) 58S y b) NaBG, dopados con Cu. Vidrios derivados del ¢) 58S y d) NaBG,

dopados con Zn.

La presencia de Cu en el vidrio ternario 58S disminuy¢ la habilidad para formar apatita en
todos los porcentajes de incorporacion de Cu (Figura 15a), donde la intensidad de los picos de la
HA después de la inmersion en SBF fueron mas bajos que en el 58S no dopado. La competicion
entre los iones Cu™ y Ca™ en solucion para la precipitacion de especies de fosfato, podria ser una
causa de la mas baja bioactividad de los vidrios dopados. [76, 139] Con la incorporacion de Cu
en el vidrio NaBG (Figura 15b), no se afecto significativamente la formacion de apatita cristalina.
Ademas, los silicatos de calcio observados en el 10Cu-NaBG (NayCa;SigOi6, NayCaSiOy,
CaSi0Os, Ca,Si04) sufrieron disolucion ya que se observd que sus picos presentaron menor
intensidad después de la inmersion en SBF. La disolucion de estos silicatos ha sido reportada en
otros estudios[52]. Las fases cristobalita y CuO fueron mas estables en SBF y no sufrieron
disolucion apreciable. Las imagenes SEM de las muestras 1Cu-58S y 1Cu-NaBG a 7 dias en SBF
(Figura 13¢ y 13d) permitieron confirmar la formacion de apatita con la topografia tipica seglin se
ha reportado en otros estudios.[157] La diferencia entre la morfologia de la apatita cristalina de
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los vidrios dopados con Cu y los vidrios no dopados podria ser explicada por una posible
incorporacion del Cu en la estructura de la apatita, tal como ha sido reportado previamente. [146]
Esta incorporacion modifica los parametros de red y el crecimiento cristalino debido a la
diferencia en radios ionicos (Cu™=0.72 A y Ca™=0.99 A) y cargas.[156, 158] Sin embargo,
parece que la incorporacion de Cu en la estructura de la apatita depende de la caracteristica del
vidrio, ya que en vidrios boratos dopados con Cu no se ha encontrado evidencia de la
incorporaciéon del metal.[156]

La incorporacion de Zn en los vidrios 58S y NaBG (Figura 15¢ y 15d, respectivamente)
inhibi6 la formacion de apatitas, mostrando por DRX una estructura principalmente amorfa para
todos los tiempos de inmersion. Resultados similares han sido reportados por otros
investigadores.[138, 159, 160] Similar al caso de los vidrios dopados con Cu, esta inhibicion
también puede ser debida a la sustitucion de iones Zn™ por iones Ca™ durante la formacién de
apatita causando cambios en los cristales por la diferencia en radios atéomicos (0.74 A para Zn™)
como ha sido demostrado previamente.[161] Sin embargo, a diferencia de los vidrios con Cu,
mas adelante seran discutidos otros efectos de la incorporacion del Zn en la estabilizacion
estructural que también puede causar la inhibicion del crecimiento de apatita. La presencia de 5y
10%mol de ZnO en el NaBG promovi6 la formacion de otras fases como el CaSiO; y la
cristobalita. Las imagenes SEM de las muestras 1Zn-58S y 1Zn-NaBG a 7 dias en SBF (Figura
13e y 13f) confirmaron los resultados de los DRX, ya que no fue visible una formacion
significativa de apatita en la superficie de los vidrios dopados con Zn. Por consiguiente, los
resultados indicaron que la incorporacion de Cu afectd en menor grado la bioactividad in vitro de
los vidrios que la incorporacion de Zn.

La incorporacion de Cu y Zn en los vidrios 58S y NaBG disminuy® la liberaciéon de Ca ™
comparado con los vidrios no dopados, siendo la liberacion de los vidrios dopados con Zn menor
que en los vidrios dopados con Cu (Figura 14a y 14b). También fue observado que la
incorporacion de estos metales disminuy¢ la alta velocidad de liberacion durante el primer dia de
inmersion, generando una liberacion mas controlada durante este periodo.

Las diferencias en la formacion de apatita y liberacion de iones por efecto de la
incorporacion de Cu y Zn podrian explicarse por sus diferencias en radio atomico y carga
(relacion Z/a%), generando interacciones distintas con los oxigenos no enlazados de los tetraedros
de silicato.[57, 159] En particular, la caracteristica anfotérica de los iones Zn" (coordinaciones 4
y 6) sugiere que este ion puede estar presente en el vidrio con una coordinacién tetraédrica como
el Si (formador de red) o una coordinacion octaédrica como un modificador de red.[145] Cuando
los iones Zn'? participan como un formador de red, se aumenta el grado de polimerizacion o la
conectividad de red asociada con la formacion de enlaces Zn-O-Zn and Si-O-Zn.[147] Ha sido
mostrado que las geometrias de los tetraedros de Zn presentan distancias cation-oxigeno mas
largas y angulos mas pequefios con respecto al tetraedro de Si y al tetraedro interconectado Si-Zn,
lo que reduce el volumen entre las unidades de tetraedros produciendo una estructura vitrea mas
densa y estable.[140] Cuando los iones Zn™ actian como modificadores de red reemplazando a
los iones Ca™, la estructura vitrea también se estabiliza ya que el radio ionico del Zn"* es menor
que el del Ca™ y los enlaces Zn-O son mas fuertes que los enlaces Na-O y Ca-0.[147] Para el
caso de los iones Cu'?, estos presentan coordinacién octaédrica y participan solamente como
modificadores de red.[146, 162] De acuerdo a Abdrakhmanov et al.[163] el Cu™ esta rodeado por
dos oxigenos no enlazados con el fin de lograr electro-neutralidad. Este tipo de interaccioén con la
red tiene enlaces mas débiles que la participacion como formador, lo que hace que los iones
tengan mas movilidad y se generen estructuras vitreas menos densas y estables quimicamente que
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las generadas por los iones Zn ™%, permitiendo mayor disolucion del vidrio y formacion de apatita.
Sin embargo, la competencia entre los jones Cu™ y Ca™ en la solucion durante la precipitacion
de especies de fosfato podria generar una disminucién en la formacion de apatita tal como fue
observado en los vidrios 58S dopados con Cu.[76, 139]

La Figura 16 muestra una esquema de la participacion de los iones Cu™ y Zn™ en la
estructura del vidrio y un mecanismo propuesto para el efecto de la incorporacion del metal sobre
la disolucion del vidrio y la formacion de apatita, de acuerdo a los hallazgos estructurales
encontrados en la literatura para vidrios dopados con Cu o Zn y los mecanismos propuestos por
Hench[16] para la disolucion del vidrio y formacion de apatita.
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Figura 16. Esquema resumen de la participacion de los iones Cu™ y Zn™* dentro de la estructura del vidrio

(Zn preferiblemente formador y Cu modificador del vidrio) y de las principales reacciones superficiales
después de SBF, para formar la capa de apatita cristalina con las caracteristicas propias del tipo de vidrio.

La participacion del Cu como modificador de la red vitrea permite que se cree una
estructura menos estable y con mayor movilidad i6nica que la producida por el Zn con su
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participacion como formador de red. Ademas, el Cu también favorece la separacion de fases y la
formacion de fases cristalinas (ej: silicatos de Ca) en el vidrio. La baja movilidad i6nica generada
por el Zn disminuye la disolucion del vidrio, asi mismo las reacciones de hidrolisis y
condensacion que forman la capa de silice (puntos de nucleacion) donde luego precipitarian los
iones Ca™ y PO, para formar una capa amorfa de CaP o SiO»-xCaP. Por tltimo, el efecto de la
incorporacion del Zn se observaria con una muy baja formaciéon o completa inhibicion de la
apatita, comparada con la generada por los vidrios dopados con Cu.

5.1.3. Liberacién de iones Cu*?y Zn*? y cambios de pH en el medio de cultivo

La Figura 17 muestra la liberacion de Cu™ y Zn™ desde las particulas al medio de cultivo
celular (DMEM/F12). En este caso se us6 medio de cultivo y no SBF como en la liberacion de
los otros iones, con el fin de relacionar la liberacion de Cu™ y Zn™ con el ensayo de
citocompatibilidad realizado en el mismo medio. La liberacion de estos iones metalicos dependid
del tipo de vidrio bioactivo y del metal usado, siendo la liberacion de iones Cu™ por lo menos 10
veces mas alta que la liberacion de iones Zn™ para todos los vidrios derivados del 58S y el
NaBG. La liberacion de Cu™ desde los vidrios derivados del 58S (Figura 17a) fue mas rapida que
la de los vidrios derivados del NaBG (Figura 17b) durante el primer dia de inmersion, debido a la
alta area superficial especifica de estos vidrios permitiendo un aumento en la disolucion. Ademas,
cuando el tiempo transcurrié la velocidad de liberacion de iones Cu™ desde los vidrios derivados
del 58S fue disminuyendo (hasta los 14 dias), mientras que en los vidrios derivados del NaBG
(Figura 17b) tuvo un incremento gradual hasta los 14 dias.
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Figura 17. Liberacién de iones Cu™ y Zn"* desde los vidrios bioactivos para 1, 3, 7 y 14 dias. Liberacion
de Cu desde los vidrios derivados del a) 58S y b) del NaBG. Liberacion de Zn desde los vidrios derivados
del ¢) 58S y d) del NaBG.
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La liberacion de Zn™ desde los vidrios derivados del 58S (Figura 17¢) tuvo un rapido
incremento durante el primer dia de inmersion aumentando la concentracion de iones en el SBF y
luego disminuy6 para tiempos mayores. Este comportamiento fue marcado en los vidrios 5Zn-
58S y 10Zn-58S, mientras que para el vidrio 1Zn-58S la liberacion de iones Zn™ fue casi cero
durante todo el tiempo de inmersion. Esta disminucion después del primer dia es debida
probablemente a la formacion de Zn(OH), a partir de los iones Zn"* disueltos, tal como ha sido
reportado previamente[57], o a una adsorcién del Zn™* por parte del vidrio, generando una
disminucién de la concentracién de este ion en el medio de cultivo. La liberaciéon de Zn™ desde
los vidrios derivados del NaBG (Figura 17d) tuvo una cinética diferente a la mostrada por los
vidrios 58S dopados con Zn (Figura 17c). La liberacion de iones Zn"? en el vidrio 1Zn-NaBG tuvo
una rapida liberacion inicial y luego tendid a estabilizarse hasta los 14 dias, mientras que en las
muestras con mas alta cantidad de Zn (5Zn-NaBG y 10Zn-NaBG) se observé un incremento
gradual hasta los 14 dias. Este comportamiento de la liberacion de Zn™* desde los vidrios basados
en el NaBG, sugiere que la disminucion en concentracion de Zn'> observada para los vidrios 58S,
seria a causa de una adsorcion de iones en el vidrio debido a la alta area superficial y porosidad
de estos vidrios.

Las diferencias mostradas entre la liberacion de iones Cu™ y Zn"* desde los vidrios 58S y
NaBG confirman lo discutido anteriormente, mostrando que el Zn presenta un mayor enlace a la
red vitrea que limita su movilidad y liberacion [139], mientras el Cu tiene mayor movilidad por
su mas débil interaccion con la estructura del vidrio.[164] Liu et al.[156] también encontraron
que la liberacion de iones Cu™ fue mas alta que la de los iones Zn"* para microfibras del vidrio
de borato 13-93B co-dopado con 0.4% en peso de CuO y 1% en peso de ZnO, lo que es
consistente con nuestros resultados.

El comportamiento del pH del medio de cultivo es relevante evaluarlo ya que las células
son muy sensibles a cambios en el medio fisiolégico (pH=7.4). En general, los vidrios bioactivos
incrementan el pH del medio por intercambio de iones Ca™ y Na™ desde la superficie del vidrio
con los H del medio[16]. De acuerdo a la Figura 18, los vidrios derivados del 58S generan un
mayor incremento del pH en el medio que los vidrios derivados del NaBG lo que puede ser
explicado por la mayor area superficial de los primeros en comparacion con los vidrios derivados
del NaBG, ademds estos ultimos presentaron cristalizacion de silicatos, entre otras fases
cristalinas, mientras que los vidrios derivados del 58S fueron preferiblemente amorfos lo que
aumenta la disolucion y liberacion de iones que aumentan el pH. Estos resultados mostraron que
los vidrios 58S podrian ser mas citotoxicos por efecto del pH y mayor liberacion de iones que los
vidrios NaBG. Por otro lado, los metales Cu y Zn incorporados en los vidrios 58S y NaBG a mas
baja concentracion (1%mol de CuO y ZnO) produjeron un incremento del pH mayor que el
generado por los vidrios no dopados a 14 dias. Sin embargo, el pH fue mas bajo con mas altas
incorporaciones de los metales (5 y 10%mol de CuO o ZnO). Este comportamiento puede ser
explicado porque en la composicion del vidrio el Ca fue reemplazado por el ion metalico,
dejando menos Ca disponible para ser liberado.[76, 143] Ademads, la incorporacion de los iones
metalicos promovio la cristalizacion y la conectividad de red lo que explica la mas baja liberacion
de iones Ca™ y Na™ (Figura 14). Los cambios en pH por los vidrios dopados dependieron del tipo
de metal incorporado, siendo la incorporacion de Zn la que produjo menor incremento del pH que
la de Cu, debido a la mayor estabilizacion de la red que genera el Zn que disminuyd la liberacion
ionica.
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Figura 18. Cambios de pH en el medio DMEM/F12 después de la disolucion de los vidrios bioactivos. a)
Vidrios derivados del 58S y b) vidrios derivados del NaBG. Linea negra horizontal como referencia del
pH fisiologico (pH=4).

