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1. RESUMEN. 

 

Introducción. 

 

El éxito de los implantes depende del grado de oseointegración en la 

interfase metal tejido óseo. La nanotopografía (rugosidad y porosidad) y la 

composición química de la superficie del implante, son algunos de los factores que 

determinan el proceso de oseointegración. Estas propiedades pueden ser 

controladas mediante técnicas que ofrece la nanotecnología. 

 

En este trabajo se sintetizan recubrimientos de sílice con una estructura 

nanoporosa ordenada sobre titanio con el objetivo de obtener propiedades de 

oseointegración más favorables. 

 

Material y método. 

 

Los recubrimientos fueron sintetizados mediante técnica sol-gel/EISA, 

utilizando dos surfactantes (P123, PEG) como agente modeladores de poros. Se 

prepararon adicionalmente recubrimientos dopados con iones calcio y fosfato; 

además de una película de sílice no porosa utilizada como control. Las películas 

fueron caracterizadas a través de difracción de rayos-X (DRX), microscopías SEM 

y TEM y sortometría de N2. Se realizaron pruebas de mineralización en fluido 

fisiológico simulado (SBF) y adsorción de proteínas extracelulares. Sobre cada 

superficie se evaluó la viabilidad, proliferación y adhesión celular, utilizando células 

tipo osteoblastos (Saos-2), así como la diferenciación osteogénica con células 

madres mesenquimales de médula ósea (hBMSCs).  

 

Resultados. 
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El método EISA permitió sintetizar recubrimientos de sílice sobre las 

superficies de titanio, con una estructura nanoporosa altamente ordenada. Se 

determinó que esta estructura corresponde a un arreglo de nanoporos 

hexagonales con un diámetro de poro de 4 nm y con una alta área superficial de 

400 m2/g. 

 

Los resultados mostraron que las superficies nanoporosas favorecen la 

formación de hidroxiapatita y la adsorción de proteínas extracelulares, en 

comparación a la superficie de titanio sin modificar. 

 

Las superficies nanoestructuradas favorecieron también notablemente la 

proliferación y adhesión de células Saos2, lo cual se atribuye a la mayor adsorción 

de proteínas extracelulares que produce la alta área superficial del recubrimiento. 

Estas superficies nanoporosas también promueven la diferenciación osteogénica 

de las células hBMSCs, provocando la formación espontánea de nódulos de 

mineralización en condiciones basales, particularmente el recubrimiento dopado 

con calcio y fosfato (CaP). Este estímulo osteogénico se puede atribuir a señales 

mecánicas determinadas por la nanotopografía y a la composición química del 

recubrimiento CaP. 

 

Conclusión. 

 

Los recubrimientos nanoporosos preparados mediante la técnica sol-gel/EISA 

incrementan la formación de hidroxiapatita y la adhesión de osteoblastos, así 

mismo, producen la diferenciación osteogénica de las células madres. Las 

propiedades bioactivas exhibidas por los recubrimientos de sílice nanoporosa 

podrían contribuir a mejorar la oseointegración de los implantes de titanio. 
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2. INTRODUCCIÓN. 

 

 

Desde tiempos remotos el hombre ha intentado reemplazar los dientes 

perdidos por traumatismos, caries o enfermedad periodontal. Actualmente 

devolver funcionalidad y estética es uno de los principales desafíos de la 

odontología. Dentro de las alternativas para resolver está problemática, surgen los 

intentos por remplazar los dientes perdidos a través de implantes.  

 

Los primeros implantes dentales colocados in vivo, de los que tenemos 

evidencia, son los realizados en la cultura Maya. Se encontró en Honduras, un 

cráneo que presentaba tres trozos de concha de molusco en los alveolos de los 

incisivos mandibulares [1]. Este hallazgo arqueológico data del años 600 d.C. 

Estudios radiográficos que evidenciaron hueso compacto alrededor de los 

implantes, es lo que hace pensar que estos fragmentos de concha fueron 

introducidos en vida. 

 

A principios del siglo XIX se utilizaron los primeros implantes metálicos 

intraalveolares. Destaca Maggiolo [2] quien introdujo un implante de oro en el 

alvéolo de un diente recién extraído. Varios dentistas a finales del siglo XIX y 

principios del XX, imitando las prácticas de cirujanos que utilizaban diversos 

elementos para tratar fracturas, intentaron utilizar distintos metales como platino y 

plata [2], sin embargo el problema radicaba en encontrar el metal adecuado.  

 

En Europa, distintas escuelas intentaron desarrollar implantes con diversas 

técnicas, diseños y materiales, pero recién en una conferencia celebrada en 

Harvard en 1979, se presentaron los estudios experimentales de un grupo sueco 

dirigido por P.I. Brånemark y T. Albrektson, estos resultados marcan un hito 

fundamental en el desarrollo de la implantología moderna. Estas investigaciones 

datan de los años ‘50 con los estudios clásicos realizados por Brånemark acerca 

de la microvascularización post traumatismo [3,4], quien al intentar retirar cámaras 

ópticas de titanio introducidas en el espesor del hueso peroné de conejos, no las 
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pudo extraer ya que la estructura del titanio se había incorporado completamente 

al hueso. Con estas observaciones Brånemark acuñó el término oseointegración, 

definiéndolo como una conexión directa estructural y funcional entre hueso vivo, 

ordenado y la superficie de un implante sometido a carga funcional.  

 

A partir de este hito la implantología se ha difundido como una  disciplina 

quirúrgica dentro de la odontología; con base científica cuyo objetivo es la 

recuperación de tejidos perdidos, introduciendo  biomateriales en el espesor del 

hueso humano.  

 

En las últimas décadas, la utilización de prótesis sobre implantes de titanio 

se ha convertido en un tratamiento ampliamente aceptado para la rehabilitación 

oral de los pacientes parcial o totalmente desdentado [5]. A pesar del alto 

porcentaje de éxito mostrado por estudios de larga data, todavía existe un 

considerable número de fracasos en el tratamiento con implantes [6]. Dichos 

fracasos están relacionados con la perdida temprana o tardía del implante. 

Diversos factores deben ser valorados para minimizar las probabilidades de la 

pérdida prematura del dispositivo, entre ellos: calidad ósea [7], factores sistémicos, 

hábito tabáquico, riesgos ocasionados por trauma quirúrgico, la contaminación 

bacteriana durante la inserción e incluso una mala distribución de fuerzas que 

generen sobrecarga. Por otro lado, hay factores que se relacionan con la pérdida 

tardía de los implantes, entre ellos se encuentran: el medioambiente de la cavidad 

oral y la capacidad del propio individuo para mantener el equilibrio con el implante 

[8].  

 

Sin embargo, el éxito está determinado por el grado de oseointegración en 

la interfase metal tejido óseo. En muchos casos la falta de oseointegración es 

atribuida a una deficiente formación de tejido óseo en la interfase [9], como 

consecuencia de la predominante formación de  tejido fibroso; lo cual resulta en 

micromovimientos que provocan una eventual inflamación y/o fatiga y por 

consiguiente la falla del implante. 
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El proceso de oseointegración, hoy en día, se encuentra  muy bien descrito 

a nivel histológico y celular [10,11]. Durante el procedimiento quirúrgico de 

inserción de un implante dental es común que se presente sangrado, debido a la 

lesión causada sobre los tejidos blandos (encía) y los tejidos duros (hueso 

alveolar). El sangrado es el punto de partida de la serie de eventos biológicos que 

concluyen con la oseointegración de la interfase hueso – implante, gracias a la 

formación inicial del coágulo. La posterior degradación de este coágulo, permite la 

recuperación de las estructuras vasculares y la formación de una nueva red fibrilar 

de tejido conectivo primario, denominado tejido de granulación. Es en este tejido 

de granulación donde comienza la migración y diferenciación de las células 

osteoprogenitoras que finalmente restauran la matriz ósea mineralizada [12].  

