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Resumen 

RESUMEN 
 
La osteoporosis es la enfermedad degenerativa con mayor prevalencia en el mundo. Se 
trata de una enfermedad metabólica ósea, progresiva y crónica. Está causada por un 
desequilibrio en el proceso de remodelado óseo, donde la actividad resortiva de los 
osteoclastos se ve favorecida frente a la síntesis de nuevo hueso, llevada a cabo por los 
osteoblastos. Predispone a un aumento del riesgo de fractura a quien la padece, 
estimándose que 1 de cada 3 mujeres y 1 de cada 5 hombres sufrirá una fractura 
osteoporótica a o largo de su vida, con el elevado impacto socioeconómico que esto 
conlleva.  
 
Existen diferentes estrategias para el tratamiento de la osteoporosis que incluyen la 
utilización de fármacos específicos para frenar la actividad resortiva de los osteoclastos 
y potenciar la función de los osteoblastos, así como el diseño de biomateriales capaces 
de inducir los procesos de osteogénesis y angiogénesis, implicados en la regeneración 
del tejido óseo. 
 
La hidroxiapatita sustituida con silicio (SiHA) y las hidroxiapatitas nanocristalinas (nano-
HA), ocupan una posición clave con respecto a otras biocerámicas para la preparación 
de andamios 3D destinados al tratamiento de hueso osteoporótico y a la reparación de 
defectos óseos.  La decoración de los andamios con factores de crecimiento como el 
factor de crecimiento endotelial vascular (VEGF), inductor de angiogénesis y 
osteogénesis, representa una de las alternativas más útiles para mejorar el rendimiento 
de los andamios.  
 
Por otra parte, las nanoesferas de vidrio bioactivo mesoporoso (nanoMBGs) tienen un 
gran potencial para el tratamiento del hueso osteoporótico debido a sus características 
específicas y a la posibilidad de cargar fármacos antiosteoporóticos en su interior, que 
serán liberados en las células óseas tras su captación intracelular. Entre estos fármacos, 
la ipriflavona (IP) es una isoflavona sintética que inhibe la resorción ósea, mantiene la 
densidad ósea y previene la osteoporosis. La administración de IP cargada en 
nanopartículas (nanoMBG-IPs) para su liberación intracelular es una alternativa muy 
prometedora, ya que la cantidad de IP necesaria para modificar la actividad de las células 
óseas sería mucho menor que la utilizada por vía sistémica, evitando además posibles 
efectos secundarios del fármaco. 
 
El objetivo de esta Tesis Doctoral es el estudio de la respuesta celular a dos tipos de 
biomateriales diseñados para el tratamiento de hueso osteoporótico mediante 
diferentes estrategias experimentales: 
 

- Andamios 3D preparados con hidroxiapatitas sustituidas con silicio y tratados 
con factor de crecimiento de endotelio vascular (Capítulo 1) 

- Nanoesferas de sílice mesoporosa cargadas con ipriflavona como fármaco 
antiosteoporótico (Capítulo 2) 

Los estudios realizados in vitro e in vivo en esta Tesis Doctoral demuestran que los 
andamios macroporosos de hidroxiapatita cristalina tratados y sin tratar con VEGF (SiHA 
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y SiHA/VEGF, respectivamente) son excelentes candidatos para el tratamiento de hueso 
osteoporótico, puesto que permiten el remodelado óseo favoreciendo la adhesión y el 
crecimiento de osteoblastos y retrasando la diferenciación de los osteoclastos y su 
actividad resortiva. Además, los preosteoblastos son capaces de adherirse a su 
superficie, proliferar y diferenciarse a osteoblastos maduros, procesos claves para que 
se produzca la osteogénesis. Estos andamios permiten el crecimiento de células 
progenitoras endoteliales (EPCs), pudiendo así desarrollarse la angiogénesis o 
vascularización alrededor del biomaterial y en los tejidos colindantes. Al implantarse en 
ovejas osteoporóticas se ha observado que los andamios de SiHA y SiHA/VEGF mejoran 
el grosor de las trabéculas óseas de nueva síntesis y el porcentaje de osificación. Sin 
embargo, los andamios de hidroxiapatita sustituida con silicio nanocristalina tratados y 
sin tratar con VEGF (nanoSiHA y nanoSiHA/VEGF, respectivamente) retrasan in vitro la 
diferenciación de los preosteoblastos y su degradación in vivo se produce de forma 
acelerada, provocando la migración de partículas fuera del área de implantación y la 
aparición de componentes inflamatorios. Todo ello hace descartar estos materiales de 
hidroxiapatita sustituida con silicio nanocristalina (nanoSiHA y nanoSiHA/VEGF) como 
sustitutos óseos y permite proponer los andamios de hidroxiapatita cristalina tratados 
con VEGF (SiHA/VEGF) como excelentes candidatos para el tratamiento de hueso 
osteoporótico. 
 
Por otra parte, en esta Tesis Doctoral se han optimizado dos modelos de cocultivo in 
vitro para evaluar el efecto de nanomateriales en condiciones que mimetizan la 
comunicación intercelular que se produce in vivo entre diferentes tipos celulares. Uno 
de ellos consiste en el crecimiento de osteoblastos y osteoclastos (diferenciados in vitro 
a partir de macrófagos RAW 264.7), modelo experimental que ha permitido comprobar 
que la presencia de los osteoblastos retrasa la diferenciación de los osteoclastos, 
probablemente mediante la modulación de la liberación de moléculas como RANKL y 
OPG. El segundo modelo de cocultivo consiste en el crecimiento de macrófagos RAW 
264.7 y células progenitoras endoteliales (EPCs), en el que se pudo analizar el efecto 
modulador de los macrófagos sobre estas células angiogénicas.  
 
Los estudios llevados a cabo in vitro con las nanoesferas de vidrio mesoporoso bioactivo 
(nanoMBGs) sin cargar y cargadas con ipriflavona (nanoMBG-IPs) han demostrado su 
eficaz incorporación intracelular por todos los tipos celulares evaluados (osteoblastos, 
osteoclastos, preosteoblastos, EPCs, macrófagos y linfocitos), a través de diversos 
mecanismos de endocitosis y de forma dosis-dependiente. Ninguno de los dos tipos de 
nanoesferas utilizados presentan efectos negativos sobre la proliferación o la actividad 
específica de los tipos celulares estudiados. Cuando el fármaco está presente 
(nanoMBG-IPs) se produce un efecto osteogénico al potenciar la diferenciación de 
preosteoblastos a osteoblastos maduros, medida a través de la actividad ALP, así como 
un efecto positivo en el balance del remodelado óseo, puesto que permiten la correcta 
proliferación y actividad de los osteoblastos y reducen la actividad resortiva de los 
osteoclastos diferenciados in vitro. La incorporación intracelular de nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs en EPCs promueve la expresión de VEGFR2, de forma más pronunciada 
tras la liberación intracelular del fármaco, evidenciando el potencial de estas 
nanoesferas para inducir el proceso de angiogénesis. En cuanto a la respuesta inmune 
desencadenada por estas nanoesferas, se ha evaluado utilizando macrófagos RAW 264.7 
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y las líneas celulares AE103 y SR.D10, representativas de linfocitos Th1 y Th2, 
respectivamente. Se ha comprobado que estos nanomateriales no inducen la 
polarización de macrófagos a fenotipo proinflamatorio M1 y además favorecen el 
fenotipo antiinflamatorio/reparador M2, clave en los procesos de reparación tisular. 
Estas nanoesferas tampoco alteran la respuesta inmune adaptativa, medida a través de 
la activación y producción de citoquinas proinflamatorias en linfocitos Th1 y Th2. 
 
Los resultados obtenidos in vivo en conejas osteopénicas, que actualmente continúan 
en desarrollo, muestran que las nanoMBG-IPs producen un aumento en el grosor de las 
trabéculas y en su densidad ósea. Todas estas evidencias conducen a proponer las 
nanoMBG-IPs como excelente nanomaterial para el tratamiento de la osteoporosis por 
administración local en áreas que comienzan a mostrar pérdidas de densidad ósea 
debidas a un desequilibrio en el proceso de remodelado óseo. 
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ABSTRACT 
 
Osteoporosis is the most prevalent degenerative disease worldwide. It is a progressive 
and chronic metabolic bone disease. It is caused by an imbalance in the bone remodeling 
process, where the resorptive activity of osteoclasts is favored over the synthesis of new 
bone, carried out by osteoblasts. It predisposes those who suffer the disease to an 
increased risk of fracture, estimating that 1 in 3 women and 1 in 5 men will suffer an 
osteoporotic fracture throughout their lives, with the high socioeconomic impact that 
this entails. 
 
There are different strategies for the treatment of osteoporosis that include the use of 
specific drugs to slow down the resorptive activity of osteoclasts and enhance the 
function of osteoblasts, and the design of biomaterials with the ability to induce the 
processes of osteogenesis and angiogenesis, involved in the regeneration of bone tissue. 
 
Silicon substituted hydroxyapatite (SiHA) and nanocrystalline hydroxyapatites (nano-
HA), are especially promising for the preparation of 3D scaffolds for the treatment of 
osteoporotic bone and the repair of bone defects, compared to other bioceramics. The 
decoration of these scaffolds with growth factors such as vascular endothelial growth 
factor (VEGF), an angiogenesis and osteogenesis inducer, represents one of the most 
useful alternatives to improve scaffold performance. 
 
On the other hand, mesoporous bioactive glass nanospheres (nanoMBGs) have great 
potential for the treatment of osteoporotic bone due to their specific characteristics and 
the possibility of loading anti-osteoporotic drugs inside them, which will be released into 
bone cells after their intracellular uptake. Among these drugs, ipriflavone (IP) is a 
synthetic isoflavone that inhibits bone resorption, maintains bone density, and prevents 
osteoporosis. The administration of IP loaded in nanoparticles (nanoMBG-IPs) for its 
intracellular release is a very promising alternative, since the amount of IP needed to 
modify the activity of bone cells would be much less than the amount applied 
systemically, and this strategy could avoid possible drug side effects. 
 