5.1.4. Evaluacion de la citocompatibilidad

En la Figura 19 se muestra la viabilidad de las células SaOS-2 después de la exposicion
durante 24 horas a los vidrios bioactivos. El vidrio 58S fue mas citotoxico (viabilidad alrededor
del 50%) mientras que el vidrio NaBG no mostro diferencia significativa del control. Esto
confirma el fuerte efecto de la alta liberacion de iones (Ca™) desde el vidrio 58S generando un
pH mas alto y por consiguiente llegando a ser toxico como ha sido reportado previamente para
osteoblastos (SaOS-2) y fibroblastos.[123, 138, 165] Segun estos autores, el aumento del pH
genera una alteracion del potencial de la membrana celular lo que causa inhibicion en el
transporte de iones necesarios para el normal funcionamiento de la célula. Aunque, el vidrio 58S
es un material bien caracterizado, los resultados acerca de su citotoxicidad son contradictorios
dependiendo de varios parametros, tales como: tiempo de medicion, tipo de células,
concentracion y pre-tratamientos del vidrio, entre otros. Por ejemplo, Mortazavi et al.[165]
también report6 toxicidad a 24 y 48 horas de contacto entre un extracto idnico del vidrio 58S y
las células, pero después de 72 horas la viabilidad celular aument6. Otros estudios han reportado
baja o nula toxicidad del vidrio 58S, lo cual puede ser explicado por el uso de concentraciones de
vidrio o extractos i6nicos mas bajas que las usadas en esta investigacion (0.01 g/mL),[155] o por
el pre-tratamiento del vidrio por inmersion en medio de cultivo previo al cultivo de las células,
con el fin de evitar una alta liberacion idnica y el incremento del pH a tiempos tempranos de
cultivo.[166] La incorporacién de Cu o Zn al vidrio 58S generd aun mas citotoxicidad que la
generada por el vidrio 58S no dopado, alcanzando solamente alrededor de un 10% de viabilidad
celular para todos los vidrios 58S dopados con Cu, mientras que los vidrios dopados con Zn
fueron menos citotoxicos, pero el aumento del porcentaje de Zn aumento la citotoxicidad. Por
otro lado, la citocompatibilidad de los vidrios NaBG dopados con Cu y Zn dependio del tipo de
ion metalico y de su porcentaje de incorporacion. Por ejemplo, el vidrio 1Cu-NaBG no fue
citotoxico mientras que los vidrios 5Cu-NaBG y 10Cu-NaBG mostraron una citotoxicidad
similar (alrededor de 18% de viabilidad para ambos vidrios) confirmando que a mayor porcentaje
de incorporacion, mayor Cu liberado con potencial citotoxico. La citotoxicidad de los vidrios
dopados con Zn también aument6 con mayor cantidad incorporada del ion metalico. Los vidrios
1Zn-NaBG y 5Zn-NaBG no fueron citotéxicos (no generaron mas de 30% de disminucion de la
viabilidad celular) mientras que el vidrio 10Zn-NaBG fue citotdxico disminuyendo la viabilidad
hasta alrededor del 50%.
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Figura 19. Citocompatibilidad de los vidrios no dopados y los dopados con Cu y Zn. (**) Diferencia
significativa estadisticamente entre los grupos experimentales con el control con p < 0.01.

Nuestros resultados indicaron que la toxicidad estuvo relacionada con la concentraciéon del
ion metalico en el medio, tal como otros estudios han reportado niveles toxicos para vidrios
dopados con Cu[13, 57, 167, 168] y Zn[62, 169—171]. En nuestro caso, los vidrios dopados con
Cu (1Cu-58S, 5Cu-58S, 10Cu-58S, 5Cu-NaBG and 10Cu-NaBGQG) y los vidrios dopados con Zn
(1Zn-588S, 5Zn-58S, 10Zn-58S and 10Zn-NaBG) fueron citotoxicos liberando mas de 11.7 y 3.5
ppm a 1 dia, respectivamente. Las muestras 1Cu-NaBG, 1Zn-NaBG and 5Zn-NaBG no fueron
citotoxicas liberando menos de 3.0 ppm a 1 dia. Basado en estos resultados se podria estipular un
umbral de citotoxicidad alrededor de los 3.0 ppm para ambos iones metalicos. Por encima de este
umbral se esperaria mas de un un 30% en reduccion de la viabilidad celular basado en el criterio
de citotoxicidad de la norma ISO 10993:5.[172] Debido a que la liberacion de los iones Zn™ fue
mucho menor a la cantidad liberada de iones Cu'?, no fue posible una determinacion directa del
efecto del tipo de ion metalico en la citotoxicidad para el mismo grado de incorporacion. Sin
embargo, la cantidad de iones Cu™ liberados desde el vidrio 1Cu-NaBG fue similar a la cantidad
de iones Zn" liberados desde el vidrio 5Zn-NaBG a 24 horas (alrededor de 3.0 ppm) y ambos
vidrios no mostraron citotoxicidad sugiriendo que no hay un efecto significativo en el tipo de ion
metalico sino que el efecto predominante en la citotoxicidad es la concentracion del ion en la
solucion. La citotoxicidad generada por los iones Cu' esta relacionada a la produccion de
especies de oxigeno reactivas (reaccion tipo Fenton) lo que genera la desnaturalizacion oxidativa
de proteinas, péptidos, DNA y fosfolipidos.[57, 80] En el caso del efecto de los iones Zn'?, el
mecanismo aun no es claro ya que su ion no induce estrés oxidativo, porque aparentemente no
tiene el potencial redox para generar especies radicales.[171]

5.1.5. Vidrio co-dopado con Cuy Zn
Debido a que los vidrios 1Cu-NaBG y 1Zn-NaBG no fueron citotoxicos, se prepard un
vidrio co-dopado con 1%mol de CuO y 1%mol de ZnO (1CulZn-NaBG) buscando un potencial

terapéutico sinérgico de ambos iones. Se evaluaron la bioactividad in vitro, la liberacion de iones
y citocompatibilidad, y los resultados son mostrados en la Figura 20.
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Figura 20. Propiedades del vidrio co-dopado 1CulZn-NaBG. a) DRX y b) SEM para evaluar formacion
de HA, c) liberaciéon de iones Cu™ y Zn™, d) cambio de pH en DMEM (Linea negra horizontal como
referencia del pH fisiologico (pH=4)) y e) citocompatibilidad del 1CulZn-NaBG comparada con los
vidrios NaBG, 1Cu-NaBG y 1Zn-NaBG. * Diferencia significativa estadisticamente entre los grupos
experimentales y el control (p < 0.01). Las fases cristalinas fueron etiquetadas como sigue: (C7) CuO, (W)
Ca,Si04, (V) HA, ( I) Na,CaSi0,, ([) CaSiO;, (V) CaCOs, (°) Cristobalita (SiO,).

El vidrio co-dopado mostré buena bioactividad por la aparicion de los pico caracteristicos
de la HA después del primer dia de inmersion en SBF (Figura 20a). Estos resultados fueron
confirmados por la presencia de granulos de apatita en la superficie del vidrio observados por
SEM (Figura 20b). La liberacién de iones Cu™ y Zn™ en medio de cultivo DMEM (Figura 20c)
confirm6 la relacion entre la movilidad del ion metdlico y la interaccion con la estructura del
vidrio, ya que los iones Cu™se liberaron en mayor cantidad que los iones Zn"™. La liberacién de
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iones Na“y Ca" (Figura 20d) aumento el pH durante el primer dia de inmersion hasta alrededor
de pH=8.5, sin embargo, luego fue balanceado hasta el pH fisiologico (alrededor de pH=7.4). El
ensayo de citotoxicidad a 24 h (Figura 20e) mostrd que en presencia del vidrio 1CulZn-NaBG se
da una alta viabilidad celular para una liberacion ionica de 0.52 ppm de Cu™*y 0.51 ppm de Zn".
Estos valores de liberacion son mas bajos que el umbral de citotoxicidad (3.0 ppm) descrito
anteriormente, dandole validez a este valor. Los resultados antes mencionados sugieren que el
vidrio 1CulZn-NaBG es un material bioactivo y no toxico a las células SaOS-2 de acuerdo al
criterio de toxicidad descrito anteriormente, permitiendo la conclusion que puede ser un
biomaterial con potencial terapéutico y antibacterial debido a la combinacién de los efectos
benéficos del Cuy el Zn.

5.1.6. Procesamiento y caracterizacion de los vidrios usados en los scaffolds

5.1.6.1. Propiedades de las particulas de vidrio

De acuerdo a los resultados descritos en los subcapitulos anteriores, los vidrios que
mostraron mayor bioactividad y citocompatibilidad fueron los vidrios basados en el sistema
cuaternario NaBG dopados con 1%mol de CuO y ZnO (1Cu-NaBG y 1Zn-NaBG,
respectivamente), y el vidrio co-dopado con los dos iones metalicos (1CulZn-NaBG). Por tanto,
estos fueron los vidrios seleccionados para fabricar los materiales compuestos porosos con matriz
de PDLLA. Para garantizar una mejor interaccion de las particulas de vidrio con la matriz porosa,
se realizd6 una reduccion de tamafio por molienda manual en un mortero de 4dgata y una
clasificacion por tamizado a tamafios menores de 38 um. La Tabla 5 muestra las propiedades de
las particulas, donde se observa que los tamafios medios dsy estan entre 14.4 y 21.6 um, lo que
represent6 un aumento apreciable en el area superficial especifica desde 15 m?/g (Tabla 4) asta 56
m?/g (Tabla 5) para el vidrio NaBG, producto de la disminucién de tamafios (desde dsg=37.5 pm
hasta dsp=14.4 um). En el caso de los vidrios NaBG dopados con Cu y/o Zn no se observd un
aumento apreciable del 4rea superficial con la disminucidon de tamafio debido posiblemente a la
muy baja porosidad de estas particulas (Tabla 5) lo que hace que los cambios de area superficial
no sean detectables por la sensibilidad del equipo. Se observo que la incorporacion de Cu y/o Zn
disminuy¢ el area superficial y la porosidad del vidrio NaBG tal como fue discutido en los
subcapitulos anteriores, asi mismo, aumento la densidad del vidrio.

Tabla 5. Propiedades de los vidrios derivados del NaBG usados en los materiales compuestos.
Propiedades de las particulas

As(um) P Sa Vg
Codigodel vidrio  dig  dy dg  (g/cm®) (m?/g) (cm®/g)
NaBG 51 144 307 2.01 56 0.201
1Cu-NaBG 72 208 40.1 2.62 3 0.007
1Zn-NaBG 8.8 235 423 2.60 2 0.005
1CulZn-NaBG 73 216 41.7 2.50 3 0.006

Ag: tamafio de particular promedio, Sa: area superficial especifica, V,: volumen de
poro, Dia.: diametro de poro

5.1.6.2. Formacion de apatita en SBF

Se evalud la bioactividad in vitro de los vidrios <38 um, pero en este caso se realizo a los
tiempos de inmersion de 1, 3 y 7 dias. La Figura 21 muestra los DRX después de la inmersion en
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SBF, donde todos los vidrios registraron bioactividad por la aparicion de los picos de la apatita
cristalina (26=25.9° y 32°) después del primer dia de inmersion, sin embargo la bioactividad
también dependiod de la presencia del ion metalico, tal como sucedi6 con lo descrito para las
particulas <75 um. Ademas, se observo un efecto del menor tamafio de particula (vidrios <38
pm) en la formacion y disolucion de fases, conformé aument6 el tiempo de inmersion en SBF.
Por ejemplo, para el vidrio 1Cu-NaBG (Figura 21b) aparecieron los picos de la HA desde el
primer dia de inmersién en SBF con una mayor intensidad a 3 y 7 dias, que la observada en las
particulas grandes. También se observo que la pequefia cristalizacion de CuO fue menos evidente
para mayores tiempos de inmersion, indicando una aparente disolucion. El mayor crecimiento de
picos caracteristicos de las fases HA y CaCOs3, y la aparente disolucion de fases mas estables
como el CuO en los vidrios <38 um comparado con los vidrios <75 um (Figura 15), puede ser
explicado por el menor tamafio de particula y mayor area superficial de los vidrios <38 pm, lo
que generd un aumento de reactividad con el medio.[49]
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Figura 21. DRX de los vidrios derivados del NaBG (<38 um) después de la inmersion por 1, 3 y 7 dias en
SBF. a) NaBG, b) 1Cu-NaBG, c¢) 1Zn-NaBG y d) 1CulZn. Las fases cristalinas fueron etiquetadas como
sigue (7J) CuO, (M) Ca,SiOy, (V) HA, ( I) Na,CaSiQy,, (V) CaCOs, (°) Cristobalita (Si0O,), (¢) SiP,0;.

La Figura 22 muestra las imagenes SEM de la superficie de los vidrios evidenciando

morfologias diferentes en la cristalizacion de la apatita segtin el tipo de vidrio, reproduciendo lo
observado en las particulas de mayor tamafio.
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Figura 22. Imagenes SEM de la superficie de los vidrios derivados del NaBG (<38 um) después de la
inmersion por 7 dias en SBF. a) NaBG, b) 1Cu-NaBG, c¢) 1Zn-NaBG (flechas blancas indicando algunas
zonas con apatita) y d) 1CulZn-NaBG.

5.1.6.3. Liberacion de iones Cu*?y Zn™?, y cambios de pH

La Figura 23 muestra la liberacion de los iones Cu™ y Zn" desde los vidrios derivados del
NaBG en medio de cultivo DMEM/F12. La liberacion tuvo un comportamiento similar al
registrado por las particulas de vidrio mas grandes (Figura 17b y 17d). En particular, la liberacion
de los iones Cu™ desde el vidrio 1Cu-NaBG aumenté casi a una velocidad constante conforme
avanzaba el tiempo de inmersion hasta alcanzar alrededor de 30.0 ppm de Cu™ a 14 dias,
mientras que el vidrio co-dopado 1CulZn-NaBG liber6é aproximadamente 7 veces menos
cantidad de Cu. Los iones Zn™* desde el vidrio 1Zn-NaBG se liberaron 30 veces menos (0.67
ppm a 14 dias) que los iones Cu™” en el 1Cu-NaBG, mientras que el vidrio 1CulZn-NaBG liberé
menor cantidad de Zn™ (0.4 ppm).
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Figura 23. Liberacion de iones metalicos desde los vidrios derivados del NaBG (<38 um) en DMEM
durante 1, 3, 7 y 14 dias. a) Liberacién de Cu'? y b) liberacién de Zn*.

La Figura 24 muestra el cambio de pH del medio DMEM durante 1, 3, 7 y 14 dias de
inmersion. Similar a la tendencia observada en los vidrios de particulas mas grandes, durante el
primer dia se presentd un incremento del pH alcanzando valores alrededor 8.5, y posteriormente
el pH disminuyé y se mantuvo hasta los 14 dias alrededor del pH fisioloégico 7.4. La
incorporacién de iones metalicos generd valores de pH un poco mas altos, sin embargo se
mantuvieron alrededor de 7.4 lo que no genera riesgo toxico para las células.

907 _w NaBG
881 o 1Cu-BG
8,61 $ * 1Zn-BG
841 I\ A-1CulZn-BG
821 | \\
8,0
7,84
7,64
TATH —
7,24
n

7,0- . : : : : : : :

0 2 4 6 8 10 12 14

Dias

Figura 24. Cambios de pH en el medio DMEM/F12 después de la disolucion de los vidrios bioactivos.
Linea negra horizontal como referencia del pH fisiologico (pH=4).

5.1.6.4. Citocompatibilidad a células osteoblastos

La citocompatibilidad de las muestras <38 pm se evalud con el ensayo de citotoxicidad
MTT a 1, 3 y 7 dias. La Figura 25 muestra el grafico de barras con la viabilidad de la células
Sa0S-2, después de ser expuestas a las particulas de vidrio bioactivo.
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Figura 25. Citocompatibilidad a células SaOS-2 de los vidrios derivados del NaBG (<38um). (*%)
Diferencia significativa entre los grupos experimentales (p<0.01). Todas las muestras a los diferentes
tiempos de exposicion con las células tuvieron diferencia significativa (p<0.01) con el control sin células
el cual tuvo 100% de viabilidad (barra no mostrada).