 

El proceso de oseointegración está determinado por una serie de eventos 

que ocurren en una escala nano y micrométrica. Inmediatamente después de la 

inserción del implante, se produce la adsorción de moléculas de agua e iones; 

posteriormente ocurre la adsorción de diferentes proteínas extracelulares tales 

como fibronectina, vitronectina y laminina (ECM) [13]. Dominios específicos de 

éstas proteínas (RGD = Arginina – Glicina-Ac. Aspártico) permiten la posterior 

adhesión de células osteogénicas, unidas a su vez, mediante proteínas 

transmembranas (integrinas). Las células adheridas sobre el biomaterial proliferan, 

se diferencian y secretan matriz extracelular para la posterior formación de tejido 

mineralizado (hueso).  

 

Debido a que estos eventos tempranos ocurren a una escala nanométrica, 

actualmente se busca controlar estos procesos produciendo modificaciones de la 

estructura del implante a esa misma escala.  

 

El titanio y sus aleaciones son los materiales más comúnmente utilizados 

para la fabricación de implantes dentales. Estos materiales poseen excelentes 

propiedades mecánicas, de biocompatibilidad y resistencia a la corrosión [14]. Aún 

así, el titanio no posee la capacidad de establecer la formación de un íntimo 

enlace químico con el tejido óseo. 
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Varios investigadores han descrito los efectos de las superficies de los 

implantes, con topografías específicas, sobre el comportamiento de adhesión de  

células osteoblásticas [15,16]. La topografía de un material puede ser definida por 

el conjunto de características morfológicas que distinguen su superficie, tales 

como rugosidad, textura o porosidad. Esta característica es importante debido a 

que el proceso de formación de hueso es atribuido, en última instancia, a la acción 

de los osteoblastos que interactúan con la superficie del implante. En conjunto, 

esas investigaciones han mostrado que mejorando la topografía de la superficie de 

un implante, se puede obtener una respuesta de oseointegración más rápida y 

confiable [17,18] 

 

Durante los primeros 10 ó 20 años de experiencia en la aplicación de 

implantes endoóseos, predominaba en el pensamiento clínico, el concepto de que 

los implantes comerciales de titanio puro y de superficie “lisa” biocompatible, 

ayudaban al éxito de la oseointegración. Posteriormente, investigaciones que 

experimentaron con diferentes topografías y composiciones químicas de los 

materiales, llevaron a nuevas consideraciones con el fin de mejorar la capacidad 

de formación de hueso sobre la superficie del implante. Algunos investigadores 

han descrito los efectos específicos de la topografía, rugosidad o porosidad  de la 

superficie del titanio en la adhesión de células osteoblásticas [17,19]. Se ha 

demostrado que el incremento de superficie específica, aumenta la eficacia de la 

síntesis de matriz extracelular de las células adhesivas y proporciona una 

respuesta de oseointegración más rápida y fiable [20,21,22]. La importancia de la 

topografía para la oseointegración ha llevado al estudio de la superficie de los 

implantes endo-óseos, focalizando los esfuerzos en mejorar la actividad de las 

células formadoras de hueso en la interfase hueso – implante.  

 

Los implantes dentales de titanio cuya superficie presenta modificaciones 

topográficas a una escala micrométrica, son aceptados y se encuentran 

disponibles en el mercado [23,24]. Sin embargo, este tipo de implante es 

considerado como dispositivos biocompatibles con limitada capacidad de afectar 

directamente el destino de los tejidos circundantes (como estimular la aposición 

ósea,  limitar la formación de tejido fibroso o prevenir la reabsorción).  



11 
 

Recientemente, debido al desarrollo de la nanotecnología, la investigación 

se ha focalizado en producir modificaciones topográficas a escala nanométrica; 

con el propósito de interactuar de forma distinta con el tejido vivo en comparación 

a los materiales tradicionales que se encuentran en la escala micrométrica.  

 

La nanotecnología ha sido definida como la: “creación y utilización de 

materiales, dispositivos y sistemas, a través del control de sus propiedades en 

escala de dimensión nanométrica (1-100 nm)” (N.A.S.A National Aronautics and 

Space Administration). La aplicación de la nanotecnología a la superficie de 

implantes dentales, involucra una asociación bi-dimensional de las características 

de la superficie (a través y a lo largo del plano principal de la superficie). Estas 

nano-características pueden ser dispuestas de manera ordenada (isotrópica) y con 

formas definidas (hexagonal, cúbicas etc.) o de manera no ordenada 

(anisotrópica); lo que a menudo depende de la técnica utilizada y de la naturaleza 

del material.  

 

Cuando estos conceptos son aplicados a la superficie de los implantes, se 

busca dotar a la superficie con una estructura de escala nanométrica que genera 

un comportamiento fisicoquímico (unión química con el hueso) o bioquímico 

(alteración de la adsorción de proteínas o adhesión de células formadoras de 

hueso) diferente de la superficie del implante.  

 

Las modificaciones a escala nanométrica de las superficies de implantes 

endoóseos pueden afectar sus características topográficas así como su 

composición química. Algunos investigadores (Alberketsson y Wennerberg [23]), 

dividen las propiedades de las superficies de los implantes en tres categorías: (1) 

Propiedades Mecánicas, (2) Propiedades Topográficas y (3) Propiedades 

Fisicoquímicas. Ellos indican que estas características están relacionadas, y que, 

cambiando una de ellas, las otras también se verán afectadas. Esta importante 

observación parece ser aún más relevante en la discusión de modificaciones de la 

topografía a nivel nanométrico. 
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La nanotopografía ha mostrado influir en la adhesión, proliferación, 

diferenciación y adhesión especifica de las células [25]. Estos cambios están 

relacionados con la estructura de la superficie y dan lugar a importantes cambios y 

relaciones biomiméticas entre la superficie del material aloplástico del implante y el 

tejido vivo. Una superficie con nanotopografía parece afectar la interacción y el 

comportamiento celular cuando se compara con el tamaño de la topografía de 

superficie convencional (micrométrico) [26].  

 

Los efectos específicos de la nanotopografía en el comportamiento celular 

han sido demostrados utilizando un amplio rango de tipos celulares [27,28,29]. Las 

superficies nanoestructuradas poseen propiedades únicas que alteran la adhesión 

celular directa (interacción célula-superficie) e indirectamente (interacción 

proteína-superficie). Se cree que los cambios en la interacción inicial entre la 

superficie, las proteínas extracelulares y las proteínas que componen la célula, 

controlan la adhesión de los osteoblastos [25]. Este es un aspecto crítico en el 

proceso de osteointegración: cuando un implante entra en contacto con un 

ambiente biológico, la adsorción de proteínas que ocurre inmediatamente, guiará 

el proceso subsecuente de adhesión y proliferación celular. 

 

La rugosidad de la superficie a escala nanométrica es un factor  importante 

en la interacción de las proteínas que afectarán directamente la actividad celular, 

para controlar la formación de tejido óseo en la superficie del implante [30]. 

Independientemente de la adsorción de proteínas en la superficie, las células 

tienen la habilidad de reconocer la nanoestructura. Adicionalmente a este efecto 

de adhesión celular, se ha encontrado también que las superficies 

nanoestructuradas pueden afectar la proliferación celular [31,32] y la 

diferenciación de las células [33]. El mecanismo de cómo afectan las superficies 

nanoestructuradas en la modulación de la adhesión y proliferación de los 

osteoblastos no ha sido completamente dilucidado, y es una temática de actual 

interés. 
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Actualmente existen algunas técnicas para producir modificaciones 

nanométricas en superficies de implantes de titanio, mientras que diversos 

métodos están bajo investigación [9]. Una de las técnicas involucra el método 

físico de compactación de nanopartículas de TiO2 que llevan a superficies con 

granulometría nanométrica [34]. Una ventaja de este método es que conserva la 

química de la superficie entre diferentes tipos de topografía. Un segundo método 

es el tratamiento químico de superficies del material al exponerlas a reactivos tales 

como ácidos o álcalis [35] y, así, crear una topografía nanométrica. Dicho método 

es muy popular actualmente en el campo de los implantes dentales. Se usan 

también tratamientos químicos con H2O2 [36] o con HF [37] para crear 

nanoestructuras discretas, con el fin de mejorar el proceso de mineralización en la 

superficie del implante. Otra ruta para crear estructuras nanométricas en una 

superficie de titanio, es la aplicación de métodos ópticos (litografía), los cuales se 

basan en el uso de una longitud de onda de dimensiones específicas para lograr 

una modificación a escala apropiada [36].  