The objective of this Doctoral Thesis is the evaluation of the cellular response to two 
types of biomaterials designed for the treatment of osteoporotic bone through different 
experimental strategies: 
 

- 3D scaffolds prepared with silicon-substituted hydroxyapatites and treated with 
vascular endothelial growth factor (Chapter 1) 
- Mesoporous silica nanospheres loaded with ipriflavone as an antiosteoporotic 
drug (Chapter 2) 

 
The in vitro and in vivo studies carried out in this Doctoral Thesis demonstrate that 
macroporous crystalline hydroxyapatite scaffolds treated and untreated with VEGF 
(SiHA and SiHA/VEGF, respectively) are excellent candidates for the treatment of 
osteoporotic bone, since they allow bone remodeling, favoring the adhesion and growth 
of osteoblasts but delaying the differentiation of osteoclasts and their resorptive 
activity. In addition, preosteoblasts are capable of adhering to its surface, proliferating 
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and differentiating into mature osteoblasts, key processes for osteogenesis. These 
scaffolds allow the growth of endothelial progenitor cells (EPCs), thus being able to 
develop angiogenesis, or vascularization, around the biomaterial and in the surrounding 
tissues. When implanted in osteoporotic sheep, it has been observed that SiHA and 
SiHA/VEGF scaffolds improve the thickness of newly synthesized bone trabeculae and 
the percentage of ossification. However, nanocrystalline silicon-substituted 
hydroxyapatite scaffolds treated and untreated with VEGF (nanoSiHA and 
nanoSiHA/VEGF, respectively) delay in vitro differentiation of preosteoblasts and their 
degradation in vivo is accelerated, causing particle migration outside the area of 
implantation and the appearance of inflammatory components. All this results lead to 
discard these nanocrystalline silicon-substituted hydroxyapatite materials (nanoSiHA 
and nanoSiHA/VEGF) as bone substitutes and allows us to propose VEGF-treated 
crystalline hydroxyapatite scaffolds (SiHA/VEGF) as excellent candidates for the 
treatment of osteoporotic bone. 
 
On the other hand, in this Doctoral Thesis, two in vitro co-culture models have been 
optimized to evaluate the effect of nanomaterials under conditions that mimic the 
intercellular communication that occurs in vivo between different cell types. One of 
them consists on the growth of osteoblasts and osteoclasts (differentiated in vitro from 
RAW 264.7 macrophages), an experimental model that has shown that the presence of 
osteoblasts delays osteoclast differentiation, probably by modulating the release of 
molecules such as RANKL and OPG. The second co-culture model consists on the growth 
of RAW 264.7 macrophages and endothelial progenitor cells (EPCs), in which the 
modulatory effect of macrophages on these angiogenic cells can be analyzed. 
 
Studies carried out in vitro with unloaded (nanoMBGs)  and ipriflavone-loaded bioactive 
mesoporous glass nanospheres (nanoMBG-IPs) have demonstrated their efficient 
intracellular incorporation by all cell types evaluated (osteoblasts, osteoclasts, 
preosteoblasts, EPCs, macrophages and lymphocytes), through various mechanisms of 
endocytosis and in a dose-dependent manner. The two types of nanospheres used do 
not have negative effects on the proliferation or specific activity of the cell types studied. 
When the drug is present (nanoMBG-IPs), an osteogenic effect is produced by enhancing 
the differentiation of preosteoblasts to mature osteoblasts, measured through ALP 
activity, as well as a positive effect on the balance of bone remodeling, since they allow 
the correct proliferation and activity of osteoblasts and reduce the resorptive activity of 
differentiated osteoclasts in vitro. The intracellular incorporation of nanoMBGs and 
nanoMBG-IPs in EPCs promotes the expression of VEGFR2, more pronounced after 
intracellular drug release, showing the potential of these nanospheres to induce the 
angiogenesis process. Regarding the immune response triggered by these nanospheres, 
it has been evaluated using RAW 264.7 macrophages and the AE103 and SR.D10 cell 
lines, representative of Th1 and Th2 lymphocytes, respectively. It has been 
demonstrated that these nanomaterials do not induce the polarization of macrophages 
to the proinflammatory phenotype M1 and also favor the anti-inflammatory/repairing 
phenotype M2, which is key in tissue repair processes. These nanospheres also do not 
modify the adaptive immune response, measured through the activation and 
production of proinflammatory cytokines in Th1 and Th2 lymphocytes. 
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The results obtained in vivo in osteopenic rabbits, which are currently under 
development, show that nanoMBG-IPs produce an increase in the thickness of the 
trabeculae and in their bone density. All these evidences lead to propose nanoMBG-IPs 
as an excellent nanomaterial for the treatment of osteoporosis by local administration 
in areas that begin to show bone density loss due to an imbalance in the bone 
remodeling process. 
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INTRODUCCIÓN 
 
1.Biomateriales 
 
1.1. Concepto de biomaterial 
 
Se define biomaterial como un material de origen natural o sintético, diseñado para 
entrar en contacto con un tejido vivo, solo o formando parte de un sistema, con el 
objetivo de reemplazar alguna de sus partes o generar una función determinada durante 
un tratamiento terapéutico o diagnóstico1.  
 
Para el diseño de cualquier biomaterial es necesario tener en cuenta aspectos 
fundamentales relacionados con sus propiedades mecánicas, físicas, químicas y 
biológicas. Entre estos aspectos cruciales destacan1: 
 
- Biocompatibilidad: Un material es biocompatible si su implantación y presencia no 

producen una respuesta adversa en el organismo receptor, tanto de forma local 
como sistémica. El biomaterial, además de no ser citotóxico, debe generar una 
respuesta celular y tisular beneficiosa considerando la aplicación para la que ha sido 
diseñado2-3. 

- Biofuncionalidad: el biomaterial debe satisfacer los objetivos y funciones para los 
que ha sido ideado, teniendo en cuenta los tipos celulares con los que entrará en 
contacto al ser implantado3. 

- Posibilidad de fabricación: el biomaterial debe poder ser desarrollado a partir de su 
diseño, empleando las tecnologías existentes y asegurando su calidad4. 

- Propiedades mecánicas: en función de su aplicación, la resistencia a la tracción a la 
fatiga y a la corrosión, así como su elasticidad, el acabado de la superficie y la dureza 
pueden resultar críticos4-5. 

- Propiedades físicoquímicas: en la preparación y el diseño de biomateriales deben 
considerarse diversas características fisicoquímicas que afectan a la adhesión y 
proliferación celular como la humectabilidad, rugosidad y carga eléctrica de la 
superficie, así como el tamaño y la distribución de los poros en materiales porosos6. 

- Propiedades biológicas: La incorporación en la superficie del material de factores 
bioactivos como iones metálicos, factores de crecimiento, proteínas de la matriz 
extracelular o componentes con la secuencia RGD (Arg-Gly-Asp), implicada en la 
interacción de las proteínas de la matriz con las células, puede mejorar la adhesión 
celular, favoreciendo la integración de los biomateriales diseñados para 
regeneración tisular6. 

 
 
1.2. Evolución histórica de los biomateriales 
 
El estudio de los biomateriales ha tenido un crecimiento exponencial a lo largo de los 
últimos 60 años en los que se ha producido una evolución progresiva, desde la utilización 
de materiales inertes como sustitutos de tejido vivo, hasta el diseño a la carta de 
biomateriales funcionalizados con propiedades bioactivas y biodegradables, que logren 
la reparación y la regeneración de dicho tejido. 
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El primer registro relacionado con la presencia de materiales en el cuerpo humano data 
de hace más de 9000 años según revelaron los restos arqueológicos del hombre de 
Kennewick, que vivió con la punta de una lanza clavada en la cadera y cuya herida curó, 
siendo asimilado el material por el organismo. 
 
En el año 1500 a.C. en el antiguo Egipto, se utilizaban hilos de lino para hacer suturas y 
metales para hacer empastes, agujas y placas óseas. 
En el año 600 a.C. los mayas utilizaban el nácar de conchas marinas como implantes 
dentales y posteriormente, en el año 200 a.C. en Francia se utilizaban los metales para 
preparar dientes7. 
 
Más tarde, en 1829 H.S. Levert realizó el primer estudio in vivo de biocompatibilidad de 
diversos materiales para implantes. Lo llevó a cabo en perros y empleó metales como el 
oro, la plata, el plomo o el platino, observando que éste último era el más tolerado por 
el organismo. En 1924, M.D. Zierold completó el estudio y observó cómo el hierro y el 
acero, con su corrosión, provocaban la resorción del hueso adyacente al implante, así 
como el cobre, el magnesio, el níquel y el zinc decoloraban el tejido de alrededor, 
mientras que el oro, la plata y el plomo eran bien tolerados, pero no se obtenían buenas 
respuestas mecánicas. Sin embargo, la estelita, aleación de cobalto, cromo y molibdeno, 
sí era tolerada y presentaba buena resistencia in vivo7-8.  
 
Gradualmente se fueron desarrollando biomateriales diseñados para aplicaciones muy 
específicas como hidrogeles como materiales blandos, hidrofílicos y elásticos idóneos 
para lentillas (1936), poliuretanos elásticos para válvulas cardíacas (Otto Bayer, 1937), 
polietilenglicol (PEG) para prolongar el tiempo de vida de enzimas en la industria 
biotecnológica (1944) y siliconas de baja toxicidad empleadas en membranas de diálisis 
(1950). 
 
Los primeros avances en ingeniería ósea estuvieron centrados en la búsqueda de un 
sustituto estructural de cadera. En 1891 se realizó el primer trasplante con un injerto de 
marfil que no resultó exitoso. Unos años más tarde, en 1925, Smith-Petersen probó con 
un recubrimiento de vidrio sobre la cabeza del injerto que no resultó duradero. Entre 
1930 y 1956 se probaron diferentes tipos de recubrimiento como el cromo, el acero 
inoxidable o las resinas acrílicas. 
 
En 1958 John Charnely mejoró el diseño de prótesis de cadera recubriéndola con teflón, 
que resultó poco biocompatible debido al alto porcentaje de residuos liberados con el 
desgaste. Tres años después cambió el material de recubrimiento por polietileno de 
ultra alto peso molecular, obteniendo resultados más exitosos7. 
 
En 1929, la industria dental creó el Vitallium, una aleación de cobalto (65%), cromo 
(35%) y molibdeno (5%), que tuvo un gran éxito como sustituto y soporte dental7. En 
1952, Branemark descubrió de manera fortuita que el titanio que había empleado para 
observar procesos de reparación de tejido tras una cirugía, permanecía meses después 
unido al hueso. Definió entonces el término de osteointegración y desarrolló la 
aplicación de titanio como sustituto óseo y dental9. 
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En 1960 empezó a emplear el ácido poliláctico-glicolítico en fijaciones ortopédicas y 
suturas, así como en forma de andamios (“scaffolds”) en ingeniería de tejido óseo, 
debido a su lenta degradación y a la posibilidad que ofrece de liberar de forma 
controlada fármacos y proteínas9. 

Unos años más tarde, en 1969, comienzó a utilizarse la hidroxiapatita como sustituto 
óseo en forma pulverizada y compacta. A su vez, Larry Hench desarrolló cerámicas con 
elevada concentración de iones de Ca y P con el objetivo de promover su unión al hueso 
y sintetizó el vidrio 45S (44,5 wt% SiO2) o Bioglass7,10. En este contexto, se desarrollaron 
los vidrios bioactivos mesoporosos, biocerámicas para la reparación del tejido óseo 
debido a su capacidad de imitar los procesos de mineralización del hueso en contacto 
con fluidos biológicos, lo que les permite unirse al tejido óseo adyacente11. Además, la 
posibilidad de introducir fármacos en los poros de estos materiales mesoporosos, 
demostrada por la profesora María Vallet-Regí hace 20 años, y la capacidad de adaptar 
la estructura de los poros y las propiedades texturales a nanoescala, permite un control 
muy preciso de la capacidad de carga y liberación de diferentes productos 
farmacéuticos, como los fármacos antiosteoporóticos, antimicrobianos y agentes 
antitumorales12-14. 