El vidrio NaBG mostr6 citotoxicidad para los 3 tiempos de ensayo por su alta liberacion
de cationes (Ca™ y Na") y aumento del pH hasta niveles toxicos.[123, 138, 165] Se observa que a
1 dia las particulas de NaBG <38 um presentaron citotoxicidad, mientras que las particulas
grandes no registraron efecto toxico al mismo periodo de tiempo, lo que puede atribuirse a la
mayor reactividad y liberacion de iones desde las particulas pequefias producto de su mayor area
superficial.[49] De los vidrios dopados con iones metalicos, los menos citotdxicos fueron el 1Zn-
NaBG y el 1CulZn-NaBG. Lo anterior puede ser explicado debido a que estos vidrios fueron
bastante estables en su estructura, con baja disolucion y una liberacion de iones Cu** (1CulZn-
NaBG) y Zn™ (1Zn-NaBG y 1CulZn-NaBG), menor a 2.0 ppm y 1.0 ppm a 7 dias,
respectivamente, lo que estaria por debajo del umbral toxico establecido (alrededor de 3.0 ppm).
El vidrio 1Cu-NaBG fue considerablemente citotdxico a los 7 dias de exposicion a las células con
una liberacion de aproximadamente 16.0 ppm de iones Cu'?, confirmando lo observado en las

particulas mas grandes.

5.1.6.5. Evaluacion del efecto antibacterial

Dada la alta incidencia de infecciones en implantes y la necesidad de que estos materiales
sean resistentes a la colonizacion de peliculas bacterianas, se evalud el efecto bactericida de los
vidrios a 1, 3 y 7 dias, y los resultados son mostrados en la Figura 26. Todos los vidrios tuvieron
un efecto antibacterial significativo estadisticamente respecto al control (bacterias sin exposicion
a los vidrios) desde el primer dia exposicion.
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Figura 26. Efecto antibacterial de los vidrios derivados del NaBG a 1, 3 y 7 dias de exposicion a la
bacteria S. aureus resistente a la meticilina. Diferencia significativa entre grupos con (*) p<0.05 y (**) con
p<0.01.

Para el primer dia el vidrio NaBG present6 un mayor efecto antibacterial que el mostrado
por los vidrios dopados con iones metalicos (1Cu-NaBG, 1Zn-NaBG, 1CulZn-NaBGQG), lo que es
debido a la mayor disolucion que experimenta el vidrio NaBG comparado con los vidrios
dopados, generando una mayor liberacion de iones Ca™ y altos valores de pH (Figura 14b y Figura
22, respectivamente). Estos son factores toxicos para las bacterias tal como ha sido reportado en
varios estudios.[173—176] Para los dias 3 y 7, se evidencié un mayor efecto antibacterial de los
vidrios dopados con Cu y/o Zn respecto al vidrio no dopado. A los 7 dias la inhibicion al
crecimiento bacterial fue de 65.2, 87.8, 91.7 y 89.6% para los vidrios NaBG, 1Cu-NaBG, 1Zn-
NaBG y 1CulZn-NaBG, respectivamente. Lo anterior evidencia que los iones metalicos
aumentaron el efecto bactericida que gener6 el NaBG por los factores antes mencionados (pH y
liberaciéon de Ca™). Esto se debe a que los iones como el Zn™ y Cu'?, a pesar de ser elementos
traza importantes para el metabolismo, en el caso de un aumento en la concentracién empiezan a
interactuar con biomoléculas, modificando su funcion y promoviendo la oxidacién que conlleva a
un considerable estrés oxidativo, la formacion de radicales libres y finalmente a la degradacion de
las biomoléculas al interior de la bacteria provocando su muerte.[35, 69, 87]

Si comparamos el efecto antibacterial con la citotoxicidad a células osteoblastos SaOS-2,
se evidencia que a los 7 dias, el vidrio NaBG y 1Cu-NaBG resultaron ser citotoxicos a los
osteoblastos al igual que antibacteriales, mientras que los vidrios 1Zn-NaBG y 1CulZn-NaBG no
presentaron citotoxicidad a osteoblastos pero si fueron antibacteriales. Esto se debe a la
diferencia en la asimilacion o mecanismos de resistencia a metales pesados de las bacterias y los
osteoblastos.[177]

5.2. Preparacion y caracterizacion de materiales compuestos porosos PDLLA/vidrio
bioactivo con Cu y/o Zn

El procedimiento definido para preparar los scaffolds fue la liofilizacidon con lixiviado de

cristales de NaCl. Sin embargo, se realizaron pruebas solamente con liofilizacion para establecer
las diferencias en la estructura y tamanos de poro. En particular, la Figura 27 muestra las
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imagenes SEM de los scaffolds producidos solo por liofilizacion de la matriz de PDLLA y de un
material compuesto con 30% en peso de vidrio bioactivo NaBG. En las Figura 27a y 27b se
observa la superficie superior del scaffold de PDLLA y una seccion transversal de la placa
producida (aprox. 4.5 mm de espesor), respectivamente. La superficie superior (Figura 27a)
mostro grandes poros (alrededor de 100-200 um) por donde fue liofilizado el solvente DMC,
mientras que la seccion transversal (Figura 28b) mostré6 una morfologia de poro alargada o
tubular interconectada por poros mas pequefios (aprox. 10-50 um) que es producto de la
direccion de transferencia de calor durante el cristalizacion del DMC, tal como lo han reportado
otros autores para scaffolds producidos por este tipo de técnicas (freeze-drying).[104, 122, 124]
Por otro lado, el scaffold con 30% de vidrio producido por liofilizacion (Figura 27c y 27d)
mostro superficies mas irregulares por la presencia y exposicion a la superficie de las particulas
de vidrio. Los poros en este caso también fueron alargados pero un poco mas irregulares porque
el vidrié impidié el alargamiento uniforme de la matriz durante el enfriamiento y liofilizacion del
solvente. Resultados similares han sido reportados por Maquet et al. en scaffolds de
PDLLA/Bioglass® producidos por freeze-drying.[122]

. Wk W 1um
Figura 27. Imagenes SEM de los scaffolds producidos por liofilizacion. a) Superficie superior y b)
seccion transversal de la matriz PDLLA. c) superficie superior y d) seccion transversal del scaffold con
30% en peso de vidrio bioactivo NaBG.

Los poros generados usando solamente liofilizacion no fueron considerados adecuados, ya que
los poros alargados podrian llevar a deficiencias en las propiedades mecéanicas debido a la
anisotropia [16], ademas cuando se realizan placas de scaffold, los poros alargados son verticales
lo que limita la proliferacion celular y vascularizacion en direccién horizontal (direccion de
crecimiento celular en secciones del craneo o cara). Por tal razon, los scaffolds fueron preparados
por liofilizacién combinada con lixiviado de pordgeno para generar una porosidad mas regular de
alta interconectividad.
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La apariencia de los scaffolds (discos de 15 cm x 0.45 ¢cm) preparados por liofilizacion
con lixiviado de NaCl es mostrada en la Figura 28. A pesar que los vidrios con cobre presentaban
un color gris-azul el material compuesto no mostrd una coloracién apreciable lo que es favorable
desde el punto de vista estético. Se prepararon scaffolds de PDLLA con incorporacion de
microparticulas de los vidrios en un 10% (PDLLA/10-NaBG, PDLLA/10-1CuBG, PDLLA/10-
1ZnBG y PDLLA/10-1CulZnBG) y 30% (PDLLA/30-NaBG, PDLLA/30-1CuBG, PDLLA/30-
1ZnBG y PDLLA/30-1CulZnBG) en peso.

PLA/30-NaBG  PLA/30-1CuBG PLA/30-1ZnBG PLA/30-1CulZnBG

Figura 28. Fotografia de los scaffolds compuestos preparados por liofilizacion y lixiviado de NaCl. No se
observa un cambio de color significativo por efecto de la incorporacion de los vidrios con Cu,
conservando un tono casi blanco.

5.2.1. Porosidad tedrica de los scaffolds

La Tabla 6 muestra la densidad aparente del scaffold (p), la densidad del material solido
(po) v la porosidad teorica (P) calculada para cada uno de los scaffolds preparados. La densidad
aparente considera la porosidad de la muestra, ya que se mide el volumen incluyendo los poros
(aire).

Tabla 6. Densidades y porosidad total de los scaffolds

Scaffold p (g/lcm®)  p, (glem®) P (%)
PDLLA 0.083 1.26 93.4
PDLLA/10-NaBG 0.086 1.31 93.5
PDLLA/30-NaBG 0.090 1.42 93.7
PDLLA/10-1CuBG 0.091 1.33 93.2
PDLLA/30-1CuBG 0.102 1.49 93.2
PDLLA/10-1ZnBG 0.095 1.33 92.8
PDLLA/30-1ZnBG 0.106 1.49 92.9
PDLLA/10-1CulZnBG 0.099 1.33 92.5
PDLLA/30-1CulZnBG 0.112 1.48 92.4

p=densidad aparente del scaffold; p,= densidad del material
solido; P= porosidad tedrica del scaffold.

Los resultados de la Tabla 6 muestran que las densidades aparente (p) y del material solido
(po) aumentaron con la incorporacion de los vidrios bioactivos a la matriz de PDLLA, tal como
ha sido reportado en otros estudios.[122, 178] La porosidad teodrica total estuvo alrededor del
93% para todos los scaffolds preparados, presentando una porosidad un poco mas alta el scaffold
de la matriz PDLLA y los preparados con el vidrio NaBG, posiblemente porque los vidrios
dopados presentan una mayor densidad y restringen la formacion de los poros durante la
separacion de fases en el enfriamiento y la cristalizacion del solvente. Altas porosidades como las
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logradas en estos scaffolds (>92%) han mostrado ser favorables para la regeneracion de hueso
porque permiten una mayor infiltracion celular y vascular.[125, 179]

5.2.2. Morfologia y tamafio de poro

La Figura 29 muestra las imagenes SEM de los scaffolds obtenidos por liofilizacién con
lixiviado de cristales de NaCl.

4 _ 3 20 pm

Figura 29. Imagenes SEM de la estructura de poro y la incorporacion de las particulas de vidrio en los
scaffolds fabricados por liofilizacion con lixiviado de NaCl. Porosidad estratificada en tres zonas (Z1, Z2
y Z3) en la seccion transversal de los scaffolds a) PDLLA y ¢) PDLLA/30-NaBG. Poros pequefios (10-60
um, sefializados con flechas blancas) interconectando a los poros de mayor tamafio (100-400 um) en los
scaffold b) PDLLA y d) PDLLA/30-NaBG. e) Particulas de vidrio expuestas en la superficie de los poros
y f) particulas embebidas en las paredes del material compuesto PDLLA/30-NaBG (sefializadas con
flechas blancas con su andlisis composicional por EDS).
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En la Figura 29a se evidencia la estructura y morfologia de poro del scaffold de PDLLA.
A lo largo del espesor de la muestra (aprox. 4.5 cm) se observan tres zonas (Z1, Z2 y Z3). La Z1
es la capa superior del disco (aprox. 1.2 cm), compuesta de poros alargados o tubulares propia
del método de liofilizacion, y se debe a la ausencia de cristales de NaCl debido a que estos
alcanzaron a decantar antes de congelarse la estructura. La Z2 es la zona de mayor tamafio
(aprox. 3.2 cm), de poros mas regulares entre 100-400 um, producto del espacio que ocupaban
las particulas de NaCl antes de ser disueltas. Este rango de porosidades es adecuado para el
crecimiento celular y vascular en aplicaciones de regeneracion Osea, tal como ha sido reportado
en otros estudios.[119, 180, 181] Ademas, estos poros fueron interconectados por poros entre 10-
60 um (Figura 29b), lo que es muy favorable para el transporte de nutrientes, oxigeno y desechos,
vascularizacion, y una mayor interaccion celular.[94, 180, 182] La ultima zona (Z3) es una capa
fina mas densa (aprox. 20-30 pm) producto del mojado y solidificacion del polimero sobre el
molde de PTFE (Teflon).

La seccion transversal del scaffold PDLLA/30-NaBG (Figura 29¢) también mostr6 las
tres zonas descritas para el scaffold de PDLLA, pero en este caso las Z1 y Z2 presentaron
diferencias (los materiales compuestos con los otros vidrios presentaron una porosidad similar).
Por ejemplo, la Z1 tuvo un espesor un poco menor (aprox. 0.9 cm) que la del scaffold de PDLLA
(aprox. 1.2 cm), lo cual pudo deberse a que los cristales de NaCl no lograron decantar en la
misma proporcion debido al obstaculo generado por la presencia de las particulas de vidrio en la
solucion de polimero. Respecto a la Z2, se observo un espesor un poco mayor (aprox. 3.5 cm)
comparado al mostrado por la Z2 del scaffold de PDLLA (aprox. 3.2 cm), conservando los poros
de 100-400 pm pero con mayor regularidad a causa de una mejor dispersion y acomodamiento de
los cristales de NaCl, generada por la presencia de las particulas de vidrio. La Z3 no mostro
diferencias significativas por la incorporacion de las particulas de vidrio. Por otro lado, la Figura
29d muestra los pequefios poros entre 10-60 um que interconectan los grandes poros, y se
observé una mayor interconectividad que la registrada por el scaffold de PDLLA. Ademas, las
paredes de los poros del scaffold compuesto se observaron mas irregulares o distorsionadas por la
obstruccion que generan las particulas durante la separacion de fases y la cristalizacion del
solvente, tal como ha sido reportado por otros estudios.[121, 124, 183] La estratificacion en la
porosidad de los scaffolds producidos por liofilizacion y lixiviado de NaCl (Z1, Z2 y Z3),
representa una alternativa potencial para aplicaciones de regeneracion craneofacial, ya que estos
huesos presentan zonas mas densas en las capas externas y en la zona central una estructura de
alta porosidad interconectada.

La Figura 29¢ muestra el material compuesto PDLLA/30-NaBG con algunas particulas de
vidrio expuestas en la superficie de las paredes de los poros, lo que es benéfico para aumentar la
bioactividad de la superficie del scaffold y para una liberacion temprana de iones con fines
terapéuticos (Cu™ y Zn™) en el caso de los scaffolds con los vidrios dopados. También se
observaron particulas de vidrio mas pequenas (Figura 29d) embebidas dentro de las paredes de
los poros, lo que ayudaria a que la bioactividad se conserve a largo plazo conforme se vaya
degradando el PDLLA, ademas favorece un posible efecto de reforzamiento en la matriz de
polimero. De acuerdo a varias imagenes SEM (no mostradas) fue posible observar que las
particulas de vidrio mostraron una dispersion homogénea en la matriz y en todo el volumen del
scaffold. Con el fin de ilustrar lo observado por SEM, la Figura 30 muestra un esquema de las
paredes de los poros del scaffold con la distribucion de las particulas de vidrio, observandose
particulas completamente embebidas dentro de las paredes de poro y otras particulas
(generalmente mas grandes) con parte de su superficie expuesta.
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Figura 30. Esquema de una seccion de los poros mostrando la distribucion de las particulas de vidrio. La
imagen 3D de un scaffold fue tomada como referencia de [184] y modificada. Se observan las particulas
totalmente embebidas en la matriz en el corte de las paredes de los poros, mientras que otras particulas
dejaron expuestas parte de su superficie dentro del volumen de los poros.