 

Sin embargo, estos enfoques requieren métodos intensivos de preparación y 

requieren un desarrollo mayor antes de ser trasladados al área clínica. 

Adicionalmente la mayoría de éstos métodos no permite un control preciso de la 

nanoestructura, resultando complejo la obtención de una nanotopografía uniforme 

sobre toda la superficie del implante. Por otro lado, el uso de láseres para 

promover una topografía en la superficie del titanio brinda solo modificaciones a 

nivel micrométrico, no alcanzando la escala nanométrica [38]. Todas estas 

técnicas son en general complejas y requieren de un alto nivel de inversión en 

cuanto a energía,  equipos y/o tiempo.  

 

Una estrategia alternativa para crear modificaciones en la superficie de 

materiales para implantes consiste en recubrirlos con películas de materiales de 

naturaleza y propiedades distintas. Un tipo de recubrimiento estudiado para los 

implantes de titanio es el recubrimiento con un spray de plasma de hidroxiapatita. 

Sin embargo, a pesar de la bioactividad y biocompatibilidad de la hidroxiapatita, 

esta técnica ha sido cuestionada últimamente debido a que las altas temperaturas 

del proceso de spray (3000°C) [39], alteran la hidroxiapatita convirtiéndola en una 
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fase con propiedades bioactivas limitadas y el recubrimiento no presenta una 

estructura uniforme sobre la superficie del implante.  

 

Por otro lado, existen los recubrimientos de sílice, que han demostrado ser 

capaces de prevenir la corrosión en aleaciones de titanio (Ti-6Al-4V) y acero 

quirúrgico (316L) en un medio fisiológico [40,41]. La sílice  también se conoce por 

ser un catalizador natural para la formación de hidroxiapatita, mostrando 

bioactividad en estudios in vitro [40,42] y en estudios in vivo [43,44]. En todos 

estos estudios, los recubrimientos de sílice han sido preparados usando una 

técnica conocida como “sol-gel”. Este es un método adecuado para lograr 

películas protectoras y biocompatibles sobre superficies de implantes metálicos 

[43,44,45,46]. Mediante este proceso se obtiene un gel o una mezcla de sol/gel 

(dependiendo de las condiciones de preparación), el cual puede ser utilizado para 

recubrir la superficie de titanio utilizando procedimientos  de “slip, spin o dip- 

coating”.  

 

Un “sol” es una suspensión coloidal de partículas sólidas en un líquido. Un 

coloide es una suspensión en la cual la fase dispersa es tan pequeña (entre 1-

1000 nm) que las fuerzas de gravedad son nulas y las interacciones están 

dominadas por fuerzas de corto alcance. Un “gel” es una substancia que contiene 

un esqueleto sólido y continuo encerrando un líquido ó fase líquida continua. La 

continuidad de la estructura sólida provee de elasticidad al gel [47]. Los geles 

pueden también estar formados por soles particulados cuando fuerzas atractivas 

de dispersión causan que las partículas permanezcan juntas en un tipo de 

conexión que asemeja una red.  

 

El proceso sol-gel, como lo dice su nombre, envuelve la evolución de redes 

inorgánicas a través de la formación de una suspensión coloidal (sol) y la gelación 

del sol para formar una red en una fase continua de líquido (gel).  

 

La técnica sol-gel es una de las técnicas que permite preparar materiales 

con un alto control de su nanoestructura porosa.  
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Mediante la técnica sol-gel se producen estructuras porosas de materiales 

tales óxido de silicio (sílice) y óxido de titanio, mediante reacciones de hidrólisis y 

polimerización de hidróxidos metálicos, alcóxidos y/o sales inorgánicas 

[47,48,49,50,51]. Esta técnica sol-gel también facilita la incorporación de 

moléculas orgánicas y biológicas activas e incluso células dentro de matrices de 

sílice  [52]. Por otra parte, este método puede ser combinado con la química 

supramolecular de los surfactantes, dando como resultado una nueva generación 

de materiales nanoporosos altamente ordenados; que pueden ser usados en 

aplicaciones biomédicas.  

 

Las superficies nanoestructuradas poseen propiedades únicas que modifican 

la respuesta de las células de adhesión mediante un mecanismo directo 

(interacciones célula-superficie) y un mecanismo indirecto (afectando las 

interacciones proteína-superficie) [43,44,45,46]. Uno de los métodos sol-gel 

introducidos por Brincker y col. para producir películas con nanoestructura 

ordenada es el proceso conocido como “Auto-ensamblaje Inducido por 

Evaporación” EISA (Evaporation Induced Self-Assembly) [52,53]. En este 

procedimiento se utiliza un compuesto orgánico surfactante, que sirve de molde 

para la formación nanoporos organizados como una estructura altamente 

ordenada.  

 

Los surfactantes son moléculas que contienen una parte apolar, que consta 

de una larga cadena hidrocarbonada y otra polar que consta de una parte o 

“cabeza” polar soluble en agua. Los surfactantes pueden ser iónicos o no-iónicos, 

esta clasificación depende de la disociación en el medio en el que se encuentran. 

Las moléculas de surfactante forman espontáneamente, en solución, cierto grado 

de agrupación o agregación que dan lugar a estructuras conocidas como micelas. 

La forma de las micelas depende del tipo de surfactante que se utilice, pudiendo 

existir micelas esféricas o laminar entre otras. La formación de las micelas es 

fundamental para las aplicaciones en las que se combina el proceso sol-gel con la 

química de surfactantes, debido a que la estructura micelar es la que da forma y 

define los poros. Esto se debe a la organización espontánea o auto-ensamblaje de 

las micelas.  
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Una definición general de autoensamblaje es la organización espontanea de 

un material a través de interacciones no covalentes sin intervención externa. El 

autoensamblaje emplea típicamente estos surfactantes que están pre-

programados para organizarse dentro de un agrupamiento supramolecular bien 

definido. En 1992 los investigadores de Mobile [54] descubrieron que el auto-

ensamblaje de surfactantes conducido en una solución acuosa de especies 

solubles de sílice resultaba en un co-ensamblaje espontáneo de sílice-surfactante.  

 

La remoción del surfactante crea poros sólidos periódicos, que son 

esencialmente los fósiles de agrupaciones de  sílice líquida y cristalina. En los 

últimos años, este trabajo pionero ha sido ampliado para producir una variedad de 

materiales nanoporosos, que dependiendo del surfactante y las condiciones 

presentan diámetros de poro entre 1-10 nm. Esta habilidad de crear materia 

organizada a nivel micro y nano ha significado en un gran avance tecnológico 

[54,55]. Estos novedosos materiales presentan un alto grado de versatilidad en 

términos de estructura, textura y funcionalidad [56]. 

 

La introducción del proceso EISA, brinda la posibilidad de una rápida 

producción de películas porosas sobre un material [52,53]. En este método, los 

sustratos son introducidos en un sistema sílice/surfactante/solvente. Bajo estas 

condiciones, el sistema sílice-surfactante sufre nucleación sobre el substrato, 

dando paso a la formación a poros hexagonales o cúbicos altamente ordenados 

orientados preferentemente (aunque no únicamente) de manera paralela al plano 

de la superficie. 