En la actualidad, los retos en investigación en biomateriales están 
centradosprincipalmente en la producción de matrices para medicina regenerativa, 
capaces de promover la formación de tejido allí donde se aplican, en el diseño de 
sistemas de liberación controlada de fármacos para tratamiento de diferentes 
enfermedades, en la preparación de superficies bifuncionales modificadas para permitir 
albergar componentes biológicos, y en el estudio de nanomateriales con muy diversas 
aplicaciones biomédicas. 
 
 
1.3. Tipos de biomateriales  
 
Los biomateriales pueden clasificarse considerando diversos criterios, como son su 
composición y la respuesta que producen en el organismo. 

a) Atendiendo a su composición, los biomateriales se pueden clasificar en1,4,15: 

- Metales 
Los metales son excelentes materiales en cuanto a sus propiedades mecánicas. 
Poseen una elevada dureza y ductilidad, lo que les confiere alta resistencia de 
carga. Además, son conductores térmicos y eléctricos y las aleaciones que se 
emplean en la clínica presentan una elevada resistencia a la corrosión, 
biocompatibilidad y coste económico razonable. Son típicamente inertes y a 
nivel biomédico se pueden dividir en tres subcategorías: acero inoxidable, 
combinaciones de cobalto-cromo-molibdeno, y titanio y sus aleaciones. Las 
aplicaciones más frecuentes son las prótesis de cadera, los implantes dentales y 
las herramientas de sutura. 
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- Cerámicas 
Son materiales duros, rígidos, fuertes, frágiles, resistentes a la corrosión y al 
desgaste y tienen una baja densidad. Su empleo es interesante en lugares en los 
que van a sufrir fuerzas de compresión, pero no de tensión puesto que tienen un 
alto módulo de Young. En cuanto a la conducción de electricidad o temperatura, 
se consideran materiales aislantes. Según su composición, pueden ser inertes, 
activas o resorbibles. Estos materiales se utilizan principalmente para implantes 
dentales y ortopédicos. 

 
- Polímeros  

Son los materiales más utilizados en aplicaciones biomédicas, debido a su 
elevada durabilidad, flexibilidad, resistencia bioquímica, ligereza, 
biocompatibilidad y facilidad de fabricación. Pueden ser inertes o resorbibles. 
Presentan una elevada durabilidad y facilidad de fabricación, sin embargo, 
pueden deformarse con el tiempo. Los polímeros son ampliamente utilizados 
para injertos vasculares, válvulas cardíacas, corazones artificiales, cementos 
óseos, reemplazos de articulaciones y marcapasos. 

 
- Materiales compuestos 

Están formados por dos o más materiales metálicos, cerámicos o poliméricos y 
se componen del conjunto de una matriz y otro elemento con el que se rellena, 
con el objetivo de reforzarla aportando las propiedades necesarias para la 
función que va a desempeñar. La principal ventaja que presentan es que se 
producen a medida y presentan una elevada dureza, sin embargo, pueden 
resultar difíciles de fabricar. Los materiales compuestos se utilizan 
principalmente como cementos óseos y para la fabricación de lentillas y resinas 
dentales. 

 
 
b) Atendiendo a la respuesta producida en el organismo, los biomateriales se pueden 
clasificar en1,4:  
 
- Bioinertes 

Los biomateriales bioinertes mantienen su estructura y causan una respuesta 
mínima o nula en el organismo en que se introducen. Por otra parte, al no ser 
reconocidos por éste, pueden provocar la formación de una cápsula fibrosa 
(fundamentalmente de colágeno) a su alrededor que los aísla e impide el 
contacto directo con el organismo, generando así una barrera física con el 
mismo. Los materiales bioinertes se utilizan para la preparación de prótesis 
metálicas de cadera y prótesis dentales. 

 
- Bioactivos 

En la década de los 80, se comienzan a desarrollar biomateriales funcionalizados 
capaces de comunicarse con el microentorno en el que se implantan, es decir, 
materiales que presentan bioactividad, promoviendo la unión con el tejido que 
lo rodea. Los más comunes son los fosfatos de calcio, como la hidroxiapatita, y 
los vidrios bioactivos,como el Bioglassâ. En la actualidad se trabaja en el diseño 
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de biomateriales funcionalizados de tal modo que puedan inducir la adhesión, 
proliferación y diferenciación de células sobre su superficie, conduciendo a la 
regeneración tisular del área en que se implantan. 

 
- Biorresorbibles 

Los biomateriales biorresorbibles o degradables van liberando gradualmente sus 
componentes a los tejidos de alrededor y se disuelven por completo con el paso 
del tiempo hasta verse reemplazados por el tejido biológico. Estos productos de 
degradación se incorporan a los procesos metabólicos del hospedador y quedan 
retenidos en el organismo o bien, se excretan. Un material bioactivo puede 
resultar biorresorbible disminuyendo su tamaño de partícula o incrementando 
su carácter hidrofílico16. Pertenecen a este grupo los copolímeros de ácido 
poliláctico-poliglicólico, los óxidos de calcio y los carbonatos de calcio.  

 
 
1.4. Biocerámicas 
 
El avance de la tecnología, el desarrollo de la sanidad y las mejoras en el estilo de vida 
de la población, han conducido a un aumento de la esperanza de vida, y con ello, a la 
aparición de patologías asociadas a la edad y al deterioro físico. En este sentido, se 
estima que en el año 2050 existirán más de mil millones de personas que superen los 60 
años de edad en el mundo17. 
 
Entre las enfermedades relacionadas con la edad se encuentran la artrosis y la 
osteoporosis, producidas por la degradación que el esqueleto humano comienza a sufrir 
a partir de los 30 años17.  
 
En este contexto, frente a la posibilidad de utilizar sustitutos para reemplazar el tejido 
dañado, existe un interés creciente hacia aquellos materiales capaces de promover la 
regeneración y el crecimiento de dicho tejido. De esta forma, se evitan además los 
riesgos que presentan otras posibilidades como el trasplante autólogo (del propio 
individuo) o el xenotrasplante (tejido procede de otra especie, generalmente cerdo), 
limitados por su disponibilidad y por las complicaciones asociadas, como la 
incompatibilidad a nivel de sistema inmune, las posibles infecciones y los riesgos 
derivados de la propia cirugía. Actualmente, los nuevos materiales diseñados para 
regeneración tisular ósea, actúan como andamios o sustratos de las células que los van 
a colonizar, induciendo la síntesis de nueva matriz ósea1. 
 
Las biocerámicas han jugado un papel clave en el desarrollo de implantes óseos y 
dentales para reemplazar y/o reparar tejido dañado, por enfermedad o tras un 
traumatismo.   
 
Son materiales inorgánicos con uniones iónicas y covalentes y, según su estructura 
iónica, se pueden encontrar biocerámicas cristalinas, no cristalinas y vidrios.  
Cuanto más soluble o iónica es una cerámica, más facilitará la formación de nuevo hueso 
a su alrededor, proceso conocido como osteoinducción. Por el contrario, las cerámicas 
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más insolubles e inertes, pueden servir de andamio para la adhesión y el crecimiento de 
las células óseas, proceso conocido como osteoconducción18. 
 
Según su solubilidad y el formato en que se utilicen, las aplicaciones biomédicas de las 
biocerámicas pueden variar. En forma particulada son ampliamente empleadas en el 
relleno de pequeños defectos óseos, si son fosfatos de calcio solubles se pueden 
emplear en estructuras en crecimiento para promover la osteoinducción y si son 
andamios o cementos poco solubles, servirán como soporte para el crecimiento de 
células óseas sobre su superficie, promoviendo la osteoconducción.  
 
Es importante destacar que el tamaño de los cristales que conforman la biocerámica 
viene condicionado por la temperatura de síntesis de la misma. Así, a elevadas 
temperaturas, mayores son los cristales y menor la reactividad de la cerámica. Por otro 
lado, se pueden producir estructuras más o menos compactas, de distinta porosidad y 
con un determinado tamaño de poro, lo que también condicionará su reactividad16,18. 
 
Con el fin de mimetizar la superficie ósea y conseguir propiedades concretas en las zonas 
del biomaterial expuestas al tejido óseo, se pueden utilizar diferentes estrategias. Entre 
ellas destaca el recubrimiento de diversos materiales con hidroxiapatita, proteínas de la 
matriz extracelular, fármacos, factores de crecimiento y péptidos relacionados con el 
proceso de adhesión celular19.  
 
Las biocerámicas se pueden clasificar atendiendo a su reactividad y a la respuesta que 
generan en el organismo en que se implantan, así como agruparse en distintas 
generaciones de acuerdo con sus características. 
 
a) Clasificación de las biocerámicas atendiendo a su reactividad y a la respuesta que 
generan en el organismo en que se implantan16,20 

 
- Bioinertes 

 
Alúmina (Al2O3) 
La alúmina u óxido de aluminio presenta elevada resistencia a la corrosión y al 
desgaste y una buena biocompatibilidad. Fue la primera cerámica en utilizarse 
ampliamente, primero en 1963 en prótesis articulares y espaciadores 
interespinosos21 y después, en 1967, en implantes dentales4,18. 
 
Zirconia (ZrO2) 
Las biocerámicas compuestas de zirconia poseen mayor tenacidad ante una 
fractura, mayor resistencia a la tensión y un módulo de Young inferior al de las 
compuestas de alúmina. Sin embargo, no presentan un buen comportamiento 
frente a la fricción y el desgaste y en contacto con fluidos fisiológicos, su 
resistencia se ve reducida con el tiempo. Este material se empleó por primera 
vez en 1986 como una alternativa a la alúmina en la fabricación de cabezas 
femorales22 y posteriormente, en 1993, en implantes dentales23, en 
reemplazamientos de cadera, rodillas, dientes, tendones y ligamentos24. 
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Carbón 
La principal ventaja de este tipo de materiales es que no sufren fatiga, pero son 
frágiles y presentan baja resistencia a la tensión. Normalmente se realiza una 
deposición superficial o recubrimiento mediante gases convectivos en los que 
los productos orgánicos se queman o precipitan en el propio proceso y salen a 
través de un espray, o bien, se utiliza en forma de fibras de refuerzo en 
materiales compuestos. Entre sus usos se encuentran los recubrimientos de las 
válvulas cardíacas y los implantes dentales intraóseos4.  