5.2.3. Propiedades a compresion

El comportamiento a compresion de los scaffolds con 0, 10 y 30% de vidrio bioactivo es
mostrado en la Figura 31. Todas las curvas tuvieron la misma tendencia mostrando tres zonas
tipicas del ensayo a compresion de una espuma, tal como ha sido reportado en otros
estudios.[120, 185] La primera zona esta ubicada a bajos esfuerzos y es llamada zona lineal
elastica, donde el material solido (paredes de poro) soporta cargas deformandose en baja
proporcion y cuando la carga es retirada, la estructura (cadenas poliméricas) vuelve a sus
posiciones de equilibrio y recupera sus dimensiones iniciales. En este caso, esta zona lineal
elastica se caracterizd por no tener un final bien definido (punto de fluencia o inicio de la
deformacion plastica), sino una transicion atenuada desde el final de la zona de linealidad (5-8%
de deformacion aprox.) hasta una zona de bajo cambio de esfuerzo. La ausencia de un punto de
fluencia bien definido es debido a la alta porosidad de estos scaffolds y a su estructura altamente
interconectada. La zona de bajo cambio de esfuerzo con apariencia de plateu corresponde a la
segunda zona, caracterizada por el doblamiento de las paredes de los poros y su deformacion
plastica.[185] Cuando la estructura porosa ha sufrido gran deformacion, se llega a un colapso y a
un inicio de densificacion, la cual inici6 a alrededor de 40% de deformacion. Esta densificacion
pertenece a la tercera zona y se debe a que las paredes de poro, después de su colapso, llegan a
estar en contacto generando un material de menor porosidad. Este material mas denso tiene la
capacidad de soportar mas carga por lo que la resistencia a la compresion aumento
considerablemente. La incorporacion de vidrios bioactivos al scaffold de PDLLA hizo que la
zona de densificacion empezara a menor deformacion (acortd la zona 2) y se alcanzara mayores
resistencias a compresion, lo que hace mas notorio el efecto de reforzamiento que ejercen las
particulas de vidrio.
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Figura 31. Curva esfuerzo vs. deformacion del ensayo a compresion a los scaffolds con a) 10% y b) 30%
de vidrio bioactivo.

A partir de estas curvas esfuerzo vs deformacioén se pueden extraer dos propiedades
importantes de los scaffolds, el modulo de elasticidad y la resistencia a la compresion. La Figura
31 muestra las zonas ampliadas hasta un 10% de deformacion desde donde fueron calculadas
estas dos propiedades. El médulo de elasticidad o médulo de Young se calculé como la pendiente
de la curva en la zona eléstica o zona principalmente lineal, y esta relacionado con la rigidez del
material. En la Tabla 7 se observa que la incorporacion de 10% del vidrio NaBG generé un
aumento del 130% en el modulo del scaffold de PDLLA. Lo anterior se debi¢ al mayor mddulo
de las particulas de vidrio y la transferencia de cargas entre el polimero y las particulas, tal como
ha sido reportado en otros estudios.[120, 185] Este incremento en modulo debido a la
incorporaciéon del NaBG fue menor para los scaffolds con vidrios dopados con Cu y/o Zn, debido
posiblemente a las diferencias en las propiedades de las particulas (densidad y porosidad), la
distribucion de las particulas en la matriz o la interface polimero-vidrio. La mayor incorporacion
de vidrio (scaffolds con 30% en peso) no aumentd el valor del mdédulo como deberia ser
esperado, posiblemente por la aglomeracion de particulas y la inclusion de defectos en la interfaz
polimero-vidrio por la falta de adherencia entre las fases, tal como se ha descrito en otros
estudios.[99, 102, 186] Los modulos de elasticidad obtenidos para estos scaffolds, en general
fueron mucho mas bajos que el modulo del hueso trabecular (alrededor de 10° kPa)[11] o
modulos reportados en otros estudios para materiales similares (alrededor de 10 kPa),[102, 120]
lo que se puede explicar por una mayor interconectividad y menor consolidacion de las paredes
de los poros de nuestros scaffolds.

La resistencia a compresion de los scaffolds fue tomada como el esfuerzo soportado por el
scaffold después de finalizar la zona elastica (10% de deformacion). Los resultados de la Tabla 7,
en general mostraron que la resistencia a la compresion no aumento6 significativamente con la
incorporacion de las particulas de vidrio, lo que esta relacionado a la gran influencia que ejerce la
alta porosidad e interconectividad, disminuyendo un posible efecto de reforzamiento de las
particulas (obstruccion al movimiento de las cadenas poliméricas en la deformacion plastica) y
permitiendo que el doblez de las paredes de poro tenga mayor influencia durante la deformacion.
Ademas, solo una proporcion de las particulas de vidrio quedaron completamente embebidas en
la matriz, mientras que otras particulas quedaron con superficie expuesta, disminuyendo el area
efectiva para transferencia de carga y reforzamiento. La resistencia a la compresion mostrada por
estos scaffolds también se encuentra muy por debajo de la registrada para el hueso trabecular
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(alrededor de 2000 kPa),[11] y similar o menor a la reportada en otros estudios para sistemas
parecidos (40-90 kPa).[102, 120, 131]

Tabla 7. Propiedades a compresion de los scaffolds.

Resis't(,ancia Médulo de Young
Soporte poroso Compre5|or_1,a 10% (kPa)
de deformacion (kPa)

PDLLA 30.3+£3.3 23+0.3
PDLLA/10-NaBG 478 £6.7 53+03
PDLLA/30-NaBG 29.1+3.6 3.1+£0.3
PDLLA/10-1CuBG 31.9+3.6 42+1.1
PDLLA/30-1CuBG 289+3.2 35+04
PDLLA/10-1ZnBG 24.0+£2.7 2.8+0.6
PDLLA/30-1ZnBG 40.5+6.5 54+12
PDLLA/10-1CulZnBG 26.0+2.6 2.8+0.6
PDLLA/30-1CulZnBG 27.0+3.4 2.84+0.5

Los resultados de las propiedades a compresion mostradas por estos scaffolds aun son
bajas comparadas con el hueso trabecular que soporta carga. Por lo que en estas condiciones,
estos materiales solo podrian usarse en pequefios defectos craneofaciales o ser implantados en
defectos mas grandes con ayuda de un soporte. El disefio de materiales altamente porosos y con
porosidad interconectada para mejorar la regeneracion Osea, aun son un reto en cuanto a
propiedades mecanicas, especialmente en soportes de matriz polimérica.

5.3. Evaluacidn de la bioactividad, degradacion y control bacterial in vitro de los scaffolds

Los scaffolds fabricados fueron caracterizados en su bioactividad, degradacion y
liberacién de iones Cu™ y Zn'™. La bioactividad se evalué con los ensayos: formacion de apatita
en SBF, compatibilidad con células madres, capacidad osteogénica (actividad ALP) y
angiogenica (actividad VEGF). La evaluacion de la degradacion en PBS se realizé midiendo la
absorcion de agua, el cambio de peso y de pH. La capacidad antibacterial fue evaluada por la
medicion de la viabilidad bacteriana después del contacto directo del scaffold con las bacterias.

5.3.1. Formacion de apatita en SBF

Los scaffolds estuvieron inmersos en SBF durante 1, 7, 14 y 28 dias para evaluar la
formacion de apatita en la superficie del material. La evaluacion se realizo usando las técnicas
DRX, ATR-FTIR y SEM. La Figura 32 muestra los DRX para los scaffolds PDLLA/10-NaBG y
PDLLA/30-NaBG con 1, 7, 14 y 28 dias de inmersion en SBF. No fueron observadas fases
relacionada al PDLLA debido a su caracter amorfo. Estos scaffolds presentaron los picos
principales del NaCl (26=31.7° y 45.5°) desde antes de la inmersion en SBF, lo que muestra la
presencia de residuos de los cristales usados como porogeno, tal como ha sido reportado en otros
estudios.[94] Sin embargo, esta sal remanente tuvo una aparente disolucion conforme aumento el
tiempo de inmersion. El CaCOs fue otra fase presente en los scaffolds (proveniente de la
carbonatacion del vidrio) que también sufrio disolucion. En la Figura 32a se muestran los DRX
del scaffold PDLLA/10-NaBG, donde se evidencian los picos principales de la apatita después de
7 dias de inmersion en SBF (20=25.9° y 32°). Lo anterior, muestra una disminucion de la
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bioactividad del vidrio al estar embebido en el PDLLA, debido a que el NaBG independiente
mostrd formacion de apatita desde el primer dia de inmersion en SBF (Figura 21a). Esta menor
formacién de apatita se debe a que el polimero cubrié la superficie de las particulas de vidrio y
genero una barrera fisica que evita la rapida reaccion del vidrio con el medio. Esta barrera fisica
se potencia por el caracter hidrofobico del PDLLA, debido a los grupos metilo, lo que disminuye
la mojabilidad y la difusion del SBF entre las cadenas del polimero.[99] Sin embargo, parte de las
particulas de vidrio tienen expuesta superficie al SBF, favoreciendo una rapida reaccion para
formar apatita. Esta ripida reaccion también podria favorecer la degradacion del vidrio,
generando poros e interfaces por donde puede ingresar el SBF y mojar las particulas de vidrio
mas embebidas. Para tiempos de inmersion mas largos (14 y 28 dias), el scaffold PDLLA/10-
NaBG present6 los picos caracteristicos de la apatita con mayor claridad e intensidad, incluso se
observaron otros picos de la apatita ubicados a 26=46.7° y 49.5°. El aumento en la incorporacion
de vidrio de la muestra PDLLA/30-NaBG (Figura 32b) aument6 la formacion de apatita en el
scaffold, mostrada por la mayor intensidad de sus picos caracteristicos comparados con los del
scaffold PDLLA/10-NaBG. Otros estudios también han mostrado que la formacion de apatita en
SBF aument6 con la mayor incorporaciéon de vidrio bioactivo en el polimero PDLLA.[124]
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Figura 32. Evaluacion por DRX de la formacion de la capa de apatita en la superficie de los scaffolds con
NaBG después de la inmersion en SBF por 1, 7, 14 y 28 dias. Scaffolds a) PDLLA/10-NaBG y b)
PDLLA/30-NaBG. Las fases cristalinas estan etiquetadas: ('¥) apatita, (V) CaCOj; y () Halita (NaCl).

La Figura 33 muestra los DRX de los scaffolds con 10 y 30% en peso de los vidrios
dopados con Cu y/o Zn después de la inmersion en SBF durante 7 y 28 dias. Solo se mostraron
los resultados a estos tiempos para mayor claridad en la visualizacidon, ademds con estos tiempos
fue suficiente para evaluar cualitativamente la formacion de apatita. Para los scaffolds con vidrios
dopados también se observo la tendencia que la formacion de apatita aumentd con un mayor
tiempo de inmersion en SBF y con mayor incorporacion de vidrio bioactivo. El scaffold de
PDLLA inmerso por 7 dias (Figura 33a) no desarroll6 apatita en su superficie por la ausencia de
sus picos principales a 20=25.9° y 32°, mientras que a 28 dias se observo un pequefio pico
alrededor de 20=32° que podria indicar alguna formacion de CaP, sugiriendo la difusion de iones
desde el SBF para formar algunos precipitados en la superficie del polimero
(biomineralizacion).[133] El remanente del porégeno NaCl estuvo presente en algunos scaffolds,
sin mostrar una tendencia clara de su disolucién, lo que también podria sugerir que su aparicion
dependi6 de la muestra especifica usada para el ensayo. La fase CaCOs también estuvo presente,
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principalmente en los scaffolds con Zn, mientras que en los otros scaffolds se observd una
disolucion de esta fase. La Figura 33a y 33b muestra los DRX para los scaffolds con 10% de
vidrio con inmersion de 7 y 28 dias en SBF, respectivamente.
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Figura 33. DRX de los scaffolds compuestos para evaluar la formacion de apatita después de la inmersion
en SBF por 7 y 28 dias. Scaffolds con 10% de vidrio bioactivo después de a) 7 dias y b) 28 dias de
inmersion en SBF. Scaffolds con 30% de vidrio bioactivo después de a) 7 dias y b) 28 dias de inmersion
en SBF. Las fases cristalinas estan etiquetadas como: ('¥) apatita, (V) CaCO; y (a) NaCl.

El scaffold PDLLA/10-NaBG mostré una pequefia formacion de apatita a 7 dias de
inmersion, mientras que los scaffolds PDLLA/10-1CuBG, PDLLA/10-1ZnBG y PDLLA/10-
1CulZnBG no presentaron una clara evidencia de apatita. Para 28 dias en SBF (Figura 33b),
estos scaffolds con vidrios dopados desarrollaron los picos de la apatita cristalina. Sin embargo,
el scaffold PDLLA/10-1ZnBG mostr6 una fuerte inhibicion a la formacion de apatita. Los
scaffolds con mayor cantidad de vidrio (30% en peso) mostraron un aumento en bioactividad
(Figura 33c y 33d), especialmente los scaffolds PDLLA/30-NaBG y PDLLA/30-1CuBG, ya que
la presencia de Zn en los scaffolds PDLLA/30-1ZnBG y PDLLA/30-1CulZnBG inhibid en cierto
grado la formacion de apatita. Con el aumento en el tiempo de inmersion hasta 28 dias (Figura
33d) fue notable el aumento de la formacién de apatita, donde incluso aparecieron otros picos de
la apatita de menor intensidad a 20=32.9°, 34.1° y 39.8° en los scaffolds PDLLA/30-NaBG y
PDLLA/30-1CuBG.
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Para confirmar los resultados obtenidos con el DRX, la Figura 34 muestra los espectros
ATR-FTIR de los scaffolds después de la inmersion en SBF por 7 y 28 dias. Todos los espectros
de los scaffolds mostraron las bandas caracteristicas del PDLLA. A 1747 cm™ se observo la
banda del modo de estiramiento de los grupos carboxilos del grupo éster (C=0). En 1452 cm’
estan presentes los modos de deformacion asimétrica del CHs. La banda en 1383 cm’! representa
la deformacion simétrica s CHs Las bandas a 1045, 1080, 1129, 1181 y 1267 cm’ se refieren al
modo de estiramiento del grupo éster —CO-O-. A 750 y 865 cm™ se encuentran las bandas del
enlace CH.[99, 187] La banda del vidrio NaBG a 1045 cm™ correspondiente al enlace Si-O-Si,
fue traslapada por las bandas del grupo éster del PDLLA. Para el scaffold de PDLLA no fueron
observadas las bandas a 560 y 602 cm™' correspondientes a la flexion antisimétrica del enlace P-O
de la apatita cristalina,[188, 189] sino una pequefia sefial en esta misma zona que podria
confirmar lo descrito por DRX sobre la posible presencia de algin precipitado de CaP en la
superficie del PDLLA generado por la migracion de iones desde el SBF.
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Figura 34. Espectros ATR-FTIR de los scaffolds compuestos para evaluar la formacion de apatita después
de la inmersion en SBF por 7 y 28 dias. Scaffolds con 10% de vidrio bioactivo después de a) 7 dias y b)
28 dias de inmersion en SBF. Scaffolds con 30% de vidrio bioactivo después de a) 7 dias y b) 28 dias de
inmersion en SBF.