 

Durante el proceso de recubrimiento por inmersión de las superficies de 

titanio en el sistema “sol-gel/EISA” se produce la evaporación preferencial del 

solvente (etanol), lo cual concentra sobre la superficie el depósito de la película, el 

surfactante no volátil y las especies de sílice en agua (Figura 1). El progresivo 

aumento de la concentración del surfactante lleva el auto-ensamblaje de la micela 

de sílice-surfactante y su posterior organización en una mesofase cristalina. El 

resultado es la rápida formación de una fina y delgada película de sílice constituida 

de una nanoestructura altamente ordenada y orientados con respecto a la 
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superficie del sustrato. Las películas depositadas son además continuas y 

transparentes a la vista. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 1: Esquema del proceso sol-gel/EISA.  

 

La formación de los nanoporos es un proceso espontáneo y que ocurre 

progresivamente, a medida que se produce la evaporación del solvente. La 

posterior descomposición del surfactante mediante un tratamiento térmico, genera 

un patrón  de poros altamente ordenado en la estructura de la película. La sílice es 

un material reconocido como un catalizador natural para la formación de 

hidroxiapatita, el principal componente inorgánico del hueso; y ha demostrado 

tener una alta actividad biológica en estudios in vitro [41,42] e in vivo [43,44]. 

Adicionalmente,  los recubrimientos de sílice han demostrado prevenir la corrosión 

de  aleaciones metálicas de titanio (Ti-6Al-4V) y acero inoxidable (316L) en medios 

fisiológicos [40,46].  

 

La respuesta de oseointegración no sólo depende de la micro y nano 

topografía de la superficie del implante, sino también de sus propiedades 

químicas. Modificaciones químicas de la superficie del implante pueden también 
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inducir una mejor respuesta del tejido óseo. La incorporación de elementos 

inorgánicos como calcio y fosfato en las superficies nanoestructuradas, podría 

estimular el intercambio bioquímico entre la matriz ósea y la superficie del implante 

de titanio. Este intercambio puede verificarse a través de la mineralización de 

hidroxiapatita sobre la superficie del implante [57]. 

 

De este modo la nanotecnología puede brindar nuevas oportunidades para 

crear superficies de implantes de titanio que mejoren sus propiedades de 

oseointegración, disminuyendo así las tasas de fracaso y aumentando de este 

modo el éxito clínico de la rehabilitación mediante implantes dentales.  
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3. HIPÓTESIS Y OBJETIVOS. 

 

3.1 Hipótesis. 

 

Recubrir la superficie del titanio con una película de sílice de nanoestructura 

altamente ordenada; mejora las propiedades de oseointegración in vitro del 

material. 

 

3.2 Objetivo General. 

 

Modificar superficies de titanio mediante recubrimientos de sílice con 

estructura nanoporosa ordenada. 

 

3.4 Objetivos Específicos. 

 

3.4.1 Sintetizar recubrimientos nanoporosos ordenados sobre superficies de 

titanio mediante técnica sol-gel/ EISA. 

 

3.4.2 Caracterizar la nanoestructura de las películas formadas sobre las 

superficies de titanio. 

 

3.4.3 Evaluar la capacidad de los recubrimientos para inducir la formación de 

hidroxiapatita desde suero fisiológico simulado (SBF). 

 

3.4.4 Evaluar la adsorción de proteínas extracelulares en la superficie de los 

recubrimientos. 

 

3.4.5 Evaluar la adhesión y viabilidad de células osteoblásticas sobre las 

superficies nanoestructuradas. 

 

3.4.6 Evaluar la diferenciación osteogénica de células madres sobre las 

superficies nanoestructuradas.  
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3. MATERIAL Y MÉTODO. 
 

4.1 Preparación de las láminas de titanio (Ti6Al4V). 

 

Para la preparación de los recubrimientos se usaron láminas de la aleación de 

titanio Ti6Al4V (Zimmer Dental Inc.), utilizada comercialmente en la fabricación de 

implantes dentales. Las láminas fueron cortadas de 1,5 x 1,5 x 0,1 cm para los 

ensayos de SBF y adsorción de proteína. Para los ensayos de adhesión y 

proliferación celular, se utilizaron láminas de 1 x 1 x 0,1 cm; dimensiones más 

apropiadas para los medios de incubación celular. Las láminas de titanio fueron 

pulidas en un pulidor metalográfico (BuehlerEcomet 6) (Figura 2), utilizando papel 

de carburo de silicio número 600 y 800. Posteriormente las láminas pulidas fueron 

lavadas con acetona y etanol. 

 

 

Figura 2: Preparación de las láminas de titanio. (a) y (b) Pulidor metalográfico, (c) 

Láminas pulidas, (d) Láminas de 1,5 y 1 cm respectivamente. 

 

4.2 Síntesis de soluciones sol-gel. 

 La preparación de las soluciones sol-gel necesarias para sintetizar los 

recubrimientos se realizó mezclando apropiadas cantidades de:  

-  Surfactantes: Pluronic 123 (P123) y polietilenglicol(PEG) 

 - Precursor de sílice: tetraetilortosilicato Si(OC2H5)4. (TEOS)  

- Catalizador: Ácido clorhídrico 0.1 M (HCl) 

- Etanol 95% 

- Agua destilada. 
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La solución de síntesis sol-gel presentó la siguiente composición molar: 

8,6 X 10-3 P123 : 1 TEOS : 8,3 H2O : 0,0028 HCl : 17,2 EtOH. 

 Siguiendo el procedimiento que a continuación se detalla:  

Sobre una mezcla de 10 ml de etanol 95% y 0.5 ml HCl 1M en agitación 

magnética, se agregó 4 ml de TEOS, manteniéndolo en agitación por 20 minutos 

(ajustando el pH  a 2). Con esto se logró la hidrólisis del TEOS y se obtuvo un sol 

transparente. Al mismo tiempo se disolvió  2 g de surfactante (P123 o PEG) en 10 

ml de etanol 95% con agitación magnética por 20 minutos. Sobre el TEOS 

hidrolizado y en continua agitación, se vertió la solución de surfactante y se 

mantuvo en agitación por 3 horas (Figura 3). Se dejó envejecer por 24 horas a 35 

ºC. De esta forma, se obtuvo la solución sol/gel para los recubrimientos. 

 

 

 

                 Figura 3: Síntesis de solución sol-gel. 

 Se sintetizaron también soluciones sol-gel dopadas con iones calcio y 

fósforo (CaP), según el procedimiento descrito anteriormente pero adicionando 

0.34 g de trietil fosfato (TEP) y 0.49 g. de nitrato de calcio tetra hidratado. Se 

sintetizó además un recubrimiento de sílice no porosa (NPS) que se utilizó como 

control (negativo), el cual se preparó según el procedimiento antes descrito pero 

sin la adición de surfactante. De esta manera se prepararon 6 soluciones sol-gel 

de recubrimiento denominadas: P123, CaP -P123, PEG, CaP-PEG, NPS y CaP-

NPS. 
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4.3 Síntesis de los recubrimientos sobre las superficies de titanio. 

 

Para crear los recubrimientos sobre la superficie de las láminas de titanio, se 

utilizó el método EISA, mediante técnica de “slip-coating” o recubrimiento por 

deslizamiento, el cual se describe a continuación 

. 

 

 

 

 

 

Figura 4: Esquema del proceso EISA y del procedimiento de Slip-Coating utilizado 

para recubrir las superficies de titanio. 