 
- Bioactivas 

 
Vidrio 
En función de la proporción que tenga de SiO2, Na2O, CaO y P2O5, los vidrios 
presentan diferentes grados de bioactividad, pudiendo ser desde bioinertes 
hasta biodegradables24. En función de los agentes de nucleación empleados y la 
temperatura a la que tenga lugar el proceso, se formarán capas de cristales más 
o menos uniformes. Una vez implantado, se produce un intercambio iónico y la 
hidrólisis de las capas de vidrio de la superficie ricas en sílice, así como la 
disolución y difusión de iones de calcio (Ca2+) y fosfato (PO4

3-) que favorecen la 
formación de nuevas capas de fosfato cálcico amorfo en su superficie25. Se utiliza 
en implantes dentales, de oído medio, articulares, tornillos y clavos 
intramedulares. 

 
Bioglass 45S5 
Es un tipo de vidrio cerámico comúnmente empleado en odontología y en 
ingeniería de tejido óseo para rellenar pequeños defectos, ya que su porosidad 
favorece su resorción y su elevada bioactividad facilita su integración en el tejido 
óseo24. 

 
- Biorresorbibles 

 
Fosfatos de calcio 
Su principal característica es la porosidad que presentan, semejante a la del 
hueso esponjoso26, permitiendo además la formación de una capa de 
hidroxiapatita sobre su superficie, por lo que es el tipo de biomaterial más 
empleado para regeneración ósea, ya que es tanto bioactivo como 
biorresorbible27-30. 

Dentro de este grupo de biocerámicas, la hidroxiapatita cálcica sintética 
(Ca10(PO4)6(OH)2) es la cerámica de referencia en la reconstrucción ósea, ya que 
tiene una relación de Ca/P similar a la de los depósitos minerales del hueso, una 
estructura cristalina y una densidad similares a la ósea31. Es biocompatible, 
bioactiva y osteoconductiva, es decir, permite la adhesión celular sobre su 
superficie y el crecimiento de hueso nuevo18. Por todas estas características, es 
comúnmente utilizada en implantes dentales y ortopédicos, reconstrucciones de 
mandíbula, cirugía facial y reparaciones de oreja, nariz y garganta. Se pueden 
realizar sustituciones iónicas que mejoren algunas de sus propiedades, 
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modificando la estructura de su superficie y su carga eléctrica o bien, 
introduciendo iones que se liberen cuando se produzca la resorción del material 
y potencien propiedades como la adhesión y proliferación de células sobre su 
superficie, y con ello, la regeneración del hueso18. 

b) Clasificación de las biocerámicas por generaciones16,20,32 

- Biocerámicas de primera generación 
 
Su estudio comienza en la década de los 60, cuando se pretendía producir 
materiales lo menos reactivos posible, estables, no tóxicos, biocompatibles y 
resistentes a la corrosión y al desgaste. Debido a su falta de reacción con el 
organismo vivo, suelen conllevarla formación de una cápsula fibrosa aislante a 
su alrededor, fundamentalmente de colágeno33. Los ejemplos más 
representativos son la alúmina y la zirconia16. 

 
- Biocerámicas de segunda generación 

 
Alrededor de los 80 se comenzó a trabajar en el desarrollo de materiales que 
reaccionaran con el organismo en el que se introducían, generando una 
respuesta bioactiva y/o su reabsorción. Los vidrios bioactivos y algunos fosfatos 
cálcicos son ejemplo de biocerámicas de segunda generación. 

 
- Biocerámicas de tercera generación 

 
Es el grupo de biocerámicas más reciente, son capaces de promover la 
estimulación y regeneración del tejido óseo (osteoinducción) y no únicamente 
su reemplazo. Algunas de estas cerámicas se basan en biocerámicas de segunda 
generación de escala nanométrica, que actúan como andamios, a las que se les 
ha introducido un fármaco o metabolito en sus poros16,34. 

 
 
1.5. Nanomateriales  
 
La tecnología de los biomateriales ha avanzado en el desarrollo de piezas cada vez más 
pequeñas optimizando sus propiedades físicoquímicas con el objetivo de conseguir 
mejores respuestas fisiológicas, mejorando la precisión en la administración de 
fármacos para la reducción de su dosis, o en diagnóstico clínico, permitiendo la 
reducción del tamaño de sensores y sondas1.  
 
En este contexto nacen los nanomateriales, de tamaño ideal igual o inferior a 100 nm, 
al menos en una dimensión. Entre los nanomateriales de aplicación biomédica se 
encuentran las nanopartículas de sílice diseñadas con mesoporos dealrededor de 2-3 
nm de diámetro, lo que permite la carga de fármacos de aproximadamente 1 nm en su 
interior, sirviendo así de nanovehículo. Cada una de estasnanopartículas, de 100 nm de 
diámetro, presenta una superficie de 500-1500 m2, que además se puede modificar para 
favorecer la adsorción de moléculas, lo que amplía considerablemente la cantidad de 
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fármaco que se puede cargar en su interior. La administración local e intracelular de 
estos nanomateriales permite suministrar al tejido altas dosis de manera dirigida, 
mejorando el perfil farmacológico y reduciendo los efectos secundarios que produce el 
fármaco no vehiculizado35.  
 
El uso de nanopartículas de vidrio mesoporoso bioactivo como vectores en el 
transporte de sustancias con un efecto terapéutico requiere que su composición sea 
biocompatible, que el fármaco incorporado se mantenga estable y bioactivo, y que la 
propia partícula sea estable a nivel físico, químico y microbiológico36-37. Esto hace 
posible el tratamiento de patologías de forma localizada, favoreciendo la regeneración 
del tejido en que se implantan. El primero en emplearlas como sistema liberador de 
fármacos fue el grupo de Xia y Chang cargándolas con gentamicina como antibiótico de 
amplio espectro38. Estos investigadores mostraron cómo se producían dos cinéticas de 
liberación del fármaco diferentes en función de dónde se realizara la carga, si en la 
superficie o en el interior de los poros. Esto abrió un nuevo campo de trabajo, pudiendo 
utilizar las nanopartículas en el tratamiento de diversas patologías39-40. Las 
nanopartículas de sílice mesoporosa muestran como principales ventajas con respecto 
a las demás biocerámicas su elevada estabilidad mecánica, térmica y química, así como 
su alta capacidad de adsorción y, por tanto, carga de fármacos en sus poros. Además de 
la facilidad de funcionalización, tanto de su interior como de su superficie, a través del 
elevado número de grupos silanol (Si-OH) que presentan, hace posible la unión de 
fármacos y factores de crecimiento mediante puentes de hidrógeno y fuerzas de Van de 
Waals38,41. 
 
Estos nanomateriales también se emplean en diagnosis de diversas patologías debido a 
la elevada sensibilidad, rapidez y precisión que presentan, en teranosis para visualizar y 
evaluar la eficacia de un tratamiento o en nanodispositivos como biosensores o 
nanorobots37. Su composición, estructura y reducido tamaño permiten añadir sobre su 
superficie ligandos de vectorización para guiar al nanosistema hacia el tejido diana 
(como anticuerpos o un polisacárido dirigidos a células tumorales), agentes 
silenciadores para que pasen desapercibidos hasta llegar a su lugar de acción (como 
PEG) o componentes sensibles a estímulos que permitan ajustar la farmacocinética de 
acuerdo a estímulos relacionados con la condición patológica (como especies reactivas 
de oxígeno)42-43.  
 
En cuanto a su eliminación, las nanopartículas de sílice mesoporosa son biodegradables 
y biocompatibles, ya que sus productos de degradación no son citotóxicos ni se produce 
acumulación en órganos y se excretan por vía normal a través de hígado y riñones44-45. 
 
Algunos de los objetivos futuros de estos nanomateriales son utilizarlos como vehículos 
de fármacos altamente tóxicos para reducir su dosis, vehículos de nuevos agentes como 
siRNA u otros ácidos nucleicos, utilizarlos en teranosis a tiempo real y para optimizar 
tratamientos de inmunoterapia y vacunación46-48.  
 
 
 
 



	

50 
 

Introducción 

2. Tejido óseo 
 
Los huesos son estructuras altamente resistentes y elásticas cuya función principal es 
ofrecer soporte estructural y protección a los órganos vitales. Además, los huesos 
participan en la regulación del pH sanguíneo y de los niveles de calcio y fósforo en el 
organismo. Por otra parte, la médula ósea es el lugar donde se produce la 
hematopoyesis o generación de las células sanguíneas49.  
 
El tejido óseo es un tipo de tejido conjuntivo en el que las células que lo forman están 
embebidas en una matriz mineralizada compuesta principalmente por hidroxiapatita, 
colágeno y agua (Fig. 1). Este tejido se caracteriza por presentar un exterior duro y 
compacto (hueso cortical) y una zona central esponjosa (trabécula)50.  
 
 

 
Figura 1. Componentes del hueso. Desde la dimensión macroscópica hasta la microscópica.  
 
Cada hueso está rodeado por una membrana fibrosa o periostio, formada por tejido 
conjuntivo y repleta de vasos sanguíneos y terminaciones nerviosas. Por debajo de ella 
se encuentra el endostio o monocapa de tejido conjuntivo con función osteogénica que 
separa el tejido óseo compacto, robusto y con estructura laminar, del tejido esponjoso, 
más elástico y contenedor de la médula ósea. 
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Figura 2. Componentes del diente. Principales células formadoras de cada capa. 
 
El tejido óseo y los dientes están relacionados anatómica y funcionalmente51. La dentina, 
tejido que se encuentra en los dientes debajo del esmalte, tiene una composición similar 
a la matriz del hueso, ya que está compuesta por cristales de hidroxiapatita, fibras de 
colágeno y proteínas. En los dientes, las células se encuentran en la pulpa dental, tejido 
conjuntivo laxo en la parte interior del diente, presentando extensiones citoplasmáticas 
hacia la dentina, donde se encuentra el otro tipo celular característico de este tejido 
(Fig. 2). Los odontoblastos tienen capacidad de remodelar la dentina en respuesta a 
estímulos como el estrés mecánico52. 
 
 
2.1. Tipos de hueso 
 
Los huesos pueden clasificarse considerando diversos criterios, como son su estructura 
macroscópica, estructura microscópica y su morfología50,52. 
 
a) Estructura macroscópica 
En función de la disposición de las laminillas óseas, en el hueso se distinguen dos tipos 
de estructura macroscópica: 
 
- Tejido óseo compacto o cortical: más denso, localizado en la periferia del hueso. 

Las laminillas óseas se organizan en unidades funcionales llamadas osteonas, de 
manera paralela y concéntrica, dejando en el centro una luz central o conducto de 
Havers, por el que circulan los vasos sanguíneos y los nervios. Cada lámina 
intersticial está formada por laminillas orientadas en direcciones opuestas, lo que le 
otorga mayor resistencia mecánica a la torsión y a la tensión. Las osteonas se 
comunican entre sí a través de los canalículos de Volkman. 
 