Los espectros de los scaffolds con 10% en peso de vidrio (Figura 34a y 34b) confirmaron
los resultados de formacion de apatita descritos por DRX. A 7 dias de inmersion, el scaffold
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PDLLA/10-NaBG mostr6 las dos bandas caracteristicas de la apatita cristalina (560 cm™ y 602
cm™) reflejando la buena bioactividad de este compuesto.[49, 148] Los scaffolds con los vidrios
dopados mostraron la banda a 560 cm™, mientras que la banda a 602 cm™ fue de muy baja
intensidad o casi ausente, lo que confirma la baja bioactividad de estos scaffolds observada por
DRX (Figura 33a). Para 28 dias de inmersion en SBF (Figura 34b), los scaffolds lograron
desarrollar las dos bandas de la apatita a excepcion del scaffold PDLLA/10-1ZnBG, confirmando
la inhibicion que genera la presencia del Zn. La presencia de 30% en peso de vidrio (Figura 34c)
aumentd la bioactividad del material compuesto, y a su vez, la formacién de apatita fue
favorecida por el mayor tiempo de inmersion (Figura 34d).

La evaluacion del efecto de los vidrios bioactivos en la formacidon de apatita también fue
realizada usando SEM para los scaffolds PDLLA, PDLLA/30-NaBG, PDLLA/30-1CuBG,
PDLLA/30-1ZnBG y PDLLA/30-1CulZnBG después de 28 dias en SBF (Figura 35).

10 pm

10 pm

Figura 35. Imagenes SEM de la superficie de los scaffolds después de inmersion en SBF por 28 dias. a)
PDLLA, b) PDLLA/30-NaBG, c¢) PDLLA/30-1CuBG, d) PDLLA/30-1ZnBG, ¢) PDLLA/30-1CulZnBG.
f) Espectro XEDS representativo de las zonas donde se formo apatita.
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En la Figura 35a se observa el scaffold de PDLLA después de 28 dias en SBF con una
superficie principalmente lisa, tal como la mostrada para el scaffold antes de la inmersion en SBF
(Figura 29a y 29b). Sin embargo, fueron observados en algunas zonas de la superficie, pequenios
precipitados parecidos a granulos de apatita, cuya composicion por EDS (Figura 35a) arrojo
principalmente Ca y P. Lo anterior confirmé los resultados de DRX y FTIR, acerca de la
capacidad de lograr una biomineralizacion por la precipitacion de los iones Ca™ y PO,
provenientes del SBF. Zhang et al.[133] logr6 la formacién de granulos de apatita, como los
mostrados en este estudio, por inmersion de un scaffold de PLLA en SBF durante 28 dias. Por
otro lado, el scaffold PLA/30-NaBG (Figura 35b) mostr6 una notable reactividad en la superficie
de los poros producto de la disolucion del vidrio. Acompafiando esta degradacion, se observaron
los granulos caracteristicos de la apatita, confirmando la alta bioactividad mostrada por DRX y
FTIR. Los scaffolds con particulas de vidrio dopado con Cu y/o Zn presentaron menor grado de
reactividad y degradacion superficial que el scaffold PLA/30-NaBG. No obstante, todos estos
scaffolds compuestos presentaron reactividad especialmente en las zonas cercanas a las particulas
de vidrio. Por ejemplo, la Figura 35¢ muestra la superficie del scaffold PDLLA/30-1CuBG con
formacion de los granulos de apatita entorno a las particulas de vidrio. El scaffold PDLLA/30-
1ZnBG (Figura 35d) también mostré reactividad, pero no todas las particulas expuestas
registraron una apreciable formacion de apatita. Finalmente, el scaffold PDLLA/30-1CulZnBG
(Figura 35¢) present6 formacion de apatita en gran parte de la superficie de los poros.

Las zonas con apatita fueron caracterizadas por EDS mostrando un enriquecimiento en P
y Ca, y una desaparicion de la sefial del Si propio del vidrio (Figura 35f). Las relaciones atomicas
Ca/P estuvieron alrededor de 1.6 para el scaffold con NaBG y alrededor de 2.0 para los scaffolds
con los vidrios dopados con Cu y/o Zn. Lo anterior indic6 que hay una diferencia en la
estequiometria de las apatitas formadas, causada por los cambios en disolucién, liberacion y
adsorcion de iones, que generan los iones metalicos en la estructura del vidrio.

Los resultados de la evaluacion de la bioactividad por DRX, FTIR y SEM/EDS, indicaron
que el vidrio NaBG y los vidrios dopados con Cu y/o Zn promovieron la formacion de apatita
cristalina en el scaffold de PDLLA durante la inmersion en SBF. La Figura 36 muestra un
esquema de las etapas propuestas para la formacion de apatita en los materiales compuestos
porosos. Se observa que la bioactividad del material compuesto depende fuertemente de la
reactividad inicial de las particulas de vidrio acompafiada con la liberacion de iones. A tiempos
tempranos las particulas con superficie expuesta deberian liberar mayor cantidad de iones por su
contacto directo con el SBF. Desde la solucién ingresan los iones H' y H3;O" para formar los
silanoles (Si-OH). Después del aumento de pH se da la hidrolisis de la silice (liberacion de
Si(OH)4), luego la condensacion y repolimerizacion de la silice. Esta capa de silice actuaria como
puntos de nucleacidon para la formacion de una capa de CaP amorfo por la precipitacion en la
superficie de los iones Ca™ y PO,”. La disolucion del vidrio podria generar aberturas o
separaciones en las interfaces polimero-particula por donde ingresaria mas facilmente el SBF
para reaccionar con las particulas de vidrio completamente embebidas. Por tltimo, se da la
cristalizacion de la apatita y el ingreso de los carbonatos u otros iones desde la solucion que
pueden ingresar a la estructura de la apatita (ej: iones metélicos). El grado de bioactividad y
formacion de apatita para los scaffolds dependera del tipo de vidrio bioactivo incorporado tal
como es mostrado en el esquema de la Figura 16.

62



Interfaces

Lared de poro distorsionadas CaP Awaiits
. permiten reaccién Amorfo P
Vidrio de particulas

embebidas

Tiempo en SBF

Mayor disolucion y pérdida de masa

Figura 36. Esquema de las etapas de reaccion propuestas para los scaffolds compuestos durante la
formacion de apatita en SBF. La bioactividad es promovida por las particulas de vidrio de alta reactividad.

El grado de reactividad y formacion de apatita dependieron del tipo de vidrio bioactivo
incorporado en el PDLLA. Por ejemplo, los scaffolds con 30% en vidrio de mayor a menor
bioactividad siguieron el siguiente orden: PDLLA/30-NaBG, PDLLA/ 30-1CuBG, PDLLA/30-
1CulZnBG, PDLLA/1ZnBG. En la literatura no hay estudios que muestren la bioactividad de
materiales compuestos de matriz de PDLLA con particulas de vidrio dopado con iones metélicos,
por lo que estos resultados representan un gran aporte en este campo.

5.3.2. Degradacion en PBS

La degradacion de los scaffolds fue evaluada por inmersion de las muestras en una
solucion acuosa de fosfato salino (PBS) y se midi6 la absorcion de PBS (agua), pérdida de peso y
cambio de pH después de 1, 7, 14, 28, 60 y 120 dias. Para evaluar la degradacion se decidio usar
PBS y no SBF, debido a que este ultimo, ademas de los fosfatos, tiene otras sales de Ca y
carbonatos que podrian facilitar la formacion de apatita, lo que podria intervenir en las
mediciones de degradacion del material (ej: pérdida de peso).

5.3.2.1._ Absorcion, pérdida de peso y cambio de pH

En la Figura 37 se observa la absorcion de PBS que mostraron los scaffolds hasta 120 dias
de inmersion en PBS. Como se puede observar todos los scaffolds absorbieron gran cantidad de
PBS desde el primer dia (entre 630-750% en peso, comparado al peso inicial seco del scaffold),
lo que fue coherente con su alto volumen de porosidad (aprox. 93%), teniendo en cuenta el
volumen disponible en los poros para ser llenado por PBS usando la infiltracion al vacio de la
Figura 8. Lo anterior también confirm6 que la porosidad tiene alto grado de interconectividad para
permitir que el PBS llene los poros.
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Figura 37. Absorcion de PBS registrada por los scaffolds durante, 1, 7, 14, 28, 60 y 120 dias. Scaffolds
con a) 10% y b) 30% en peso de vidrio.

En la Figura 37a se observa la absorcion de PBS del scaffold de PDLLA y los scaffolds
con 10% en peso de vidrio, donde la tendencia fue la absorcion de gran cantidad de agua en el
primer dia de inmersion (forzada por la infiltracion en vacio) y una absorcion un poco menor para
tiempos mayores. Esto debido posiblemente a la distorsion de la estructura de poro (plastificacion
y deformacion del polimero) y a la degradacion del material, que disminuyen la capacidad de
retencion de agua de los scaffolds, tal como fue reportado en otro estudio.[102] Los scaffolds que
presentaron mayor absorcion de agua en el primer dia de inmersion fueron el de PDLLA y el
PDLLA/10-NaBG, lo que puede deberse al mayor porcentaje de porosidad de estos scaffolds
comparado con la porosidad de los scaffolds con vidrios dopados (Tabla 6), ademas el vidrio
NaBG es un vidrio con alta area superficial lo que podria aumentar la retencidon de agua,
comparado con la baja area superficial de los vidrios dopados Cu y Zn. Maquet et al.[121]
reportaron que la absorcion del scaffold de PDLLA fue mas baja que la de los scaffolds con
Bioglass® y en nuestro caso el PDLLA tuvo una absorcion similar a los scaffolds con NaBG y
mayor que los scaffolds con vidrios dopados, lo que se explica porque en nuestro estudio se forzo
la entrada del PBS en los poros usando vacio, mientras que Maquet et al. solamente colocaron la
muestra de scaffold sobre el PBS. Por tanto, la absorcion inicial de nuestro estudio dependi6 de la
porosidad total y su interconectividad lo que estaria acorde con el estudio de Blaker et al.[102]
quien realiz6 la misma infiltracion en vacio y tuvo absorciones similares entre el scaffold de
PDLLA y los compuestos con Bioglass®. A 120 dias Maquet et al. encontraron que la absorcion
de todos los scaffolds fue muy similar (alrededor de 600%), lo que podria indicar que el PBS
logrd llenar casi todos los poros del scaffold, siendo coherente con nuestros resultados logrados
desde el primer dia con la infiltracion forzada de PBS.

En los scaffolds con vidrios dopados con Cu y/o Zn, no hubo una diferencia apreciable
entre sus absorciones de PBS hasta los 60 dias, posiblemente porque estos scaffolds presentaron
una porosidad similar y las particulas de vidrio dopadas son parecidas en su densidad y area
superficial, por lo que no deberia generarse diferencias significativas en adsorcion y retencion de
agua. A 120 dias de inmersion, la absorcion de agua del scaffold de PDLLA fue mayor,
posiblemente porque el scaffold de solo polimero sufre baja degradacion y distorsion de su
porosidad, a comparacioén de los scaffolds con vidrios. Lo anterior nos muestra que a tiempos
tempranos la alta porosidad y la presencia de vidrios de alta porosidad como el NaBG podrian
estar favoreciendo las mayores retenciones de agua, pero a mayores tiempo de inmersion, la
degradacion del vidrio tiene un efecto importante distorsionando la estructura porosa del scaffold
y disminuyendo su capacidad de retencion de agua. Para soportar esta afirmacion, la Figura 38

64



muestra una pared de poro del scaffold de PDLLA y otra del scaffold PDLLA/10-NaBG después
de 60 dias en PBS, evidencidandose que la presencia de las particulas de vidrio tiene un efecto
marcado en la distorsion del poro.

30 pm

Figura 38. Imagenes SEM de la pared de poro de los scaffolds a) PDLLA y b) PDLLA/10-NaBG,
después de 60 dias en PBS.

Los scaffolds con 30% en peso de vidrio (Figura 37b) mostraron la misma tendencia en
absorcion de agua que los scaffold con 10% de vidrio. Esta tendencia fue una mayor absorcion de
PBS para el primer dia de inmersién y una pequefia disminucidon para tiempos mayores. El
scaffold PDLLA/30-NaBG también fue el que registr6 mayor absorciéon de PBS para el primer
dia y disminuy¢ para tiempos mayores (hasta 120 dias) por la degradacién del vidrio y distorsion
de la estructura porosa. El scaffold PDLLA/30-NaBG registr6 una mayor absorcion para el
primer dia de inmersion que el scaffold PDLLA/10-NaBG, lo que mostraria el efecto del
contenido de vidrio sobre una mayor afinidad para la retencion de agua. Los scaffolds con vidrios
dopados presentaron menor absorcion que el scaffold con NaBG.

Los resultados descritos mostraron que la absorcion de agua de los scaffolds dependio6 de
la porosidad, y del tipo de vidrio incorporado al material. Sin embargo, fue un reto conocer la
absorcion de agua generada solamente por el material (paredes de poro de PDLLA o material
compuesto), debido a la alta porosidad de los scaffolds. Blaker et al.[102] molieron el scaffold
para evitar el efecto de la porosidad, pero concluyeron que podrian existir varios errores en la
medicion de absorcion por efecto de la molienda y el agua remanente por capilaridad. De acuerdo
a lo mencionado, nuestro estudio permitié corroborar el nivel de porosidad e interconectividad
del scaffold, asi mismo la distorsion de los poros a mayores tiempos de inmersion que cambiaron
la retencion de agua. También permitid observar algunas diferencias segin el tipo de vidrio
incorporado. Una estrategia para conocer la absorcion real por el material seria hacer el estudio
con secciones densas del material, pero en nuestro caso dejaria de ser acorde con el material que
seria implantado (scaffold).

La absorcién y retencion de agua en la porosidad del scaffold permite que se den
reacciones entre la superficie del material y el medio. Para el caso de los materiales compuestos,
tanto el PDLLA como el vidrio bioactivo tienen capacidad de interactuar con el PBS e iniciar su
proceso de degradacion y pérdida de peso por su caracteristica biodegradable. E1 PDLLA, se
degrada por la hidrolisis de los grupos éster, generandose oligomeros de acido lactico e iniciando
una erosion superficial.[94] Por otra parte, el vidrio bioactivo de silicato se degrada por el
intercambio 16nico con el medio, generandose una disolucion de la red de silice (salen grupos
Si(OH)4) con lo que empieza la degradacion y pérdida de masa del vidrio.[16] La velocidad y
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tiempo para la degradacion total de los materiales compuestos va a depender, entre otros factores,
de las caracteristicas quimicas y estructurales de cada fase.[94] La Figura 39 muestra el cambio
de peso experimentado por los scaffolds después de la inmersion en PBS hasta 120 dias.
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Figura 39. Pérdida de peso de los scaffolds inmersos en PBS por 1, 7, 14, 28, 60 y 120 dias. Scaffolds con
a) 10% y b) 30% en peso de vidrio.