 

En una placa de Petri se depositó la solución sol-gel de sílice. La lámina de 

titanio se fijó a un soporte móvil que permite un movimiento tipo péndulo y se 

dispuso la superficie de titanio paralela a la superficie del sol (Figura 4). Luego, se 

puso en contacto la superficie de titanio con la superficie del sol, sin sumergir la 

placa, de manera tal que solo la superficie de titanio quedara en contacto con el 

sol 

 

Después de 10 segundos en contacto con el sol, la placa de titanio se retiró 

mediante un movimiento rápido, continuo, tipo péndulo, dejando la lámina 

levemente por sobre un ángulo de 90º con respecto a la superficie del sol. Al 

mismo tiempo que la lámina se retira del sol se va evaporando el solvente para 

dejar una delgada película sobre la superficie de la lámina de titanio. Esta película 

se dejó envejecer por 24 horas a temperatura ambiente. Una vez transcurrido el 

tiempo de envejecimiento, las láminas se llevaron a una mufla y se inició el 



23 
 

proceso de calcinación, con una velocidad de calentamiento de 0.5 ºC/min hasta 

llegar a 450ºC. Una vez alcanzada esta temperatura, se mantuvo así por 4 horas y 

el proceso de enfriamiento se llevó a cabo lentamente hasta alcanzar la 

temperatura ambiente, proceso que tomó alrededor de 12 horas. La baja tasa 

tanto de calentamiento como de enfriamiento se usa con el propósito de evitar 

defectos en la película por efectos de expansión térmica de la película y el metal. 

4.4 Caracterización de los recubrimientos. 

 

Las láminas sin modificar así como aquellas modificadas con los 

recubrimientos fueron examinadas por microscopia electrónica de barrido (SEM) 

(Zeiss, DMS 940) en la Facultad de Medicina de la Universidad de Chile. Esto con 

el propósito de determinar la presencia, continuidad y nivel de fractura de los 

recubrimientos. Para esto, las muestras se metalizaron con una mezcla de 

oro/platino, para finalmente ser observadas. 

 

Para la determinación de la estructura ordenada de las películas se realizó 

un análisis de difracción de rayos X (DRX) de bajo ángulo, en la cual se 

posicionaron las láminas directamente en el porta muestras del equipo, y se hizo 

un barrido desde 1,0 hasta 5º (2θ), para así obtener los patrones de difracción 

para cada muestra. El difractómetro (Siemens D 5000) se utilizó con radiación 

CuKa a una velocidad de barrido de 0,2 º / min. Este análisis fue realizado en el 

Dpto. de Física de la Facultad de Ciencias Físicas y Matemáticas de la U. de 

Chile. Este análisis es utilizado en cristalografía y permite evidenciar la estructura 

ordenada y uniforme de un material. 

 

La estructura ordenada de los recubrimientos se examinó también mediante 

microscopia de transmisión electrónica de alta resolución (HR-TEM) (Philips 

Tecnai 12 Bio), realizada en la Facultad de Ciencias de la Pontificia Universidad 

Católica de Chile. A través de la microscopía HR-TEM es posible visualizar el 

tamaño, orden y orientación de los poros de tamaño nanométrico.  
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Los recubrimientos fueron también pulverizados para realizar su análisis 

textural mediante sortometría de N2. Este análisis fue realizado en el Dpto. de Ing. 

Química de la Facultad de Ciencias Físicas y Matemáticas de la U. de Chile. Este 

análisis se basa en la adsorción de un gas, en este caso, nitrógeno, sobre la 

superficie del material, y la obtención de las correspondientes isotermas de 

adsorción-desorción. A partir de estos resultados se obtienen parámetros 

texturales tales como: área superficial específica (Sg), tamaño (dp), distribución y 

volumen de poros (Vp). 

 

4.5 Ensayos de Bioactividad. 

 

4.5.1 Ensayos de mineralización en SBF. 

 

La bioactividad de un material se evalúa preliminarmente por su capacidad 

para inducir la formación o mineralización de hidroxiapatita, o alguna fase previa, 

como fosfato tricálcico Ca3(PO4)2, sobre su superficie y en un ambiente fisiológico. 

Este método fue desarrollado por Kokubo y se conoce como ensayo SBF 

(Simulated Body Fluid) [60]. El método Kokubo utiliza una solución preparada a 

partir de sales inorgánicas con una concentración de iones y pH similar al 

encontrado en el plasma sanguíneo humano. La capacidad del recubrimiento para 

inducir la formación de hidroxiapatita (bioactividad) en la superficie de titanio se 

evaluó sumergiendo las superficies en suero fisiológico simulado (SBF). La 

solución de SBF, utilizada en este estudio, se preparó mediante el método y 

composición reportada en 1990 por Kokubo et al [58]. Para este ensayo, las 

láminas fueron depositadas en tubos de polipropileno de 60 ml, en el que se 

adicionaron 50 ml de SBF, sumergiendo completamente la lámina de titanio. Las 

láminas se dejaron en incubación por 7 días en un baño termoregulado a 37ºC con 

agitación leve y constante.  
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La caracterización de las muestras tratadas en SBF se llevó a cabo mediante  

microscopía SEM en la Universidad de Santiago. Este microscopio (Jeol JSM 

5410) está equipado con Espectroscopia Dispersiva de rayos X (EDX) que permite 

realizar el análisis elemental de las muestras.  

 

4.5.2 Ensayo de adsorción de proteínas. 

 

Para este ensayo se utilizaron 2 proteínas como modelo de estudio, el 

Fibrinógeno (Merck) y Albúmina (Merck). Estas proteínas se encuentran en altos 

porcentajes en el fluido extracelular y sirven como modelo de las proteínas que 

participan en el proceso de adhesión de las células formadoras de hueso 

(osteoblastos). Para este propósito, se pusieron en contacto las láminas de titanio 

y 1,5 ml  de una solución acuosa de proteínas con una concentración  de 400 ppm 

y se incubaron por 6 horas a 37ºC. Una vez transcurrido este periodo de tiempo, 

las láminas se retiraron y se lavaron 3 veces con agua destilada para remover las 

proteínas depositadas en la superficie y que no estaban adheridas.  

 

Para remover las proteínas adsorbidas de la lámina, en un vial de vidrio cada 

muestra fue puesta en contacto con 1,5 ml con una solución del surfactante 

dodecil sulfato al 2% p/v, e incubada en un baño termoregulado a 37ºC por 12 

horas. Una vez transcurrido este periodo se retiró la lámina de titanio y se obtuvo 

una solución con las proteínas desorbidas desde la lámina de titanio. Para 

determinar la concentración y la cantidad de proteínas desorbidas de la lámina se 

utilizó el “Micro BCA™ Protein Assay Kit”. Este ensayo se basa en un método 

colorimétrico para cuantificar las proteínas, mediante la formación de un complejo 

purpura-violeta, cuya absorbancia medida a 652 nm es directamente proporcional 

a la cantidad de proteínas. 
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4.5.3 Cultivos con células osteoblásticas. 

 

La viabilidad y adhesión de células osteoblásticas sobre las superficies se 

evaluó en cultivos celulares de osteoblastos. En las láminas de titanio esterilizadas 

mediante exposición con luz UV. Se sembraron 10.000 células tipo osteoblatos de 

osteosarcoma humano (Saos-2) en un volumen de 1 ml de medio Eagle 

modificado por Dulbecco (D-MEM). Este medio contiene suero fetal bovino (FBS) 

10%, penicilina 100 U/ml, estreptomicina 100 mg/ml. Las células fueron incubadas 

a 37°C con 5 % de CO2. Las células que se adhirieron en las superficies después 

de 2 horas de incubación se examinaron por SEM. Para este propósito, las células 

adherentes se fijaron en glutaraldehído al 2,5 %. Luego las muestras fueron 

deshidratadas mediante una serie graduada de soluciones de etanol y 

posteriormente secadas por punto crítico para preservar la integridad de las 

células.  