- Tejido óseo esponjoso o trabecular: está formado por laminas óseas irregulares y 
cruzadas en forma de red porosa, delimitando cavidades areolares que albergan la 
médula ósea. Resistentes a la compresión y sensibles a ella: la tasa de remodelado 
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aumenta cuando se produce compresión en el hueso. Este tipo de estructura está 
más presente en las apófisis (protuberancia del hueso por la que se inserta a otro 
hueso o en la que se inserta un músculo) y epífisis (extremos) de los huesos largos y 
en los huesos cortos como las vértebras. Son especialmente susceptibles a 
enfermedades en las que disminuye la densidad ósea, como la osteoporosis. 

 
b) Estructura microscópica 
Dependiendo de la estructura microscópica e independientemente de la macroscópica, 
el tejido óseo se clasifica en: 
 

- Tejido óseo inmaduro, no laminar: es el hueso primario e inmaduro. En él las 
células se distribuyen al azar, ya que las fibras de colágeno también están 
entrelazadas de forma aleatoria sin seguir ningún tipo de organización. Esto lo 
hace más flexible y deformable. 
 

- Tejido óseo maduro y laminar: el tejido está dispuesto en láminas estructuradas 
y ordenadas. En este caso las fibras de colágeno se disponen en paralelo y a su 
vez con una orientación diferente a la de las fibras contiguas, otorgando 
resistencia al tejido.  

 
c) Morfología 
Atendiendo a su morfología, los huesos se clasifican en: 
 

- Huesos largos: las epífisis o extremos están formadas por tejido esponjoso 
recubierto de cartílago hialino mientras que la diáfisis o zona central está 
formada por tejido óseo compacto y contiene la cavidad medular, con la médula 
ósea, rodeada de una pequeña capa de hueso esponjoso. Ej. fémur, húmero, 
tibia, peroné, radio y cúbito. 

- Huesos cortos: no contienen médula ósea, tienen una fina capa de tejido óseo 
compacto exterior y un interior de hueso esponjoso. Ej. huesos de articulaciones 
móviles como los del carpo y del tarso. 

- Huesos planos: contienen dos capas delgadas de tejido óseo cortical, entre las 
que está el tejido óseo esponjoso. Ej. escápula, hueso frontal, hueso parietal, 
hueso occipital, ilíaco y costillas. 

- Huesos sesamoideos: están inmersos en ligamentos o tendones. Ej. rótula y 
hueso pisiforme. 

- Huesos neumatizados: contienen espacios revestidos por mucosa y llenos de 
aire. Ej. hueso etmoides, hueso esfenoides, maxilar y hueso temporal. 

- Huesos accesorios: no aparecen en todas las personas. Ej. fabela y hueso trígono.  
- Huesos irregulares: son aquellos que no se adaptan a ninguna otra categoría, 

como las vértebras.  
 
2.2. Componentes del tejido óseo 
 
El tejido óseo lo componen diferentes tipos celulares, encargados de mantener la 
estructura y las funciones óseas, inmersos en una matriz mineralizada, con la dureza 
necesaria para realizar su función protectora y de sostén52.  
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a) Matriz extracelular  
La matriz extracelular presenta un elevado componente mineral (70% de la matriz) y un 
componente orgánico (30%) que se detallan a continuación: 
 

- Componente inorgánico o mineral 
Está formado por cristales de hidroxiapatita [Ca10(PO4)6(OH)2], conteniendo 
fosfato cálcico (85%), carbonato cálcico (10%) y un 5% de otras sustituciones 
iónicas que aumentan su solubilidad (Mg2+, K+, Na+, citratos y otros iones) y 
modifican sus propiedades físicas53. Estos cristales se disponen entre las fibras 
de colágeno y generan estructuras excepcionalmente fuertes, rígidas y robustas.  
 
- Componente orgánico 
Constituido en un 90% por fibras de colágeno tipo I y V, de aproximadamente 50 
nm de calibre, entre las que se embeben los cristales de hidroxiapatita. Son las 
responsables de la elasticidad del hueso y de su resistencia a las fuerzas de 
tracción. Las fibras de colágeno se componen del conjunto de haces de fibrillas 
unidas, cada una de ellas formada a su vez por asociación de microfibrillas. El 
10% restante son proteínas no estructurales con funciones de regulación, 
desarrollo y crecimiento. Contiene macromoléculas de proteoglicanos 
(proporcionan resistencia a los esfuerzos de compresión), glicoproteínas 
(median en la adhesión de las células óseas sobre las proteínas de la fase 
orgánica de la matriz), proteínas dependientes de vitamina K, citoquinas, 
sialoproteínas y factores de crecimiento (como las proteínas morfogenéticas, 
BMPs). Entre las proteínas más relevantes destacan la osteocalcina, con un papel 
clave en la homeostasis del calcio (favorece su captación desde el torrente 
sanguíneo y atrae a los osteoclastos), la osteonectina, glicoproteína que favorece 
la unión entre las fibras de colágeno y los cristales de hidroxiapatita, y la 
osteopontina, sialoproteína que favorece la adhesión de las células a la matriz 
ósea. 

 
 
b) Células óseas 
En el tejido óseo se encuentran diferentes tipos celulares con funciones específicas que 
se detallan a continuación. 
 

- Células osteoprogenitoras 
Derivan de células madre mesenquimales de médula ósea y son las precursoras 
de los osteoblastos, encargados de la formación de hueso. Estas células se 
encuentran en la superficie externa (periostio) e interna del hueso (endostio) y 
en la microvasculatura que irriga el tejido óseo (pericitos perivasculares)54. 
 

- Osteoblastos 
Son células grandes y poliédricas, de aproximadamente 20-30 µm, con un 
aparato de Golgi y retículo endoplasmático rugoso de gran tamaño, típico de 
células encargadas de sintetizar grandes cantidades de proteínas. Se comunican 
con la matriz extracelular, y con los osteoblastos y los osteocitos de alrededor 
mediante proteínas transmembrana o integrinas.  
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Su principal función es la síntesis del componente orgánico de la matriz 
extracelular, constituido principalmente por colágeno tipo I, proteoglicanos, 
proteínas de adhesión, osteocalcina, y factores de crecimiento. Además, dirigen 
la disposición de las fibrillas de la matriz y participan en la mineralización del 
osteoide (principalmente formado por sulfato de condroitina y osteocalcina) por 
acción de la fosfatasa alcalina (ALP) a una razón de 2-3 µm diarios55.  

Existen marcadores para cada una de las fases de formación de nuevo tejido 
(síntesis de componente orgánico, organización de la matriz y mineralización de 
la misma), que coinciden con la expresión de los genes c-fos, c-jun, histona H4, 
colágeno I, fibronectina, factor transformante b, fosfatasa alcalina, sialoproteína 
ósea, osteopontina y osteocalcina.  
 
 

 
Figura 3. Diferenciación de los osteoblastos a partir de células madre mesenquimales. 

El proceso de diferenciación de los osteoblastos se produce a partir de células 
madre mesenquimales (Fig. 3) que evolucionan a células osteoprogenitoras 
(Runx2 positivas), que dan lugar a preosteoblastos (Osx positivas), los cuales se 
diferencian finalmente a osteoblastos maduros. Este proceso está 
fundamentalmente dirigido por la accióndel factor de transcripción 2 
relacionado con Runt (Runx2/Cbfa1), el factor de transcripción Osterix (Osx) y las 
proteínas morfogenéticas óseas (BMPs)56.  

Por otro lado, la vía Wnt/betacatenina (canónica) ejerce un efecto potenciador 
de la diferenciación a osteoblastos al activar la transcripción de los genes Runx2 
y Sox957 y la producción de osteoprotegerina (OPG), molécula producida por los 
osteoblastos, capaz de inhibir la diferenciación y actividad de los osteoclastos, 
células encargadas de la resorción ósea, como se indica más adelante58-59. En el 
proceso de diferenciación también participan otras moléculas a través de 
diferentes rutas de señalización. Los receptores Notch sufren la proteólisis de su 
dominio intracelular cuando se produce la unión de sus ligandos, translocándose 
al núcleo y actuando sobre la transcripción de genes relacionados con el 
mantenimiento de células progenitoras mesenquimales, para asegurar la 
disponibilidad de precursores para la diferenciación de osteoblastos60. 
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La hormona paratiroidea (PTH) promueve la proliferación de los osteoblastos y 
de sus precursores a través de la estimulación de la producción de factor de 
crecimiento insulínico tipo I (IGF-I)61. El factor de crecimiento transformante b 
(TGF-b) y la proteína morfogenética ósea (BMP) activan factores de transcripción 
relacionados con la diferenciación y el mantenimiento de los osteoblastos y con 
la migración de sus precursores a las zonas en las que se está produciendo 
resorción ósea, asegurando la formación de nuevo hueso durante el proceso de 
remodelado, como se indica más adelante62. 

A medida que los osteoblastos se diferencian, secretan secuencialmente 
proteínas como la osteopontina (OPN) y la fosfatasa alcalina (ALP), en etapas 
tempranas de diferenciación, y la sialoproteína ósea (BSP) y la osteocalcina 
(OCN), cuando ya se ha iniciado la mineralización, siendo utilizadas como 
marcadores de etapas tardías de diferenciación osteoblástica. 

Por otra parte, los osteoblastos producen el factor estimulante de colonias de 
macrófagos (M-CSF) y el ligando del receptor activador de NF-κB (RANKL), 
moléculas implicadas en la diferenciación de los osteoclastos u 
osteoclastogénesis, proceso tratado más adelante. 

Una vez termina su función (tienen una vida media de hasta 10 semanas), los 
osteoblastos pueden desaparecer por apoptosis63, transformarse en células de 
revestimiento o diferenciarse a osteocitos (el 15%)64.  

 
- Células de revestimiento  

Proceden de los osteoblastos que permanecen formando parte de las capas que 
tapizan la parte interior (endostio) o exterior (periostio) del hueso. Son células 
planas y alargadas, presentan un núcleo en forma de huso y muy pocos 
orgánulos. Su citoplasma emite prolongaciones a través de las cuales contactan 
con los osteocitos (como se indica después) y tienen un papel relevante de 
comunicación en el proceso de remodelado óseo mediante la producción de 
interleuquinas 6 (IL6 e IL11) y en la regulación de la homeostasis del calcio y del 
fosfato establecida entre el hueso y la sangre65-66. 
 