En la Figura 39a se observa la pérdida de peso del scaffold de PDLLA y los scaffolds con
10% en peso de vidrio. Todos los scaffolds después de los primeros dias de inmersion tuvieron un
porcentaje negativo de pérdida de peso, indicando que después de la inmersion y el secado, las
muestras quedaron con mayor peso que el inicial. Lo anterior se debe a que el agua podria haber
quedado atrapada en los poros pequefios del scaffold (capilaridad)[102] o ser absorbida en el
polimero (interactuando entre las cadenas poliméricas), siendo mas dificil su extraccion con el
secado realizado (30 °C durante 24 horas). Se realiz6 un secado mas intenso durante 3 dias y no
se obtuvo diferencia significativa en la extraccion del agua. Sin embargo, para todos los scaffolds
se observ¢ la tendencia que el porcentaje de pérdida de peso fue cada vez mas positivo conforme
aument6 el tiempo de inmersion, indicando que el material estaba dejando de retener agua y/o
estaba perdiendo masa por degradacion. Por ejemplo, el scaffold de PDLLA empezd con un
cambio de peso de -4.9%, a lo 60 dias llegd a un cambio de peso de 0% y para los 120 dias la
pérdida en peso fue de 1.1%, lo que indica que la estructura porosa se fue distorsionando (efecto
plastificante del agua) hasta los 60 dias permitiendo extraer mas agua con el secado, y a los 120
dias se dio una pequena pérdida de peso por degradacion superficial. Otros estudios han
reportado pérdidas de peso entre 1% y 2% para tiempos menores a 70 dias y es asociada a la
generacion de oligdbmeros y una posterior erosion superficial.[102, 122]

Respecto a los scaffolds con vidrio, el PDLLA/10-NaBG empez6 con una pérdida de peso
negativa después del primer dia de inmersion, pero a los 7 dias ya habia alcanzado una pérdida de
peso positiva hasta llegar a un valor de 9.3% a los 120 dias. Esto indic6 que el scaffold perdid
masa principalmente por la disolucion del vidrio NaBG, ya que como fue mencionado
anteriormente, la degradacion del polimero a 120 dias solo aporta el 1.1% de pérdida en peso.
Otro factor que podria influir es que la mayor absorcidon y retencion de agua generada por el
NaBG, junto con la distorsiéon de la interface particula de vidrio-polimero (después de la
degradacion del vidrio), haria que se aumente la hidrolisis y degradaciéon del polimero, y por
tanto la pérdida de peso. Koort et al.[190] también encontraron que la incorporacion de particulas
de vidrio bioactivo en el PDLLA gener6 mayor degradacion del compuesto e interfaces
distorsionadas alrededor de las particulas, lo que podria favorecer la hidrolisis del polimero por
una mayor superficie disponible para la reaccion con el medio. Los scaffolds con 10% de los
vidrios dopados con Cu y/o Zn también perdieron mas peso que el scaffold de PDLLA para todos
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los tiempos de inmersion, debido a la presencia del vidrio. Sin embargo, la pérdida de peso de los
scaffolds con vidrio dopado fue menor a la del scaffold PDLLA/10-NaBG, debido a la menor
degradacion de los vidrios dopados. Para soportar este analisis, las imagenes SEM de la Figura 40
muestran la comparacion de los scaffolds PDLLA/10-NaBG y PDLLA/10-1CuBG después de 60
dias en PBS, mostrando que las particulas de vidrio NaBG estan mas degradadas que las
particulas de vidrio 1CuBG, lo que genera interfaces con grandes aberturas y distorsionadas
permitiendo la facil difusion del agua para hidrolizar el polimero y disolver las particulas de
vidrio embebidas generando una mayor pérdida de peso. En la revision de la literatura no fue
encontrada una comparacion de la degradacion de scaffolds por efecto de la disolucion de vidrios
no dopados y dopados con iones metalicos, por lo que este estudio representa un avance en el
conocimiento de estos sistemas.

10 pm |\ @ 10 png

Figura 40. Imagenes SEM de las diferencias en degradacion a 60 dias en PBS de los vidrios a) NaBG y b)
el vidrio dopado 1CuBG embebidos en el scaffold de PDLLA. Las flechas negras indican los vidrios
bioactivos y las flechas rojas las interfaces polimero-vidrio.

Para los scaffolds con 30% en peso de vidrio (Figura 39b) se observé la misma tendencia
que en los scaffolds con 10% de vidrio. Las pérdidas de peso empezaron con un valor negativo,
indicando agua remanente después del secado, y luego una pérdida de peso hacia valores
positivos con el aumento en el tiempo de inmersion. El scaffold PDLLA/30-NaBG report6 la
mayor pérdida de peso de todos los scaffolds evaluados a los 120 dias (10.4%). Por otro lado, los
scaffolds con 30% de vidrio dopado registraron una pérdida de peso de 3.5% debido a la menor
capacidad de disolucion de estos vidrios. Tener baja pérdida de peso hasta los 120 dias es
benéfico para el sostenimiento de la estructura porosa y las propiedades mecéanicas durante el
periodo en que las células ocupan los poros internos del scaffold, generan matriz extracelular y se
da la mineralizacién (4 a 16 semanas, aproximadamente).[102, 152, 191]

La degradacion experimentada por el material en el PBS esta asociada con la liberacion de
subproductos que pueden cambiar el pH local del medio. En este caso, el PDLLA degrada en
oligdomeros con grupos de acido carboxilico (acido lactico)[99] que generan una disminucién del
pH fisiolégico (7.4). Por otro lado, los vidrios bioactivos degradan liberando iones como el Ca™
y Na', los cuales generan un aumento de pH.[16] Las modificaciones de pH tienen un efecto
significativo en la viabilidad celular, por tanto es importante evaluar su comportamiento durante
la degradacion del material. La Figura 41 muestra el cambio del pH en el PBS después de la
inmersion de los scaffolds por 1, 7, 14, 28, 60 y 120 dias. La linea en los graficos a pH=7.4 es de
referencia para indicar el pH fisiologico.
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Figura 41. Cambio de pH en el PBS por efecto de la liberacion de iones desde los scaffolds. Scaffolds con
a) 10% y b) 30% en peso de vidrio bioactivo.

La Figura 41a muestra el cambio de pH del PBS después de la inmersion del scaffold de
PDLLA vy los scaffolds con 10% en peso de vidrio. El scaffold de PDLLA gener6 una diminucioén
del pH hasta 7.3 a los 7 dias de inmersion, pero a tiempos mayores se mantuvo entre 7.4y 7.5, lo
que es una variacion aceptable alrededor del pH fisioldgico. Lo anterior indicd que entre 1 y 7
dias el PDLLA sufrié una pequeia liberacion de &cido lactido a nivel superficial, la cual no
avanz6 a nivel volumétrico y el pH fue estabilizado por el medio.[94] Estos resultados son
soportados por Maquet et al.[121], quienes encontraron una disminucién en el peso molecular del
polimero durante las primeras dos semanas de inmersion de los scaffold, debido a una pequefia
liberacion superficial de productos de degradacion acidos. Respecto a los scaffolds con 10% de
vidrio, el PDLLA/10-NaBG gener6 una diminucién del pH hasta casi 7.2 durante los 7, 14 y 28
dias. Como fue descrito en el andlisis de la pérdida de peso, esto podria ser debido a la
degradacion del vidrio NaBG que genera interfaces distorsionadas dejando expuesta mads
superficie de polimero con posibilidad de perder oligdmeros acidos por la hidrolisis, y por tanto
causar una disminucion del pH mayor que si estuviera el polimero solo. Para 60 y 120 dias el pH
aumento entre 7.4-7.5 por efecto de la disolucidon y liberacion idnica desde el vidrio NaBG
generando un efecto de tampon o balance de pH que es benéfico para evitar toxicidad en las
células por alcalosis (exceso de base) o acidosis (exceso de acidez). Por otro lado, los scaffolds
con 10% de vidrios dopados, aumentaron el pH del PBS hasta los 60 dias a valores cercanos a
7.8, mostrando que la degradacion y liberacion de iones desde los vidrios dopados es la que mas
influye en el pH del medio a tiempos tempranos, mientras que a 120 dias disminuy¢ el pH debido
a la degradacion del polimero que empieza a ser relevante, segiin resultados de perdida de peso y
disminucién de peso molecular reportados.[121] Para el caso de los scaffolds con 30% de vidrio
(Figura 41b), se presentd las mismas tendencias mostradas para los scaffolds con 10% de vidrio
pero con efectos mas marcados sobre el pH producto de la mayor cantidad de vidrio. Los
scaffolds con Zn, a pesar de tener vidrios de menor disolucion generalmente provocaron un
mayor aumento de pH que los scaffolds con Cu, lo que podria estar relacionado con la formacion
de productos alcalinos como el Zn(OH),. Cabe resaltar que los valores maximos de pH generados
por los scaffolds con vidrios bioactivos no superaron el pH=7.8, el cual no es un valor muy alto y
en condiciones dindmicas del cuerpo podria ser facilmente balanceado hasta un pH mas cercano a
7.4 para evitar toxicidad. Ademads, segiin otros estudios,[102] para tiempos mayores a 120 dias
(fuera del alcance de esta tesis) es esperado que el polimero se degrade en mayor proporcioén y
lograria balancear el pH.
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De acuerdo a los resultados de degradacion de los scaffolds, se evidencié un efecto del
tipo de vidrio y de su porcentaje de incorporacion sobre la absorcion de agua, pérdida de peso y
cambio de pH. Resultados relevantes fueron que un vidrio de alta &rea superficial y porosidad
como el NaBG podria aumentar la degradacion del material compuesto porque tiene alta
disolucién y permite una mayor hidrolisis del polimero. Para lograr mayor conocimiento sobre
los mecanismos durante la degradacion y el efecto del tipo de vidrio, serian necesarios mas
analisis como: evaluacion del cambio de peso molecular del polimero, cuantificacion de la
pérdida de peso por cada fase, andlisis de microscopia profundos para evaluar cambios de
morfologias en las fases, interfaces polimero-vidrio, entre otros. Por ultimo, es de resaltar que
hasta los 120 dias de inmersion en PBS no se presentd una pérdida en peso considerable en
ninguno de los materiales compuestos porosos que pudiese implicar una pérdida de soporte para
el crecimiento celular. Lo anterior se complementa con el bajo cambio dimensional que sufrieron
los scaffolds durante la inmersion, tal como es mostrado en las fotografias de la Figura 42.
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Figura 42. Fotografia de los scaffolds después de la inmersion en PBS por 1, 28, 60 y 120 dias.
5.3.3. Liberacion de iones Cu*?y Zn*? desde los scaffolds en medio de cultivo celular

La liberacion de los iones metalicos Cu™ y Zn™* debe mantenerse a concentraciones
seguras para las células, por tanto su liberacion desde los scaffolds en medio de cultivo celular
(DMEM) fue medida hasta 21 dias (Figura 43). Para efectos de comparacion entre la liberacion
de iones desde los scaffolds y la mostrada por los vidrios independientes, se usaron los scaffolds
con 30% de vidrio debido a la equivalencia en la cantidad de vidrio usada por volumen de medio.
La liberacion de los iones desde los scaffolds fue menor que la mostrada por los vidrios
independientes, debido a que el PDLLA es una barrera fisica para el contacto directo del medio
con las particulas de vidrio, restringiendo la liberacion de iones. Por ejemplo, la liberacion de los
iones Cu"? disminuy6 casi en un 70% para el scaffold PDLLA/30-1CuBG y en un 30% para el
scaffold PDLLA/30-1CulZnBG. Esta disminucion en la liberacidn idnica no fue significativa en
los scaffolds con Zn, registrandose pequenas diferencias (menor a 10% de reduccion) entre la
liberacion de iones Zn™* desde el scaffold y la liberacion desde los vidrios independientes 1ZnBG
y 1CulZnBG. Aunque, no fue encontrada una explicacidn clara para este comportamiento, es de
notar que a mayor capacidad de liberacion idnica del scaffold (material con vidrio dopado con
Cu) se registrd6 un efecto barrera mayor, mientras que para capacidades de liberacion bajas
(material con vidrio dopado con Zn), el efecto barrera del polimero fue débilmente observado
posiblemente por un efecto de los diferentes gradientes de concentracion de los iones en las
interfaces polimero-vidrio. A pesar de ello, las tendencias en la liberacion de iones desde los
vidrios independientes se siguen cumpliendo cuando estan embebidos en la matriz polimérica,
por ejemplo: 1) los iones Cu™ se liberan hasta 30 veces mas (depende del tiempo de inmersion)
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que los iones Zn™, 2) existe mayor liberacion de iones metalicos cuando estan solos en el vidrio
que cuando estan en el vidrio co-dopado, 3) la liberacion de iones Zn' tiene una cinética
diferente a la de los iones Cu™, registrandose una diminucion en la concentracion del Zn™
después de un dia.
a) b)
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Figura 43. Liberacion de iones metalicos desde los scaffolds en medio de cultivo DMEM durante 1, 3, 10
y 21 dias. Scaffolds con a) 10% y b) 30% en peso de vidrio bioactivo.

La Figura 43 muestra que la liberacién de los iones Cu™ (Figura 43a) desde los scaffolds
dependio de la cantidad de vidrio incorporado en el scaffold y de la presencia del Zn en el vidrio
co-dopado. Por ejemplo, el scaffold PDLLA/30-1CuBG fue el material que liberé mas iones Cu ™
con una velocidad casi constante conforme aumentd el tiempo de inmersion, mientras que el
scaffold PDLLA/10-1CuBG liber6 aproximadamente la mitad de iones Cu™ debido a una menor
disponibilidad del metal en el vidrio. La liberacion del scaffold PDLLA/10-1CulZnBG también
fue menor a la liberacion del scaffold PDLLA/30-1CulZnBG, mostrando el efecto del mayor
contenido de vidrio. Respecto a la influencia del Zn, en los scaffolds PDLLA/1CulZnBG
disminuy6 a la mitad la liberacion de iones Cu™, comparado con los scaffolds PDLLA/1CuBG,
debido a la estabilizacion que genera el Zn en la red del vidrio co-dopado.[189] Para la liberacion
de los iones Zn™, la cinética fue similar a la mostrada por los vidrios independientes,
observandose un incremento hasta el primer dia y luego una disminucion en la concentracion
producto de la adsorcién de los iones Zn™* o la formaciéon de Zn(OH),. A tiempos cortos el
scaffold PDLLA/1CulZnBG registr6 una liberacion de Zn" ligeramente menor que la liberacién
del scaffold PDLLA/1ZnBG y a tiempos mas largos las diferencias no fueron significativas, al
igual que con el aumento en el contenido de vidrio.