La viabilidad celular fue cuantificada utilizando la prueba MTS (3 - (4,5-

dimetiltiazol-2-il) 5 - (3-carboximetoxifenil) -2 - (4-sulfofenil)-2H-tetrazolio), que 

corresponde a una prueba de colorimetría que permite evaluar la actividad 

mitocondrial de las células. Los ensayos de MTS se realizaron por cuadruplicado 2 

días después de la siembra de células. Después de 2 horas de incubación con el 

reactivo MTS en una atmósfera humidificada con 5% CO2, se recogió el medio a 

partir de las muestras y se midió la absorbancia a una longitud de onda de 490 nm 

utilizando un lector de microplacas ELISA (Tecan Infinito F-50). 

 

4.5.4 Cultivos con células mesenquimales. 

 

La citocompatibilidad, diferenciación celular y actividad osteogénica en los 

recubrimientos fue evaluada en presencia de células madres mesenquimales de la 

médula ósea (hBMSCs). Estos experimentos se realizaron en colaboración con el 

laboratorio de Biología Celular del INTA-Universidad de Chile, como se detalla a 

continuación. 
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Se dispusieron las láminas de titanio sobre placas de cultivo de 24 posillos. 

Luego se sembraron 10.000 células en un volumen 1 cm3. Se mantuvieron  en  

medio de cultivo basal (DMEM suplementado con FBS al 10%, 100 IU / ml de 

penicilina, 100 ug/ml de estreptomicina) o medio osteogénico que consiste en 

medio basal suplementado con 100 nMdexametasona, 10 mM β-glicerofosfato, y 

50 ug / ml de ácido ascórbico. El medio se cambió cada 3-4 días. Después de 10 

días de cultivo, las células adheridas fueron fijadas para microscopía SEM 

mediante el procedimiento antes descrito para células osteobláticas. En este caso 

también se realizó el análisis de la composición química mediante EDX, de 

posibles nódulos de mineralización ósea asociados a las células cultivadas sobre 

cada superficie.  

 

 La actividad de la enzima fosfatasa alcalina (ALP) de las células 

diferenciadas de hBMSCs se midió después de 7 días de incubación. Las células 

cultivadas en las superficies de titanio se fijaron con etanol al 90% y 10%,  y 

formaldehído al 37% durante 1 minuto, luego se lavó con buffer PBS. Las células 

fijadas se incubaron con 5 mM de p-nitrofenol fosfato (Sigma) durante 20 min a 37 

°C. El p-nitrofenol generado se cuantificó mediante la lectura de la absorbancia a 

405 nm en un lector de microplacas de ELISA (Tecan Infinito F-50). 

 

4.6 Análisis de error de los ensayos MTS y ALP. 

 

Los valores finales de MTS y actividad ALP para cada muestra se expresaron 

como un Promedio (  ) de los valores de cada ensayo y con el correspondiente 

valor de varianza estadística (). Estos valores también se informan a través de 

gráficos de barra, indicando la correspondiente Barra de Error calculada mediante 

la función del programa Excel. 
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5. RESULTADOS. 

 

 

5.1. Caracterización de los recubrimientos. 

 

En la Figura 5 se muestras las imágenes SEM de los recubrimientos 

sintetizados sobre las láminas de titanio. Se puede apreciar la presencia y 

continuidad de las películas de sílice formadas sobre las superficies de titanio. Con 

todas las soluciones sol-gel se formaron películas delgadas de material sin 

microdefectos. En la sección transversal (Fig. 5f) se estimó el grosor de los 

recubrimientos en aproximadamente 1,5 µm. 

 

 

Figura 5: Imágenes obtenidas de microscopio electrónico de barrido (SEM): 
a) Titanio recubrimiento. Recubrimientos b) NPS; c) PEG; d) P123; e) CaP- P123; 
f) Sección transversal de  P123. 
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Se realizó el análisis DRX para comprobar la estructura ordenada de las 

películas formadas sobre las láminas de titanio. En la Figura 6 se muestra los 

patrones de difracción de los distintos recubrimientos. Las muestras P123 

presentaron patrones de reflexión característicos de una estructura de sílice 

porosa altamente ordenada, que se manifiesta como un peak bien definido 

alrededor de 1,8º en un plano 2θ (Fig.6 e,f). En cambio recubrimientos PEG y NPS 

no presentaron patrones de reflexión compatible con una estructura ordenada 

(Fig.6b,d). 

 

 

 

 Figura 6: Patrón DRX  (a) CaP-NPS, (b) NPS, (c) CaP-PEG, (d) PEG,  (e) CaP-
P123, y  (f) P123. 
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En la Figura 7 se observan las imágenes HR-TEM de los recubrimientos 

P123 y CaP-P123. Estos recubrimientos están conformados por poros de tamaño 

nanométrico (diámetro de poro fue estimado en 4 nm.) dispuestos de forma 

altamente ordenada, formando un arreglo de nanoporos de canales uniformes 

Estos canales se ordenan preferentemente paralelos a la superficie del titanio, 

pero también se encontraron canales perpendiculares, los que se observaron 

especialmente en los recubrimientos CaP-P123 (Fig.7b) 

 

Figura 7: Imágenes obtenidas de un microscopio electrónico de trasmisión 

(HRTEM). a) Arreglo de nanoporos altamente ordenados correspondiente a  

recubrimiento de P123;(b y c) recubrimiento CaP-P123   

 

En la Tabla1 se encuentran resumidos los datos correspondientes a las 

características texturales de los distintos recubrimientos; obtenidos mediante la 

sortometría de N2. Es de gran relevancia el área superficial específica, donde 

destaca el área (de alrededor 400 m2/g) alcanzada  por los recubrimientos 

porosos; tanto los sintetizados con los surfactantes P123 y PEG. Esta 

característica es atribuida a su porosidad. El diámetro de poro del recubrimiento 

P123 es de alrededor de 3,8 nm, lo cual está de acuerdo con el valor estimado 

mediante microscopía HRTEM. Aunque el recubrimiento de sílice no ordenado 

PEG tiende a poseer una superficie específica mayor que la de P123, el diámetro 

de poro de PEG es de 2,3 nm. El área superficial del recubrimiento NPS es casi 
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despreciable y no se detecta porosidad, lo que confirma su estructura 

esencialmente no porosa. 

 

 

Tabla 1: Propiedades texturales de los diferentes recubrimientos. 

RECUBRIMIENTO Sg                    

(m2/g) Dp(nm) 

Vp                   

(cm3/g) 

Vo              

(cm3/g) 

Vm                  

(cm3/g) 

NPS 1,7 ----- ----- ----- ----- 

CaP-NPS 0,4 ----- ----- ----- ----- 

P123 422,8 3,7 0,42 0,18 0,24 

CaP-P123 411,2 4,7 0,5 0,18 0,38 

PEG 466,8 2,3 0,19 0,19 0 

CaP-PEG 687,6 2,3 0,32 0,3 0,03 

 

Sg = área superficial específica; DP = diámetro poro; VP = volumen total poro;       

VO = volumen microporos; Vm = volumen mesoporos. 

 

5.2. Ensayos de bioactividad.  

 

5.2.1. Bioactividad en SBF. 

 

La primera de las pruebas para la evaluación de la bioactividad que se  

realizó fue el ensayo de mineralización en SBF. La Figura 8 muestra las imágenes 

SEM de las superficies luego de 7 días de inmersión en SBF pero de tamaño 

pequeño (Fig. 8c). En estas imágenes se observa tanto la cantidad de mineral 

precipitado como la forma y tamaño de estos cristales. En la superficie de titanio 

sin modificar como en el recubrimiento NPS se observó escasa mineralización, 

con cristales aislados y pequeños (Fig. 8a, b). 
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Figura 8: Imágenes SEM de los superficies de titanio  después de 7 días de 

inmersión en SBF: a) Ti sin modificar;  Recubrimientos b) NPS; c) CaP-NPS; d) 

P123; e) CaP-P123; f) PEG.  g) CaP-P123 después de 30 días en SBF. h) Análisis 

elemental EDX del recubrimiento CaP-P123 después de 7 días en SBF. 