- Osteocitos 
Proceden de la etapa final de los osteoblastos al ser embebidos en la matriz ósea 
calcificada, formando una laguna osteocitaria u osteoplasto. Adquieren una 
forma estrellada con extensas prolongaciones citoplasmáticas y componen el 
tipo celular más abundante y longevo (hasta 25 años de vida media) del tejido 
óseo. Los osteocitos se comunican entre sí y con los osteoblastos y las células 
endoteliales a través de los conductos calcóforos o pequeños canales 
transversales que contienen sus prolongaciones citoplasmáticas67. Esta 
comunicación tiene lugar mediante uniones GAP por las que fluyen iones 
inorgánicos y pequeñas moléculas de señalización como RANKL, OPG, PGE2, Dkk 
y esclerostina y óxido nítrico68-69. 
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La función principal de los osteocitos es regular el mantenimiento de la matriz y 
del remodelado óseo, proceso que se explica más adelante. Estas células son 
capaces de detectar las variaciones mecánicas de carga y las microlesiones 
producidas en el hueso y traducirlas en una señal (mecanotransducción) para las 
células de revestimiento, que responden actuando sobre el remodelado óseo 
para mantener adecuadamente el tejido. Entre las proteínas secretadas por los 
osteocitos destaca la esclerostina, codificada por el gen SOST y que actúa como 
inhibidor de la diferenciación de osteoblastos mediante la inhibición de la vía 
Wnt canónica70-71. Cuando los osteocitos mueren por apoptosis, secretan RANKL, 
lo que produce la activación de los osteoclastos y la resorción del tejido óseo72. 

 
- Osteoclastos 

Derivan de células madre hematopoyéticas medulares precursoras de 
macrófagos y monocitos73. Son células grandes de alrededor de 100 µm, 
multinucleadas y con elevado número de mitocondrias y vacuolas. Presentan una 
membrana con borde en forma de cepillo, rica en integrinas en la zona por la que 
se adhieren a la superficie ósea para realizar la resorción del tejido. 
 
 

 
 
Figura 4. Diferenciación de los osteoclastos a partir de células hematopoyéticas. 
 
La diferenciación de los osteoclastos a partir de las células precursoras está 
regulada en gran medida por los osteoblastos. Como ya se ha indicado, los 
osteoblastos producen M-CSF y RANKL, los cuales se unen a sus respectivos 
receptores c-fms y RANK, en la superficie de los precursores de los osteoclastos 
produciendo su fusión en células multinucleadas, lo que constituye los primeros 
pasos de la osteoclastogénesis74. En este punto, los osteoclastos comienzan a 
sintetizar fosfatasa ácida resistente a tartrato (TRAP) y receptores de calcitonina 
(CTR)75. Si el estímulo de RANKL continúa, los osteoclastos se activan y 
comienzan a desarrollar su actividad resortiva.  
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Figura 5. Efectos de RANKL y OPG en la diferenciación y actividad de los osteoclastos.  

 
El mantenimiento del equilibrio entre la diferenciación de los osteoclastos y su 
actividad depende del balance entre las moléculas RANK, RANKL y OPG76. 
  
RANK, receptor para el ligando del factor NF-kb, se localiza en la membrana de 
osteoclastos desde sus primeras etapas de diferenciación, mientras que su 
ligando, RANKL, es una citoquina transmembrana que se encuentra en la 
superficie de osteoblastos y preosteoblastos, pudiendo también ser secretada 
por dichas células. Cuando receptor y ligando se unen, se activa una cascada de 
señalización que comienza con la activación de la proteína TRAF6, que activa al 
complejo NF-ĸB, que activa la expresión de los genes implicados en la 
diferenciación y actividad de los osteoclastos77-78.  
 
El tercer componente, la OPG u osteoprotegenerina, proteína circulante 
perteneciente a la superfamilia de los receptores de TNF79 y producida también 
por osteoblastos y preosteoblastos, se une al receptor RANK e inhibe los efectos 
de RANKL, actuando como antagonista77. Además, parece que, entre sus 
funciones, OPG tiene un papel relevante en el sistema circulatorio sanguíneo, 
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impidiendo la calcificación de las células de músculo liso formadoras de los vasos 
sanguíneos80-81. 

 
 
 
 

 
 
Figura 6. Comunicación de los distintos tipos celulares implicados en el remodelado óseo. 
 
 
2.3. Proceso de osificación 
 
Existen dos tipos de osificación (creación de nuevo hueso): directa o intramembranosa 
e indirecta o endocondral82. En ambos tipos de osificación, el proceso comienza con la 
diferenciación de los osteoblastos a partir de células osteoprogenitoras mesenquimales.  
 
a) Intramembranosa (directa) 
El tejido conjuntivo mesenquimal preexistente se osifica por acción de los osteoblastos, 
que sintetizan y secretan matriz extracelular formando el osteoide. A continuación, los 
osteoblastos producen la mineralización de esta matriz liberando Ca2+ y grupos fosfato, 
lo que finalmente conducirá a su propio atrapamiento y a su transformación en 
osteocitos82. 

 
b) Endocondral (indirecta) 
En este proceso el tejido cartilaginoso hialino va creciendo progresivamente y 
transformándose poco a poco en tejido óseo, actuando como molde durante la 
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osificación. El cartílago se va viendo desplazado por el tejido óseo, comenzando por la 
zona central (diáfisis) y creando un núcleo de osificación primaria que se va a desplazar 
hacia ambos lados del hueso. También aparecen células destructoras de hueso 
(osteoclastos) para ir desarrollando la cavidad medular desde esta zona central, por la 
que penetran los capilares sanguíneos y que se va desplazando hacia las epífisis. 
Después del nacimiento se generan en los extremos los centros de osificación 
secundarios. El remanente cartilaginoso queda en la diáfisis y es necesario para el 
crecimiento longitudinal del hueso. En los extremos o epífisis se encuentran los 
osteoclastos y osteocitos, modelando la forma del hueso y formando parte del tejido 
óseo esponjoso. Cuando la capa de cartílago de la diáfisis desaparece, el hueso deja de 
crecer a lo largo82-83.  
 
 
2.4. Remodelado óseo 
 
El remodelado óseo se produce mediante el acoplamiento de los procesos de resorción 
del hueso viejo por osteoclastos y formación de nuevo tejido por osteoblastos. Tiene 
lugar a lo largo de toda la vida del individuo y es imprescindible para mantener la 
integridad de la estructura ósea, evitando que se acumulen microfracturas debidas a 
fatiga y fragilidad, para permitir el correcto crecimiento del tejido y para asegurar el 
suministro de calcio y fosfato, a fin de mantener la homeostasis mineral del organismo. 
Cualquier alteración de este equilibrio de remodelación conducirá a la aparición de 
patologías, como la osteoporosis, en la que disminuye la densidad de masa ósea debido 
al predominio de la actividad resortiva de los osteoclastos sobre la actividad 
osteoblástica84. 
 
Durante el remodelado óseo, los osteoclastos diferenciados y activados llegan a la zona 
a resorber y se adhieren a ella a través de la región de su membrana en forma de cepillo. 
Esta región de la membrana se caracteriza por presentar múltiples repliegues, 
aumentando la superficie que va a entrar en contacto con la superficie ósea. La unión se 
produce a través de las integrinas avb3 del borde festoneado, que reconocen las 
secuencias Arg-Gly-Asp (RGD) del colágeno y otras proteínas de la matriz84. Tras la 
adhesión, se produce el sellado de la zona mediante la reorganización de los 
microfilamentos del citoesqueleto que forman el denominado anillo de actina, con el fin 
de aislar la futura laguna de resorción (o laguna de Howship) del fluido extracelular, y 
así mantener el microambiente marcadamente ácido, necesario para la disolución de la 
matriz.  
 
El osteoclasto comienza a liberar desde el citoplasma protones (H+) generados por la 
anhidrasa carbónica II (CA II) (Fig. 7). Esta enzima disocia el ácido carbónico (H2CO3) en 
protones (H+) y bicarbonato (HCO3

-), que se intercambia a su vez por cloro (Cl-) mediante 
un intercambiador Cl-/HCO3

- de membrana, que permite el mantenimiento del estado 
isoeléctrico intracelular.  
Los protones salen a la superficie de la matriz ósea de la laguna de resorción a través de 
bombas de protones dependientes de ATP (ATPasa de tipo V). Entre las bombas de 
protones se encuentran intercambiadores de cloro Cl- (CIC7) que intercambian 2 Cl- por 
cada H+. La formación de ácido clorhídrico (HCl) en la laguna de resorción produce su 
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acidificación y la disolución de los cristales de hidroxiapatita, generando iones calcio 
(Ca2+) y fosfato (PO4

3-). Además, los osteoclastos secretan enzimas lisosómicas 
proteolíticas como catepsina K (principal responsable de la degradación del colágeno de 
tipo I), metaloproteasas como MMP9, MMP13 o MMP1484 y glucuronidasas, que van a 
provocar la disolución de la parte orgánica de la matriz.  
 
Todos los productos de degradación son endocitados al interior del osteoclasto y 
transportados a la región basolateral de su membrana en vesículas ricas en fosfatasa 
ácida resistente a tatrato (TRAP), activada por la catepsina K, que estimula la síntesis de 
especies reactivas de oxígeno y promueve la degradación del colágeno de tipo I85. 
El contenido de estas vesículas se libera al exterior por exocitosis. Una vez que los 
osteoclastos han realizado el proceso de resorción en una zona del hueso, los 
osteoblastos reciben señales que determinan su migración hacia dicha región para la 
formación de hueso nuevo, produciendo el osteoide y llevando a cabo su mineralización. 
La interacción entre osteoblastos y osteoclastos es fundamental para el remodelado 
óseo84 (Fig. 6). 

Es interesante destacar que tanto el RANKL (molécula clave en la activación del 
osteoclasto), la OPG (antagonista de RANKL), la catepsina K (implicada en la degradación 
del colágeno como principal componente orgánico de la matriz extracelular), como el 
intercambiador de iones de cloro (CIC7) de la membrana festoneada del osteoclasto 
(relacionado con la formación de ácido clorhídrico en la laguna de resorción), 
constituyen dianas terapeúticas tanto para el tratamiento de la osteopetrosis, 
enfermedad producida por el exceso de mineralización de la matriz debido a la 
disminución de la actividad osteoclástica86, como para el tratamiento de la osteoporosis, 
cuya causa es el exceso de la resorción realizada por los osteoclastos87.  

 

 
 
Figura 7. Actividad osteoclástica llevada a cabo en la resorción ósea. 
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Numerosos factores hormonales regulan los procesos de producción y destrucción del 
tejido óseo. Entre estos factores destacan los indicados a continuación88-90: 

- Hormona paratiroidea (PTH), implicada en la resorción ósea 
- Calcitonina, promueve la formación de hueso 
- Hormona de crecimiento humana (somatotropa, STH), relacionada con la 

producción de cartílago 
- Hormonas sexuales, implicadas en la osificación del cartílago 
- Factor de crecimiento de fibroblastos 23 (FGF23), secretado por osteocitos, 

regula el contenido en fosfato 
 
Por otra parte, algunos desequilibrios óseos radican en el déficit de hormonas durante 
el crecimiento, como la falta de somatotropina o STH, que produce enanismo 
hipofisiario. Su administración exógena puede lograr un desarrollo esquelético 
prácticamente normal.  
La dieta también es una fuente importante de regulación del crecimiento óseo. Así, el 
aporte de fósforo, calcio y vitaminas A, C y D es esencial para conseguir un correcto 
desarrollo óseo.  
 