5.3.4. Citocompatibilidad con células madres

La citocompatibilidad de los scaffolds se evalué con células madres (ST-2), debido a la
mayor relevancia que tiene usar cé€lulas progenitoras, las cuales estdn presentes cuando hay un
defecto 6seo y son las primeras que intervienen en el proceso de regeneracion para luego
diferenciarse a osteoblastos. Es decir que con el uso de estas células se aproxima mas a las
condiciones reales de la regeneracion Osea y es posible evaluar el potencial osteogénico
(estimulacion para la transformacion de célula madre a célula dsea) y angiogénico del
biomaterial.

70



5.3.4.1. Citocompatibilidad por ensayos de WST-8 y LDH

La Figura 44 muestra los resultados de los ensayos de citotoxicidad (WST-8 y LDH)
realizados después de cultivar las células madres sobre las muestras de scaffold (se deja que
infiltre una suspension de células en los poros del scaffold) y dejarlas incubando durante 10 dias.
El objetivo de usar estos dos ensayos de citotoxicidad fue evaluar la citocompatibilidad por dos
mecanismos diferentes: el WST-8 es un ensayo que mide la actividad mitocondrial de las células
(metabolismo) que estan vivas después de cierto tiempo de exposicion al scaffold y el ensayo de
actividad LDH evalua la integridad de la membrana celular, que puede ser dafiada o permeada
por un agente toxico, liberando la enzima LDH desde el interior de la célula. Para conocer la
cantidad de células muertas o vivas, es posible cuantificar la enzima LDH liberada por las células
muertas o la que contintia dentro de las células vivas. En el caso de este estudio se evaluo la
cantidad de LDH presente al interior de las células vivas. Ambos ensayos de citotoxicidad son
colorimétricos, es decir que se mide la absorbancia o densidad optica (D.O) de un producto
coloreado que es proporcional a la viabilidad celular.
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Figura 44. Citocompatibilidad de los scaffolds a células madres ST-2 evaluada por los ensayos a) WST-8
y b) LDH.

Los resultados del ensayo WST-8 son mostrados en la Figura 44a. El PDLLA fue usado
como referencia para evaluar el efecto de los vidrios bioactivos porque presentd alta actividad
metabolica (viabilidad celular) y ha sido aprobado por la FDA para aplicaciones medicas por su
alta citocompatibilidad.[99] Los scaffolds con 10% en peso de vidrio bioactivo mostraron alta
actividad metabolica sin diferencia estadistica significativa entre ellos. Es de notar que los
scaffolds con 10% de los vidrios dopados presentaron liberaciones de iones Cu™ y Zn"™ menores
a 3.5 ppm a 10 dias (Figura 43), dandole validez al umbral de toxicidad descrito para las
particulas de vidrio independiente (3.0 ppm). Por otro lado, los scaffolds con 30% de vidrio,
excepto el PDLLA/30-1ZnBG, presentaron diversos grados de citotoxicidad manifestada por la
reduccion de la actividad metabodlica de la célula. En el caso del scaffold PDLLA/30-NaBG la
actividad metabdlica celular disminuy6 en un 64% respecto a la del PDLLA, lo que se atribuye a
la alta liberacion de iones Ca™y Na™ que generaron un aumento de pH, lo que ha sido mostrado
que puede causar apoptosis o necrosis celular (toxicidad) por la alteracion del potencial de la
membrana celular e inhibicion en el transporte de iones necesarios para el normal funcionamiento
de la célula.[123] El scaffold de PDLLA/30-1CuBG disminuy¢ la actividad metabolica en un
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93%, lo que se explica por el aporte que hizo los iones Cu™* para aumentar la toxicidad (8.2 ppm
de Cu™, superior al umbral establecido). El scaffold PDLLA/30-1CulZnBG mostré una
diminucion de la actividad metabélica de un 47%. Para este scaffold la liberacion de Cu™ a 10
dias fue de 4 ppm, lo que explicaria este nivel de toxicidad a pesar que la liberacion de iones Zn"
haya sido baja (0.4 ppm). La no toxicidad del PDLLA/30-1ZnBG se debe a la baja liberacion
ionica, que en el caso de los iones Zn" fue de 0.3 ppm.

Por otro lado, la Figura 44b muestra la citocompatibilidad evaluada por la medicion de
LDH dentro de las células vivas después de ser lisadas (despegadas del scaffold). Para este caso
los unicos scaffolds que mostraron toxicidad con diferencia significativa respecto al scaffold de
PDLLA fueron el PDLLA/30-NaBG y PDLLA/30-1CuBG, con una reduccion en la actividad
LDH intracelular de un 24% y 91%, respectivamente. Las diferencias entre los resultados
obtenidos por WST-8 y actividad LDH se deben a que estos ensayos evaluan diferentes
mecanismos de toxicidad. Por ejemplo, para el scaffold PDLLA/30-NaBG la actividad
metabolica (ensayo WST-8) disminuyd en un 67% respecto a la del PDLLA, mientras que la
actividad LDH intracelular (células sin dafio en la membrana) se redujo en un 24%, lo que indica
que la liberacién i6nica de este scaffold logro alterar marcadamente las reacciones bioquimicas y
procesos fisico-quimicos (actividad metabdlica) de las células sin llegar a dafiar en gran magnitud
su membrana, el cual representaria un dano mas severo para la célula e implicaria su muerte
inminente. Por otro lado, el scaffold PDLLA/30-1CuBG mantuvo una toxicidad significativa
también para el ensayo de LDH, indicando que los iones Cu™® en una concentracion toxica
también afectaron notablemente la membrana celular. La alta toxicidad de los iones Cu™ se debe
al fuerte potencial redox de este ion, el cual genera radicales libres que desnaturalizan las
biomoléculas de la membrana celular provocando cambio estructural y permeacion anormal.[57,
80, 87] La cantidad de iones Cu™* liberados por el PDLLA/30-1CulZnBG (4.0 ppm) logro
disminuir la actividad metabodlica pero no afecto significativamente la membrana celular, lo que
sugiere que a esa concentracion probablemente no se generaron radicales libres con el potencial
de generar un dafio significativo en la membrana celular, por el contrario los iones Cu™ fueron
transportados por biomoléculas (metaloproteinas) hasta el interior de las células donde las
mitocondrias lograron ser afectadas en su funcionamiento por ser moléculas mas pequeias y
sensibles que la membrana celular. Este tipo de toxicidad es llamada apoptosis o muerte inducida,
la cual es una muerte lenta caracterizada por el cambio estructural de la mitocondria,
especialmente de su membrana, inhibiendo el metabolismo o respiracion celular.[192]

Los resultados de los ensayos de citocompatibilidad (WST-8 y LDH) mostraron que en
general los scaffold con vidrios dopados con Cu y/o Zn (10 y 30% en peso) presentaron una
buena citocompatibilidad a excepcion del scaffold PDLLA/30-1CuBG.

5.3.4.2. Adhesién y morfologia celular

Para profundizar en el estudio sobre la citocompatibilidad de los scaffolds con las células
madres, se realizaron imagenes SEM de la superficie de los scaffolds para observar la interaccion
de las células con el material. La Figura 45 muestra la superficie con células de los scaffolds
PDLLA, PDLLA/10-NaBG, PDLLA/10-1CuBG, PDLLA/10-1ZnBG y PDLLA/10-1CulZnBG,
los cuales mostraron buena citocompatibilidad por los ensayos WST-8 y LDH. En la Figura 45a
se observa la pared de un poro del scaffold PDLLA sin células, con su caracteristica superficie
lisa, algunos poros muy pequefios y lineas de deformacion, mientras que la presencia de células
en este mismo scaffold se observa en la Figura 45b. En este caso, las cé€lulas tuvieron una
morfologia aplanada formando capas en la superficie del scaffold (célula destacada con flecha
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blanca). También se observd una superficie mas lisa que no tiene la apariencia del polimero, sino
de un deposito que podrian ser las proteinas de adhesion y matriz extracelular que excretan las
células. Las imagenes de la Figura 45c-45f, muestran la interaccion de las células con los
scaffolds con 10% de vidrio bioactivo, en las que se observan las células con morfologia
aplanada, gran extension y adhesion a la superficie del material, lo que demuestra la buena
citocompatibilidad de estos scaffolds. Por medio del analisis SEM, no se notaron diferencias
significativas en la apariencia o adhesion de las células por efecto de los iones metélicos. Es de
resaltar es que en el scaffold PDLLA/10-NaBG (Figura 45¢, imagen pequeia) se observaron las
células y la matriz extracelular cubriendo los granulos de apatita (sefialados con flechas naranjas)
mostrando una buena interaccion y afinidad con esta fase activa. También se observo en la Figura
45d (imagen ampliada), una célula (sefializada con flecha blanca) interactuando con una particula
de vidrio (sefializada con flecha naranja) del scaffold PDLLA/10-1CuBG. La interaccion de las
células con el material se da a través proyecciones en forma de filamento formadas de proteinas
(filopodia) que le permiten a la célula adherirse al biomaterial.[62]

20 pmg A 20 um
Figura 45. Imagenes SEM del scaffold a) PDLLA sin células y la interaccion de las células madres ST-2

con los scaffolds b) PDLLA, ¢) PDLLA/10-NaBG, d) PDLLA/10-1CuBG, e¢) PDLLA/10-1ZnBG vy f)
PDLLA/10-1CulZnBG.
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La Figura 46 muestra las imagenes de la superficie de los scaffolds PDLLA, PDLLA/10-
1CuBG y PDLLA/30-1CuBG después de 10 dias de incubacién de las células madres. Se
tomaron estos scaffolds especificos para evaluar el efecto de incorporar un vidrio bioactivo, y a
su vez aumentar el porcentaje de incorporacion hasta lograr cierta toxicidad en las células, que
fue lo sucedid para el scaffold PDLLA/30-1CuBG de acuerdo a los ensayos de WST-8 y LDH.

Figura 46. Imagenes SEM de la interaccion de las células madres ST-2 con el scaffold sin vidrio, con
10% y 30% de vidrio. a) PDLLA, b) PDLLA/10-1CuBG y c¢) PDLLA/30-1CuBG, respectivamente.

La Figura 46a muestra la buena citocompatibilidad de los scaffolds PDLLA y PDLLA/10-
1CuBG, tal como fue descrito anteriormente. Sin embargo, el polimero con mayor cantidad de
vidrio, PDLLA/30-1CuBG (Figura 46c¢), mostré gran cantidad de células con una forma mas
redondeada y apilada (zona dentro del circulo blanco), ademés se observaron pequefias zonas
(senalizadas con flechas rojas) con apariencia de residuos (debris) o también podrian ser células
inmaduras que no crecieron y empezaron un proceso de muerte. Esta apariencia diferente de las
células sobre este scaffold indicé que las células no crecieron normalmente y que algunas estan
degeneradas, posiblemente por efecto de un agente toxico como fue la alta concentracion de iones
Cu' liberados (8.2 ppm) desde este scaffold, confirmando asi, los resultados de citotoxicidad por
WST-8 y LDH. Por lo tanto, se puede confirmar que el scaffold PDLLA/30-1CuBG es el tnico
material que generd riesgo de toxicidad a las células y que los otros scaffolds presentaron una
buena citocompatibilidad.

5.3.5. Propiedades osteogénicas y angiogénicas

Uno de los objetivos finales de incorporar los vidrios dopados con Cu y/o Zn en el
scaffold de PDLLA, es proporcionarle a esta matriz propiedades terapéuticas que estimulen la
regeneracion de hueso. Dos de las propiedades mas importantes necesarias en la regeneracion de
un defecto 6seo son la capacidad osteogénica y angiogénica. Como fue descrito anteriormente, un
agente osteogénico tiene la capacidad para inducir o estimular la diferenciacion de células madres
hacia células 6seas y su posterior, crecimiento y proliferacion, mientras que un agente
angiogénico estimula el crecimiento de nuevos vasos sanguineos.

5.3.5.1. Actividad de la fosfatasa alcalina (ALP)

En la Figura 47 se muestran los resultados de la actividad de la fosfatasa alcalina (ALP)
para 10 dias de incubacion de las células madres en los scaffolds. El scaffold de PDLLA en este
caso actuara como un control para evaluar el efecto de la incorporacion de vidrios bioactivos en
la expresion de la enzima ALP, la cual es un biomarcador que indica el inicio de la diferenciacion
de las células madres hasta convertirse en osteoblastos maduros como un indicador de la
capacidad osteogénica del material.[193]
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Figura 47. Actividad de la fosfatasa alcalina (ALP) de las células madres en contacto con los scaffolds.
(**) Diferencia significativa entre los scaffolds con vidrio bioactivo y el scaffold de PDLLA usando un
p<0.01.

De acuerdo a los resultados de la Figura 47 el scaffold PDLLA/10-NaBG no tuvo
diferencia estadistica significativa con el scaffold de PDLLA, lo que indica que la incorporacion
de 10% en peso de NaBG no generd un estimulo apreciable para la expresion de ALP. Estudios
han mostrado que la incorporacion de Bioglass® en PDLLA aumenta la expresion de ALP,[99]
lo que seria contrario a nuestros resultados. Esto podria deberse a varios factores, entre ellos, a
que el vidrio NaBG por su mayor area superficial podria tener mayor disolucion y liberacion
16nica que el Bioglass®, lo que contrarrestaria un efecto positivo en la expresion de ALP.
También podrian influir diferencias en las células, condiciones y tiempo de cultivo usadas, lo que
dificulta hacer una comparacion directa de los resultados. Por ejemplo, se ha reportado que antes
de 14 dias la expresion de ALP de células madres podria ser baja, dificultando establecer
diferencias marcadas.[99, 194] Por otro lado, los scaffolds PDLLA/30-NaBG, PDLLA/10-
1CuBG y PDLLA/30-1CuBG, tuvieron una actividad ALP menor a la del scaffold de PDLLA, lo
cual podria deberse a concentraciones ionicas altas que afectaron el inicio de la diferenciacion y
la expresion de ALP. Por el contrario, los scaffolds con Zn mostraron mayor expresion de ALP,
siendo el valor mas alto registrado para las células cultivadas en el scaffold PDLLA/30-1ZnBG.
En los scaffolds con el vidrio co-dopado (1CulZnBG), la presencia del Cu no afectd
negativamente las propiedades osteogénicas proporcionadas por el Zn. Otros estudios han
reportado las propiedades osteogénicas del Zn relacionadas con el aumento del metabolismo
0seo, la sintesis de matriz extracelular (colageno), y la expresion de ALP.[7, 17, 56, 62, 195] Sin
tener bien claro los mecanismos que ocurren, se ha mostrado que las metaloproteinas que tienen
Zn juegan un papel importante en estos procesos osteogénicos con una dependencia de la
concentracion de Zn.[56] Por otro lado, nuestros resultados son acordes con varios estudios que
afirman que no es claro si el Cu juega un papel positivo en la osteogénesis, por lo menos en el
caso de la expresion de ALP se ha mostrado que el Cu no afecta o interviene negativamente en su
expresion.[7, 195, 196] Incluso se ha mostrado que el Cu inhibe el efecto anabolico que ejerce el
Zn en el hueso.[195] Solo algunos estudios han mostrado evidencias que el Cu podria
incrementar la expresion de ALP y otros marcadores osteogénicos.[13, 78] Lo anterior indica que
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son necesarios mas estudios in Vvitro e in vivo especificos sobre el papel de estos dos iones
metalicos en la estimulacion osteogénica, sin embargo, nuestros resultados son coherentes con la
mayor cantidad de evidencia en la literatura que muestra que el Zn tiene mayor potencial
osteogénico que el Cu.