 

Al adicionar calcio y fosfato (CaP-NPS) se encontró mayor número de 

cristales. La mineralización se vio notablemente incrementada sobre las 

superficies recubiertas de sílice nanoporoso (Fig. 8d,f). Nuevamente al evaluar los 

recubrimientos con Ca y P (CaP-P123 y CaP-PEG) la mineralización se ve 

estimulada. Al realizar el análisis EDX (Fig. 8h) del recubrimiento CaP-P123 se 

pudo verificar que estos cristales están compuestos de Ca y P en proporciones 

compatibles con cristales de hidroxiapatita, componente de tejido óseo. En la 
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superficie de CaP-P123 que estuvo un tiempo prolongado en SBF se pudo 

observar la presencia no tan solo cristales aislados sino de una densa capa de 

mineral cubriendo toda la superficie (Fig. 8g).  

 

5.2.2. Cultivos con células Saos-2. 

 

La viabilidad y el comportamiento adhesivo de las células tipo osteoblastos 

se evaluó cultivando células Saos-2 sobre todas las superficies estudiadas. 

 

Figura 9: Imágenes SEM  de células tipo osteoblastos adherida a las diferentes 

superficies. a-b) titanio sin modificar; Recubrimientos c) NPS; d)PEG; e-f) P123, g) 

CaP-P123. Imágenes  de mayor  magnificación: h) P123; i) NPS. 
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En la Figura 9 se presentan la imágenes SEM de estos cultivos, donde se 

pueden observar las diferencias en la densidad y morfología de células adheridas 

en relación a las diferentes texturas de recubrimientos y sobre el control La 

superficie con recubrimiento P123 (Fig. 9 e, f) muestra una densidad de células 

adheridas significativamente mayor que las halladas en la superficie de titanio sin 

modificar, NPS y PEG (Fig. 9 a,b,c,d). Las células tipo osteoblastos se extendieron 

mejor en las superficies de P123, mientras que en las otras superficies las células  

presentaron en su mayoría forma redondeada. En las imágenes es con mayor 

magnificación se puede apreciar con más detalle la morfología celular de las 

células osteoblásticas, destacan las prolongaciones celulares tipo lamelipodio, lo 

que indica la mayor afinidad con la superficie P123 (Fig. 9h). En cambio se 

observan células de morfología esférica en relación a la superficie NPS (Fig. 9i) 

 

 

5.2.3. Ensayos de viablilidad celular MTS. 

 

Figura 10: Análisis MTS de células Saos- 2 adheridas sobre las distintas 

superficie. 
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Mediante este ensayo se evaluó la actividad metabólica de las células 

cultivadas en las distintas superficies estudiadas. Los valores de absorbancia no 

presentaron diferencias estadísticamente significativas  entre las superficies de 

sílice, el titanio y el control (células cultivadas en ausencia de biomateriales). 

Indicando que la viabilidad y la proliferación  de las células tipo osteoblastos no se 

alteran en contacto con los recubrimientos de sílice sintetizados en este trabajo 

(NPS,PEG,P123). 

 

 
5.2.4. Adsorción de proteínas. 

 

En la Figura 11 se muestran la cantidad de proteinas (albúmina y 

fibrinógeno) adsorbidas por las diferentes superfcies. Se pudo apreciar quela 

capacidad de adsorción de ambas proteínas fue significativamente mayor en los 

recubrimientos nanoporos ordenados P123 y CaP-P123 que tienen un gran área 

superficial. A pesar que los recubrimientos PEG también tiene un alta área 

superficial la adsorción de las proteínas no fue proporcional con su área. 

 

Figura 11: Adsorción de proteínas sobre cada superficie. 
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5.2.5. Cultivos con células madres mesenquimales de médula ósea 

humana (hBMSCs). 

 

Se cultivaron células hBMSCs sobre las distintas superficies, durante 10 

días sin adicionar suplementos osteogénicos.  

 

Figura 12: Imágenes SEM de cúltivos de células madres de 11 días  sobre las  

distintas superficies.a) titanio sin modificar; Recubrimientos b) NPS; c) PEG; d) 

P123 de1 día de cultivo; e) P123 f) CaP-P123; g) y h) Imágenes de alta 

magnificación de los nódulos de mineralización en superficies CaP-P123; i) EDX 

de un nódulo de mineralización. 
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En la Figura 12 se puede observar que las células hBMSCs cubren 

completamente todas las superficies formando una capa densa y continua. Se 

aprecian nódulos de mineralización en relación a los recubrimientos nanoporosos 

de sílice (Fig.12 c,e), pero especialmente se formaron en el recubrimiento 

naporoso altamente ordenado P123 (Fig.12 e,f). No se detectaron nódulos de 

mineralización en la superficie de titanio (Fig. 12a) y se formó algún nódulo aislado 

en el recubrimiento NPS (Fig.12b).  

 

El EDX mostró que los nódulos de mineralización  están compuestos de Ca 

y P (Fig.12i),que conforman el tejido óseo. En las imágenes con mayor 

magnificación se puede ver con más detalle los nódulos de mineralización 

asociados a las superficies (Fig.12 g,h). No se apreciaron nódulos después de un 

corto tiempo de cultivo (1día) (Fig. 12d). 

 
 

5.2.6. Actividad de Fosfatasa Alcalina (ALP). 

 

En la Figura 13 se presentan los valores de actividad de ALP medida para 

células crecidas sobre cada superficie en medio basal y presencia de suplementos 

de diferenciación osteogénica.   

 

Figura 13: Actividad de Fosfatasa Alcalina de células hBMSCs cultivadas en 

medio basal y osteogénico sobre las láminas de titanio. 
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Como es de esperar, los niveles de actividad de ALP son mayores en medio 

osteogénico en relación a medio basal en todas las superficies Por otro lado, los 

niveles de ALP medidos  en medio basal en CaP-P123 fueron notoriamente 

mayores que los valores medidos en las otras superficies, siendo esta diferencia 

estadísticamente significativa. Por otro lado, al comparar la actividad de ALP en 

CaP- P123, medida en medio basal y medio osteogénico no se encontró diferencia 

estadísticamente significativa. 
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6. DISCUSIÓN. 

 

6.1. Caracterización de los recubrimientos. 

 

Mediante la técnica slip-coating fueron sintetizados películas delgadas de 

sílice sin microdefectos sobre las superficies de titanio (Figura 5). Estos 

recubrimientos exhibieron distintas características texturales (Tabla 1) según el 

surfactante utilizado (P123, PEG, o control sin surfactante NPS), destacando el 

gran área superficial (400-600 m2/g) exhibida por los recubrimientos nanoporosos 

(P123 y PEG). 

 

Los patrones de DRX de los recubrimientos P123 presentan características 

de reflexión que corresponden a una estructura de sílice con nanoporos altamente 

ordenados [61]. La disposición ordenada de los nanoporos del recubrimientos 

P123 (diámetro poro 4nm) también fue evidenciada con HRTEM (Figura7) La 

incorporación de Ca y P en el recubrimiento P123 (CaP-P123) provoca que los 

poros se organicen especialmente perpendicular a la superficie de titanio (Fig. 7b).  

 

A pesar que el recubrimiento nanoporoso PEG tiene un gran área 

superficial (467-688 m2/g) cuenta con un diámetro de poro muy pequeño (2.3 nm) 

y su estructura no es ordenada. 