 
2.5. Osteoporosis 
 
La osteoporosis es una enfermedad metabólica ósea, progresiva y crónica, que puede 
afectar a toda la estructura ósea y predispone a un aumento de riesgo de fractura a 
quien la padece90. Es la enfermedad degenerativa con mayor incidencia en el mundo91-

92 y se calcula que el número de individuos que la padecerán se duplicará en los próximos 
20 años debido al aumento de la esperanza de vida de la población, estimándose que 1 
de cada 3 mujeres y 1 de cada 5 hombres sufrirá una fractura osteoporótica a lo largo 
de su vida, lo que implica un elevado coste económico93-94 (Fig. 8). 
 

 
Figura 8. Representación del riesgo de fractura osteoporótica a partir de los 50 años en la 
población europea y coste económico medio que supone. 
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En Europa 22 millones de mujeres y 5,5 millones de hombres mayores de 50 años sufren 
esta enfermedad y en España son más de 3 millones de personas las que la padecen (Fig. 
9) [Asociación Española con la Osteoporosis y la Artrosis].  
Las complicaciones más importantes de esta enfermedad son las fracturas, 
principalmente de vértebras y cadera, debido a su elevada mortalidad, morbilidad e 
impacto económico y sociosanitario. En un año se registran una media de 610.000 
fracturas de cadera en Europa y un número tres veces superior de fracturas vertebrales. 
Además, se registran una media anual de 42.000 muertes relacionadas con fracturas por 
fragilidad en toda la Unión Europea (Fig. 9) [Sociedad Española de Geriatría y 
Gerontología].  
 

 
 
Figura 9. Prevalencia de la osteoporosis en la Unión Europea y España. 

La osteoporosis involutiva primaria es aquella que no está relacionada con otras 
enfermedades, a diferencia de la osteoporosis secundaria. Es un síndrome degenerativo 
en el que los huesos sufren una descalcificación y atrofia progresiva, siendo cada vez 
más frágiles y susceptibles a fracturarse. Los huesos que más sufren este tipo de 
fracturas son los que más peso soportan como las vértebras, la cadera, el cuello del 
fémur y las muñecas95-96. 

Los principales factores de riesgo son la edad, la etapa de climaterio y la menopausia en 
las mujeres, la raza caucásica, la historia familiar y la del propio paciente97-98. El estilo de 
vida también juega un papel importante en el desarrollo de la enfermedad, así hábitos 
como el tabaquismo, el consumo de alcohol, la falta de ejercicio físico o las dietas bajas 
en vitamina D y calcio favorecen la aparición de la enfermedad y la agravan99. 

Dentro de la osteoporosis primaria se diferencian tres tipos: 

a) Osteoporosis posmenopáusica 
Se produce en las mujeres al alcanzar la etapa climatérica y menopáusica, debido a una 
disminución en la producción de estrógenos, implicados en la absorción del calcio a nivel 
intestinal. Esta disminución potencia además el efecto de la hormona paratiroidea (PTH) 
y la expresión de RANKL, lo que favorece la resorción ósea100. La pérdida de masa ósea 
que se produce es más acusada en los 5 primeros años tras la menopausia y afecta 
fundamentalmente al hueso trabecular, disminuyendo el grosor de las trabéculas y sus 
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interconexiones, lo que incrementa especialmente el riesgo de sufrir fracturas 
vertebrales101-102. El hombre pierde alrededor del 0,3 y 0,5 % de masa ósea cada año 
(osteoporosis senil o de tipo II) mientas que la mujer tras la menopausia puede llegar a 
perder entre el 3 y 5 % de la masa ósea anualmente (osteoporosis posclimatérica o de 
tipo I)94. Pasados los 65-70 años, los porcentajes de osteoporosis en mujeres descienden 
hasta establecerse próximos a los del hombre.  
 
b) Osteoporosis senil 
A partir de los 65-70 años de edad, la actividad resortiva de los osteoclastos se ve 
incrementada con respecto a la de síntesis de los osteoblastos, es decir, se degrada más 
tejido óseo del que se genera, con lo que la densidad de masa ósea (DMO) y la calidad 
ósea se reducen103. La DMO está determinada por la relación entre el pico de masa ósea 
y la cantidad de pérdida ósea, mientras que la calidad ósea se refiere a la arquitectura 
del tejido, en cuanto a la tasa de recambio, mineralización y microfracturas 
acumuladas104. Este tipo de osteoporosis se produce tanto en hombres como en 
mujeres, observándose una disminución en el número de osteocitos y un incremento en 
el de adipocitos, que liberan ácidos grasos y adipoquinas, con efecto negativo sobre el 
crecimiento de osteoblastos, dificultando la síntesis de nuevo tejido óseo105. 
 
c) Osteoporosis idiopática 
Hace referencia a aquella en la que se producen fracturas asociadas a una pérdida de 
masa ósea antes de la menopausia en las mujeres y antes de los 65-70 años en los 
hombres, sin estar asociada a ninguna otra causa secundaria. Parece que la causa más 
probable de la aparición de este tipo de osteoporosis son los factores genéticos, 
asociados con alteraciones en la maduración ósea y en la correcta adquisición del pico 
de masa ósea106. 
 
 
2.6. Tratamientos actuales para la osteoporosis 
 
Uno de los grandes problemas que presenta la osteoporosis es la falta de signos de alerta 
previos a un episodio de fractura ósea. Esto hace que pocos pacientes sean 
diagnosticados y tratados en etapas iniciales de la enfermedad, lo que implica un 
aumento de la morbimortalidad y una disminución en la calidad de vida de estos 
pacientes. Dentro de los tratamientos no farmacológicos de la osteoporosis se 
encuentran la actividad física y la dieta. Se ha comprobado que el ejercicio físico 
aeróbico evita la pérdida de DMO, e incluso el de alto impacto puede provocar su 
aumento107, así como el consumo de calcio (1000-1200 mg/día, sobre todo a partir de 
los 50 años, la ingesta de vitamina D (800-1000 UI/día) y la exposición solar. 
Pero la realidad es que los tratamientos no farmacológicos no suelen ser suficientes para 
frenar el avance de la enfermedad y evitar fracturas, por lo que es necesario recurrir a 
los fármacos.  

En este contexto, el tratamiento farmacológico más empleado para tratar la 
osteoporosis consiste en el uso de bifosfonatos como potentes antiresortivos de uso 
oral. Algunos de los más empleados son el ácido zoledrónico, el risedronato sódico, el 
ibandronato o el alendronato. Estos fármacos son análogos del pirofosfato endógeno, 
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en el que la estructura P-O-P ha sido sustituida por una P-C-P (grupo fosfónico), con 
mayor resistencia a la hidrólisis108-109. Se unen con gran afinidad a la hidroxiapatita ósea 
e impiden la acción de los osteoclastos, mientras que permiten el crecimiento y la 
mineralización ósea llevada a cabo por los osteoblastos, consiguiendo el aumento de la 
DMO110-111. Estos compuestos producen una reducción del riesgo de fractura de cadera 
en un 50 % y de fractura vertebral en un 40-70 %112. Sin embargo, su uso prolongado ha 
provocado el desarrollo de efectos secundarios graves como osteonecrosis de los 
maxilares, fracturas atípicas, estomatitis (inflamación bucal y presencia de úlceras), 
irritación gastrointestinal, dolores musculoesqueléticos, insuficiencia renal y trastornos 
inflamatorios oculares113-115. Todos estos efectos adversos han conducido a la 
investigación y desarrollo de tratamientos alternativos más seguros. 

Existe una terapia biológica aprobada para reducir la osteoporosis mediante la 
inhibición de la formación, función y proliferación de osteoclastos. Se trata de un 
anticuerpo monoclonal humano (IgG2), denominado denosumab, que se une al 
receptor del ligando del factor nuclear kb (RANKL), necesario para la diferenciación y 
activación de osteoclastos. Se aplica por vía subcutánea y está indicado para pacientes 
que no pueden usar la vía oral o tienen comprometido el sistema renal.  
El estudio FREEDOM (Fracture Reduction Evaluation of Denosumab in Osteoporosis 
Every 6 Months) ha revelado que la aplicación subcutánea de 60 mg de denosumab cada 
6 meses durante 36 meses redujo en un 68 % el riesgo de fractura vertebral y en un 20 
% el riesgo de fracturas no vertebrales en mujeres con osteoporosis, así como el 
aumento de DMO116. Sin embargo, tampoco está exento de efectos secundarios, entre 
los que destacan las infecciones urinarias y respiratorias, las cataratas, las erupciones 
cutáneas, la artralgia (dolor en las articulaciones), el estreñimiento, la osteonecrosis 
mandibular y las fracturas atípicas, en porcentajes similares a los producidos con los 
bifosfonatos117. 

Por otro lado, se encuentran los moduladores selectivos de los receptores de 
estrógenos (SERM), como el raloxifeno y el bazedoxifeno. Son moléculas con alta 
afinidad específica por los receptores de estrógenos y que pueden actuar como 
agonistas (en tejido óseo, cardiovascular o hepático) o antagonistas (en mama y 
endometrio) de los mismos, dependiendo del tejido en el que actúen. Ambos fármacos 
reducen, sobre todo, los riesgos de fractura vertebrales, pero no los de fractura de 
cadera112. Ambos se administran por vía oral, en diferentes dosis, 60 mg/día en el caso 
del raloxifeno y 20 mg/día el bazedoxifeno. Sus efectos secundarios están relacionados 
con la aparición de síntomas climatéricos, calambres en los miembros inferiores y 
aumento de riesgo de episodios tromboembólicos. 

Existen otros estudios en los que se emplean agentes con actividad anabólica como la 
teriparatida o PTH humana recombinante, que estimula la síntesis de matriz en los 
osteoblastos y de forma indirecta, la absorción intestinal de calcio y su reabsorción a 
nivel tubular. Sin embargo, presentan efectos secundarios como náuseas, calambres en 
las extremidades inferiores, hipotensión, hipercalcemia y tienen asociado un aumento 
en el riesgo de osteosarcoma, lo que ha provocado una alarma con respecto a su uso118. 
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Hay estudios que utilizan proteínas morfogenéticas (BMPs), ranelato de estroncio o 
anticuerpos neutralizantes de la esclerostina, pero todos ellos tienen riesgos y efectos 
secundarios asociados119-120. 