5.3.5.2. Secrecion del factor de crecimiento endotelial vascular (VEFG)

Es conocido que la angiogénesis es mediada por una variedad de factores de crecimiento
en un complejo proceso multietapas, en el cual el factor de crecimiento endotelial vascular
(VEGF) ha sido identificado como uno de los estimuladores claves. El VEGF activa las células
endoteliales en el tejido circundante regulando su proliferacion, migracion, y finalmente la
formacion de estructuras tubulares o vasos sanguineos.[13] Los resultados de la secrecion del
VEGF mostrados en la Figura 48, indican que los scaffolds con los vidrios NaBG y 1ZnBG no
promovieron la secrecion del VEGF, es decir que no inducen el crecimiento de vascularizacion
para ayudar a una répida regeneracion 6sea. Por otro lado, las células cultivadas en los scaffolds
PDLLA/10-1CuBG y PDLLA/10-1CulZnBG tuvieron una secrecion de VEGF mayor que la
registrada por el scaffold de PDLLA, lo que indica que el Cu podria tener potencial angiogénico,
tal como se ha reportado anteriormente en otros estudios.[13, 80]
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Figura 48. Expresion del factor de crecimiento endotelial vascular (VEGF) por las células madres en
contacto con los scaffolds. (**) Diferencia significativa entre los scaffolds con vidrio bioactivo y el
scaffold de PDLLA usando un p<0.01.

El mecanismo que se ha demostrado es que los iones Cu'™ genera un ambiente de hipoxia
(ausencia de oxigeno) que estimula la expresion de VEGF y otros genes que inducen la
neovascularizacién.[13] Sin embargo, el scaffold PDLLA/30-1CuBG gener6 una secrecion de
VEGF muy baja, lo que podria ser explicado por el efecto citotoxico que tuvo este scaffold
debido a la alta liberacion de iones Cu™. Otro aspecto importante es que si se analiza la secrecién
de VEGF provocada por los scaffolds PDLLA/10-1CuBG y PDLLA/10-1CulZnBG, se puede
notar que el scaffold con el vidrio co-dopado expres6 mas VEGF con una diferencia estadistica
significativa, lo que podria estar relacionado a la concentracion de iones Cu'? liberados. En
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particular, se puede indicar que con una liberacion de Cu™ igual o menor a 1.3 ppm (liberacion
desde el scaffold PDLLA/10-1CulZnBG) se puede favorecer la estimulacion de la angiogénesis.

Los resultados de la expresion de VEGF permiten sugerir que la incorporacion de vidrios
con Cu en los scaffolds de PDLLA proporciona mayor potencial angiogénico que la
incorporacion de vidrios con Zn, sin embargo, son necesarios mas ensayos in Vitro e in vivo para
dar mayor evidencia a este comportamiento de los scaffolds preparados.

Como resultado importante de la capacidad osteogénica y angiogénica de los scaffolds
tenemos que el scaffold PDLLA/10-1CulZnBG tiene una combinacion sinérgica de los iones
metalicos Cu y Zn, ya que presento la mejor combinacion de expresion de ALP y VEGF
convirtiéndose en un buen candidato para ser usado en regeneracion osea.

5.3.6. Capacidad antibacterial

Los scaffolds preparados ademas de tener buen comportamiento con las células para
promover la regeneracion d0sea, deben evitar las infecciones centradas en el implante causadas
por peliculas bacterianas. En este sentido, los scaffolds fueron inmersos en una suspension de la
bacteria S. aureus resistente a la meticilina, la cual es una de las mas comunes en infecciones de
implantes.[28] La Figura 49 muestra la viabilidad bacteriana (relativa al control de bacterias sin
scaffold) después del contacto con los scaffolds por 1, 3 y 7 dias. Ademas del scaffold de
PDLLA, solamente fueron evaluados los scaffolds con 10% de vidrio bioactivo porque en
general, fueron los que presentaron mejor comportamiento celular.
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Figura 49. Viabilidad bacteriana después del ensayo de contacto directo de los scaffolds con la bacteria S.
aureus resistente a la meticilina (ATCC33591).

Los resultados mostraron que el scaffold de PDLLA no tiene ningun efecto antibacterial
durante los tres tiempos de exposicion a las bacterias, tal como ha sido reportado en la
literatura.[197] La incorporacion de 10% en particulas del vidrio bioactivo le proporciono
capacidad antibacterial al scaffold de PDLLA, principalmente después de tres dias de exposicion
a las bacterias. Para el primer dia de exposicion solamente el scaffold PDLLA/10-1CuBG
presentd un efecto antibacterial significativo estadisticamente respecto al scaffold de PDLLA,
debido a la més alta liberacion del ion metalico (Cu'?). Para siete dias de contacto, el scaffold con
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el vidrio no dopado PDLLA/10-NaBG alcanzé un efecto antibacterial alrededor del 60%,
mientras que los scaffolds con vidrios dopados con Cu y/o Zn lograron un efecto antibacterial
mayor a 98% sin diferencia estadistica significativa entre ellos. En concordancia con estos
resultados, Nies[87] reportd que el Zny el Cu tienen efecto antibacterial similar, principalmente
en una bacteria E. coli. Ademas, y Beherei et al.[71] reportaron que la incorporacion de vidrios
bioactivos con Cu y Zn aumentaba la capacidad antibacterial de una matriz de quitosano,
aproximadamente con la misma magnitud para los dos iones metalicos, siendo coherente con
nuestros resultados. El orden de menor a mayor efectividad antibacterial de todos los scaffolds
preparados en nuestro estudio fue: PDLLA (0%), PDLLA/10-NaBG (60.7%), PDLLA/10-1ZnBG
(98.1%), PDLLA/10-1CuBG (98.9%) y PDLLA/10-1CulZnBG (99.8%).

Los iones metélicos son elementos traza importantes para el metabolismo de las células,
por ello fueron obtenidos buenos resultados en los ensayos de citocompatibilidad, actividad ALP
y VEFG. Sin embargo, en el caso de las bacterias sus estructuras y funciones celulares son mas
simples que las mostradas por una célula humana, ademdas las bacterias poseen una menor
cantidad de proteinas transportadoras de Cu y Zn debido a su menor requerimiento de estos
metales para su metabolismo. Lo anterior permitidé que la concentracion de los iones metalicos
generada por los scaffolds evaluados, alcanzara un nivel toxico para las bacterias generando una
interaccion y degradacion de sus biomoléculas lo que conllevo a la reduccion de la viabilidad
bacteriana.[35, 69, 87] Es de resaltar que el scaffold con el vidrio co-dopado (PDLLA/10-
1CulZnBG) generd una reduccion bacteriana un orden de magnitud mayor a la mostrada por los
scaffolds PDLLA/10-1CuBG y PDLLA/10-1ZnBG, observandose un efecto sinérgico del Cu y
Zn respecto a la capacidad antibacterial, al igual que fue observado en el comportamiento con las
c¢lulas madres.
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CAPITULO 6. CONCLUSIONES Y TRABAJOS FUTUROS
6.1. Conclusiones

Se logr6 preparar vidrios ternarios (58S) y cuaternarios (NaBG) dopados con 1, 5y
10%mol de CuO y/o ZnO usando el método sol-gel. La incorporacion de iones metalicos tuvo un
efecto significativo sobre la microestructura, bioactividad, citocompatibilidad y actividad
antibacterial de los vidrios, permitiendo una modulacion de estas propiedades segun el tipo de
metal y su concentracion. Los iones metalicos disminuyeron la disolucion del vidrio e inhibieron
la formacion de apatita, siendo los vidrios dopados con Zn los que mostraron una mayor
inhibicion que los dopados con Cu. Por otro lado, el Cu y el Zn le aumentaron la capacidad
antibacterial a los vidrios bioactivos. La incorporacion de los metales al 1%mol, incluyendo el
vidrio co-dopado con Cu y Zn, permitié una buena formacion de apatita, citocompatibilidad y
capacidad antibacterial.

Fue posible producir materiales porosos (scaffolds) de PDLLA con incorporacion de
microparticulas de vidrio dopadas con 1%mol de CuO y/o ZnO. Se obtuvieron altas porosidades
adecuadas para la regeneracion de tejido 6seo (poros entre 100-400 um e interconectados). Esta
estructura porosa tuvo mayor influencia en las propiedades mecéanicas disminuyendo la capacidad
de soportar carga de los scaffolds, mientras que la incorporacion de las microparticulas de vidrio
mejord el modulo de Young pero no la resistencia a la compresion. A mayor porcentaje de vidrio
las propiedades mecanicas fueron afectadas.

La incorporacion de particulas de vidrio logré modular la degradacion de los scaffolds
modificando la absorcion de agua, pérdida de peso y cambio de pH del medio. Las diferentes
cinéticas mostradas en la liberacion de los iones Cu™ y Zn", mostrd relacion con las propiedades
biologicas del vidrio. La incorporacion de vidrios dopados con Cu y Zn le otorgd potenciales
capacidades terapéuticas a los scaffolds de PDLLA, especificamente los scaffolds con vidrios con
Cu presentaron mayor potencial angiogénico (expresion de VEGF) y los scaffolds con vidrios
con Zn mayor potencial osteogénico (expresion de ALP). Sin embargo, altos niveles de liberacion
de iones metalicos puede generar citotoxicidad como fue el caso del scaffold PDLLA/30-1CuBG,
mientras que los demads scaffolds evaluados presentaron alta viabilidad, y adecuada morfologia y
adhesion de las células madres. El scaffold con el vidrio co-dopado con Cu y Zn mostr6 un efecto
sinérgico de los iones metalicos mostrando una potencial capacidad osteogénica y angiogenica.
Con la incorporacion de los vidrios dopados se le otorgd capacidad antibacterial mayor al 98% al
scaffold de PDLLA, lo que es muy relevante para evitar infecciones.

Nuestros resultados mostraron que la incorporacion de vidrios dopados con Cu y/o Zn en
scaffolds de PDLLA, permitié6 obtener materiales bioactivos con propiedades terapéuticas
(osteogénicas y angiogénicas) y capacidad antibacterial que los convierten en potenciales
biomateriales multifuncionales para regenerar tejido 6seo.
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6.2. Trabajos futuros

Considerando el alcance de esta tesis doctoral, es posible establecer las siguientes lineas
de trabajo futuro que permitan aprovechar los resultados y analisis desarrollados:

e Optimizar la composicion de los vidrios sol-gel dopados con Cu y Zn con el fin de
obtener mayor bioactividad y mejorar la respuesta terapéutica (osteogénica y
angiogenica). Basado en los resultados de esta tesis, se podria evaluar porcentajes de
oxido metalico menores a 1%mol.

e Probar otros efectos biologicos de estos iones metilicos como la capacidad
antiinflamatoria y sintetizar vidrios con otros iones de alto interés bioldgico como el
estroncio y el cobalto. Hacer estudios mas profundos sobre el efecto real del ion metélico
sobre las funciones celulares.

e Sintetizar nanoparticulas de vidrio dopado y evaluar el efecto del tamafio de particula en
la liberacion de iones y efecto biologico.

e Mejorar las propiedades mecéanicas de los scaffolds realizando un estudio sobre las
variables para producir el scaffold con pordgeno y/o liofilizacion. También es posible usar
otras técnicas de gran interés como el prototipado rapido.

e Evaluar el efecto del tamafio de particula y su interaccidon con la matriz polimérica sobre
las propiedades del scaffold compuesto.

e Hacer mayores pruebas in vitro y evaluar los scaffolds in vivo para aportar mayor
evidencia a los potenciales terapéuticos descritos en este trabajo.

e Evaluar otros sistemas poliméricos como vehiculo de liberacion para los productos

ionicos de los vidrios, segun el tipo de defecto 6seo a reparar. Por ejemplo, sistemas de
hidrogeles inyectables.
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RESULTADOS DE LA INVESTIGACION

Coémo parte del desarrollo de la presente tesis doctoral se generaron los siguientes resultados
agrupados en dos items:

Formacion de Capacidades

Se contribuyd a la formacién y perfeccionamiento de las habilidades necesarias para
proponer y conducir investigacion aplicada con un alto nivel cientifico.

Se contribuy¢ al establecimiento de una nueva linea de investigacion en la Facultad de
Ciencias Fisicas y Matematicas de la Universidad de Chile relacionada con el area de los
biomateriales, especificamente materiales compuestos para aplicaciones de regeneracion
de hueso.

Produccion Cientifica

Publicaciones en revistas internacionales con indexacion ISI:

Julian Bejarano, Pablo Caviedes, Humberto Palza, “Sol-gel synthesis and in vitro
bioactivity study of Cu and Zn doped silicate bioactive glasses”. En prensa en Biomedical
Materials.

Humberto Palza , Blanca Escobar, Julian Bejarano, Denisse Bravo, Mario Diaz-Dosque,
Javier Perez, “Designing antimicrobial bioactive glass materials with embedded metal
ions synthesized by the sol-gel method”. Materials science & engineering. C, Materials
for biological applications 33, 3795-3801 (2013).

En preparacion:

Humberto Palza, Natalia Galarce, Julian Bejarano, Macarena Beltran, Pablo Caviedes.
“Effect of copper nanoparticles incorporated into polymer matrices on the in vitro cell
viability”.

Julian Bejarano, Pablo Caviedes, Humberto Palza, “Comparative effect of copper and
zinc ions on the in vitro bioactivity and antibacterial behavior of a sol-gel derived
bioactive glass”.

Julian Bejarano, Humberto Palza, Cristian Covarrubias, Aldo Boccaccini, “Evaluation of
the incorporation of Cu and Zn doped bioactive glasses on the osteostimulation and
antibacterial capacity of PDLLA scaffolds”

Presentacion de trabajos en eventos:

Joint Meeting of DGG-ACerS GOMD del 25 al 30 de Mayo en la ciudad de Aachen
Alemania, donde se present6 el trabajo titulado “Development of Antimicrobial Bioactive
Glasses with Copper and Zinc lons by Sol-gel Process”.

25™ European Conference on Biomaterials” del 31 de Agosto al 3 de Septiembre en
Liverpool, Reino Unido, donde se present6 el trabajo titulado “Synthesis and in vitro
Bioactivity of Cu and Zn doped sol-gel-silicate bioactive glasses”.
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