 

6.2. Ensayos de bioactividad.  

 

6.2.1. Bioactividad en SBF. 

 

A pesar que la fase no mineral no pudo ser detectada por DRX, el análisis 

químico EDX comprobó que el mineral precipitado es compatible con 

hidroxiapatita, que puede corresponder a una capa amorfa o presentarse como 

una fase de apatita cristalina. Este alto grado de mineralización encontrado sobre 

los recubrimientos  nanoporosos de sílice (P123 y PEG) puede atribuirse a su gran 

área superficial. La alta energía superficial libre así como la concentración de 

grupos silanol en la superficie que presentan estos recubrimientos, son factores 
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conocidos que favorecen el proceso de nucleación de apatita y mayor 

precipitación de mineral en SBF [60]. Además la composición utilizada (Ca-PO4-

SiO2) en CaP-P123, permite que este recubrimiento pueda comportarse como un 

material denominado vidriobiactivo (bioglass) [61] sobre la superficie del titanio, 

este material tiene la capacidad probada de inducir la formación de apatita en SBF 

a través de sus productos de disolución en contacto con el medio fisiológico. 

 

6.2.2. Cultivos con células Saos-2. 

 

Si bien el ensayo SBF es un método útil para la evaluación preliminar del 

potencial de un biomaterial para interactuar con el tejido óseo [62]. Los cultivos 

celulares brindan información más cercana a la bioactividad in vivo.  

 

Según lo reportado Rajaraman y col. [63], la adhesión y la expansión de las 

células ocurre a través de cuatro eventos: adhesión, crecimiento filopodial, 

extensiones citoplasmáticas (expansión celular) y aplanamiento de la masa central 

de las células. La duración y superposición de estas fases puede variar entre los 

distintos sustratos [64]. En el presente estudio, el efecto de las estructuras 

nanoporosas en el comportamiento de adhesión celular puede ser evidenciado al 

comparar la morfología lamelipodial adoptada por las células en contacto con el 

recubrimiento P123 versus la forma redondeada de las células en la superficie 

NPS (Fig. 9h, i). 

 

Estas observaciones indican que los recubrimientos de sílice nanoporosa  

ordenada (P123) parece acelerar el proceso de adhesión, extensiones 

citoplasmáticas y aplanamiento celular. La adhesión celular se ve aun más 

favorecida en contacto con el recubrimiento CaP-P123, esto puede deberse a su 

composición de vidriobioactivo. La alta densidad de células extendidas sobre los 

recubrimientos de P123 se puede atribuir también a su alta área superficial y su 

tamaño de poro que puede favorecer la adsorción de proteínas extracelulares, que 

es un paso conocido para que sea posible la adhesión y proliferación celular [65]. 
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6.2.3 Análisis MTS.  

 

Este análisis que permite evaluar la actividad mitocondrial de las células 

prueba que la viabilidad y la proliferación de las células tipo osteoblastos no se 

altera en contacto con los recubrimientos de sílice preparados en este trabajo 

(NPS,PEG,P123).Estos resultados confirman la citocompatibilidad de estas 

superficies de sílice. 

 

6.2.4. Adsorción de proteínas. 

 

Con el propósito de explicar el comportamiento adhesivo de las células se 

estudió la adsorción de proteínas extracelulares sobre las diferentes superficies. 

Los resultados mostraron de todas las superficies nanoporosas  presentaron 

mayor adsorción de proteínas en comparación a la  superficie de titanio sin 

modificar. La capacidad de adsorción relativamente baja exhibida por el 

recubrimiento NPS muestra que la presencia de porosidad sub-10 nm juega un rol 

importante en el proceso de adsorción de proteínas.  

 

El proceso de adsorción de proteínas es favorecido por la elevada área 

superficial  específica (400 m2/g) que presentan los recubrimientos nanoporosos. 

Si bien el recubrimiento PEG tiene una gran área superficial específica (400-600 

m2/g), tiene un diámetro de poro más pequeño (2,1 nm) que probablemente limita 

la adsorción de la albúmina (4 x 4 x 14 nm [45]) y fibrinógeno (6,5 x 6,5 x 46 nm) 

[66]).  

 

Los resultados de la adsorción de proteínas concuerdan con el 

comportamiento adhesivo experimentado por las células tipo osteoblastos en 

contacto con las diferentes superficies. Lo que demuestra una correlación entre la 

cantidad de proteínas adsorbidas y la densidad de células adheridas. Se conoce 

que las células se adhieran a un sustrato usando complejos transmembrana 

(adhesión focal) con especificidad variable de las proteínas extracelulares [67]. Por 

lo tanto, la concentración de proteínas  extracelulares en la superficie del implante 
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afecta en gran medida el comportamiento adhesivo de las células como se pudo 

apreciar en la Figura 9.  

 

Los resultados de este trabajo muestran que el recubrimiento de sílice 

nanoporosa altamente ordenada (P123) con alta área superficial, aumenta la 

adsorción de proteínas de matriz extracelular y por consiguiente acelera la 

respuesta adhesiva de las células osteoblásticas sobre la superficie de titanio. 

 

 

6.2.5. Cultivo células madres mesenquimales de médula ósea humana 

(hBMSCs). 

 

Los recubrimientos P123 y CaP-P123 obtuvieron los resultados más 

favorables, observándose en su superficie nódulos de mineralización compatible 

con depósitos de apatita parcialmente cristalizada o vesículas de matriz 

mineralizada producidas por las células osteoblásticas durante la formación ósea 

[68,69].  

 

 A partir de las observaciones de los cultivos de  las células hBMSCs y los 

resultados de la actividad de ALP, los recubrimientos de sílice con estructura 

nanoporosa ordenada promueven la diferenciación osteogénica en ausencia de 

suplementos osteogénicos. 

 

La evidencia indica que señales mecánicas de superficies 

nanoestructuradas pueden ser transmitidos a través de las integrinas del 

citoesqueleto hacia el núcleo, creando un estímulo que afecta la transcripción de 

factores relacionados con la formación de hueso [70,71]. En el presente trabajo la 

nanotopografía (diámetro de poro  4 nm) de los recubrimientos P123 estimularía 

de la misma manera la diferenciación osteogénica. Además, el recubrimiento de 

sílice CaP-P123 al contener calcio y fosfato en su estructura, adquiere la 

composición de un vidriobioactivo. Es conocido que el vidriobioactivo (bioglass), a 

través de disolución iónica, puede estimular químicamente a las células hBMSCs, 

mediante señales que afectan el proceso genético de diferenciación en células 
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osteoblásticas [72,73], explicando la mayor formación de nódulos de 

mineralización ósea observada en el recubrimiento CaP-P123.  

 

Las propiedades exhibidas (alta área superficial, diámetro de poro, 

disposición ordenada de los nanoporos, su composición química) por los 

recubrimientos nanoestructurados estudiados en este trabajo, sugieren que estas 

superficies podrían representar una alternativa para mejorar la oseointegración de 

los implantes de titanio. 
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7. CONCLUSIÓN 
 
 

 

 La técnica sol-gel/EISA permite la preparación de recubrimientos de sílice con una 

estructura nanoporosa altamente ordenada sobre superficies de titanio.  

 

 La superficie de sílice nanoporosa ordenada (P123) acelera la respuesta adhesiva 

de las células osteoblásticas, lo que es atribuido a la alta adsorción de proteínas 

extracelulares sobre su gran superficie específica, pero también probablemente 

por la capacidad de la nanotopografía sub-10nm para producir un estímulo 

mecánico que afecta la adhesión celular. 

 

  La superficie de sílice nanoporosa altamente ordenada, particularmente dopada 

con calcio y fosfato (CaP-P123) también promueve la diferenciación osteogénica 

de células hBMSCs, provocando la formación espontánea de nódulos de 

mineralización en condiciones basales. Este efecto se atribuye a señales 

mecánicas (nanoporos) y químicas (composición CaP) que estimulan la 

diferenciación. 

 

 Las propiedades bioactivas exhibidas por los recubrimientos de sílice nanoporosa 

podrían utilizarse para mejorar la oseointegración de los implantes de titanio y/o 

tener un impacto en el futuro diseño a nanoescala de las superficies de los 

implantes de titanio. 
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