La ipriflavona (IP) es una isoflavona sintética derivada de la semilla de soja. Se 
metaboliza en hígado y se excreta en orina. Se ha comprobado que los flavonoides 
tienen efecto antioxidante, antiinflamatorio, hepatoprotector y se han postulado como 
potenciales agentes quimioprotectores o quimioterapéuticos121-122. Su consumo en la 
dieta ha mostrado mejoras en enfermedades cardiovasculares, colesterolemia, 
síndrome premenstrual, menopausia y osteoporosis123-124. También son conocidos 
como fitoestrógenos, ya que pueden actuar como moduladores agonistas o 
antagonistas parciales de los receptores de estrógenos, aunque con una afinidad 5000 
veces menor que los estrógenos125-216. 

Esta isoflavona ha demostrado tener un efecto dual en el tejido óseo: retrasa la 
resorción ósea pero también potencia la formación de nuevo tejido, teniendo efecto 
sobre osteoclastos y osteoblastos, respectivamente127-128. La ipriflavona y sus 
metabolitos inhiben la resorción mediada por la hormona paratiroidea (PTH), la vitamina 
D, la prostanglandina E2 (PGE2) y la interleuquina 1b (IL1b)129-130. 

  

 

Figura 10. Fórmula química de la ipriflavona (IP). 

Se ha comprobado in vitro que la ipriflavona inhibe la formación de los osteoclastos y su 
activación, actuando de forma similar a la vitamina K. Sin embargo, la ipriflavona posee 
además la capacidad de estimular la proliferación de osteoblastos y la actividad de la 
fosfatasa alcalina (ALP), lo que evidencia un aumento en su diferenciación131-133.  
 
También se ha demostrado que la ipriflavona promueve la formación de colágeno y la 
mineralización de la matriz134-135. Por otra parte, la ipriflavona inhibe el influjo de calcio 
al interior de los osteoblastos, de igual forma que la calcitonina y los estrógenos136. 
Como se ha indicado, gran parte del efecto de este compuesto radica en potenciar la 
actividad de los osteoblastos y regular de forma indirecta la de los osteoclastos137.  
 
Asimismo, potencia los efectos de los estrógenos, necesitando menores cantidades de 
éstos combinadas con ipriflavona para alcanzar los niveles de calcitonina deseados138. 
Además, parece que actúa de una forma tejido-específica, afectando solo al tejido óseo 
y no al tejido reproductor139. Por otro lado, se ha demostrado que la ipriflavona no 
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cambia la estructura cristalina del hueso, pues los cristales son del mismo tamaño que 
los generados sin tratamiento, pero se forman en mayor número, haciendo el hueso 
más denso.  
Por el contrario, otros tratamientos, como el fluoruro de sodio, que también aumenta 
la densidad ósea, altera la estructura cristalina haciendo al hueso más frágil140-141. Son 
numerosos los estudios in vivo que demuestran que la ipriflavona tiene capacidad de 
prevenir la pérdida de masa ósea en ratas142-143, gallinas144 y humanos145-146, lo que 
convierte a este fármaco en un potente candidato para el tratamiento y la prevención 
de la osteoporosis.  
 
El conjunto de efectos secundarios que tienen los tratamientos mencionados y las 
contraindicaciones de su utilización, hacen necesario el desarrollo de nuevas 
alternativas para prevenir y tratar la osteoporosis. En este sentido, el gran desarrollo 
que se está produciendo en el área de biomateriales, supone una fuente de alternativas 
clínicas muy atractivas, desde su utilización libres de fármacos, consiguiendo los efectos 
deseados por su propia composición físico-química147-149, hasta el diseño de 
nanopartículas como agentes de liberación de fármacos antiosteoporóticos150-152.  
 
 
2.7. Implantes óseos  
 
Los defectos óseos derivados de un traumatismo, cirugía, patología o malformación 
congénita representan un problema de salud mundial significativo, siendo el hueso el 
segundo tejido más trasplantado después de la sangre93. La demanda de injertos óseos 
va en aumento: entre Estados Unidos y Europa se reparan defectos óseos a más de 
medio millón de pacientes al año con un coste estimado de más de 2 billones y medio 
de euros153.  

En la actualidad, cuando el hueso es incapaz de reparar el daño por sí solo (tras un 
traumatismo, infección, cáncer, osteoporosis, enfermedad congénita, etc.) la técnica 
empleada más habitualmente en patologías óseas es el trasplante autólogo154-155, cuya 
principal ventaja es que no presenta problemas de histocompatibilidad ni tiene efectos 
inmunogénicos. Sin embargo, estos materiales son escasos y requieren una intervención 
quirúrgica secundaria en el paciente, con las complicaciones y el coste económico que 
esto conlleva153,156. En algunos casos el hueso donante es más pequeño de lo requerido 
y es necesario emplear gránulos de fosfato de calcio mezclados con la sangre del 
paciente, cargada de factores de crecimiento, para rellenar el defecto óseo junto con el 
autoinjerto157. 

Por otro lado, los implantes metálicos son ampliamente utilizados en la sustitución de 
grandes huesos o de huesos que soportan una elevada carga, como la cadera. Sin 
embargo, su uso genera problemas como los derivados de la gran diferencia de 
propiedades mecánicas entre el hueso y el implante, lo que impide la correcta 
distribución de cargas y puede ocasionar fracturas. Además, en ocasiones los iones 
liberados por el metal resultan tóxicos o dañinos para el organismo. Y por último, los 
sustitutos metálicos no tienen la capacidad de inducir la regeneración del tejido, a 
diferencia de las cerámicas bioactivas158. 
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Las cerámicas bioactivas han mostrado ser uno de los biomateriales más prometedores 
para lograr la regeneración ósea y permitir la vascularización del tejido. Por ello 
actualmente se presentan como buenos candidatos para recubrimientos de prótesis 
metálicas de cadera o dentales, ya que se ha comprobado que actúan además como 
barrera reduciendo la emisión de iones del sustituto metálico. Sin embargo, la principal 
limitación de estos materiales es la elevada carga mecánica que deben soportar. En este 
sentido, su fabricación en forma de andamios, necesarios para las zonas que requieran 
un sustituto que equilibre el reparto de la carga con el resto del hueso, todavía está 
limitada por su propia composición físicoquímica157. 
 
El material ideal empleado como sustituto óseo debe presentar las siguientes 
propiedades157,159: 
 

- Ser biocompatible, bioactivo y promover la osteogénesis 
- Unirse con el hueso del huésped sin provocar la formación de cápsula fibrosa 
- Presentar una estructura porosa que permita su vascularización, el flujo de 

fluidos y el crecimiento de células y del propio hueso a su través 
- Su composición debe permitir ser preparado en la forma que sea apropiada para 

cada caso concreto 
- Tener una tasa específica de degradación y poder ser degradado por los 

osteoclastos 
- Compartir la carga mecánica con el hueso natural y mantener estas propiedades 

durante todo su ciclo de vida, incluyendo el remodelado que pueda sufrir y su 
degradación 

- Ser sintetizado por un proceso económicamente sostenible y escalable 
- Poder ser esterilizado y poseer los estándares necesarios para su aplicación 

clínica 
 
El material ideal para regeneración ósea debe permitir los siguientes procesos: 
 

- Osteointegración 
Es el proceso de unión química de un implante con el tejido óseo del organismo 
receptor sin la formación de una cápsula fibrosa a su alrededor, imposibilitando 
su separación sin generar fracturas160.  
Esta fusión asegura la estabilidad del implante e impide que se generen 
desplazamientos entre el biomaterial y el tejido que lo rodea, lo que favorecería 
el desgaste del material y la liberación de componentes al medio160,161. 
Uno de los principales factores condicionantes de la osteointegración es la 
topografía de la superficie del material. Cuanto mayor sea la adhesión y 
diferenciación de osteoblastos en su superficie, más efectiva y rápida será su 
colonización y por tanto, la generación de nuevo hueso a su alrededor.  
Además, la macro y micro-topografía y la composición físicoquímica de la 
superficie del biomaterial condicionan los procesos de remodelado óseo162-164. 
Estas propiedades no sólo afectan a la capacidad de adhesión de los 
osteoblastos, sino también a la de los osteoclastos o incluso a la de proteínas y 
otras biomoléculas a escala nanométrica165.  
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- Osteoinducción 
Es la capacidad que presenta un material para promover la diferenciación de 
células madre pluripotentes a osteoblastos, que formarán nuevo tejido óseo166. 

 
- Osteoconducción 
Es la capacidad del material de promover el crecimiento de nuevo tejido óseo 
sobre su superficie, permitiendo la formación de vasos sanguíneos y la creación 
de los sistemas de Havers166-167. 

 
- Osteogénesis 
Se refiere al proceso de síntesis de nuevo hueso, llevada a cabo por los 
osteoblastos presentes en el tejido óseo alrededor del implante o en el propio 
implante tras su colonización166. 

 
 
3. Respuesta inmune 
 
El sistema inmune ha sido clásicamente considerado desde la perspectiva de la defensa 
contra las infecciones bacterianas o virales. Sin embargo, el desarrollo de los 
biomateriales y sus diversas aplicaciones (como dispositivos de liberación de fármacos, 
adyuvantes en vacunas o construcciones para ingeniería tisular, entre otros), hace 
imprescindible el estudio de la interacción del biomaterial con el sistema inmune, como 
punto crítico en el mantenimiento de la viabilidad y función del material168. 
 
3.1. Respuesta inmune innata 
 
La respuesta inmune innata representa la primera línea de defensa frente a los 
potenciales patógenos externos. Estas defensas actúan de manera inespecífica frente a 
los organismos o toxinas que están invadiendo el cuerpo del hospedador. 
Está conformado por componentes externos como piel, tubo digestivo, vías respiratorias 
y tracto genitourinario, e internos como células fagocíticas, interferones, proteínas del 
complemento, células asesinas naturales (NK) y mastocitos. 
 
Las células del sistema inmune innato reconocen moléculas relacionadas con agentes 
patógenos (pathogen-associated molecular patterns, PAMP) así como moléculas 
endógenas relacionadas con el daño celular (damage associated molecular patterns, 
DAMP)169-170. Un ejemplo clásico de PAMP es el lipopolisacárido (LPS) de la membrana 
de las bacterias Gram- y del peptidoglicano de la pared bacteriana de las bacterias 
Gram+171. Los receptores que poseen las células del sistema inmune innato para 
reconocer las PAMP son de tipo toll168,172.  
 
Tras el reconocimiento antigénico por parte de las células dendríticas y los macrófagos, 
éstos comienzan a secretar citoquinas que van a atraer y activar a otras células de 
sistema inmune innato (células fagocíticas, células NK). Los macrófagos activados tras la 
fagocitosis generan una amplia variedad de citoquinas, incluyendo las quimioquinas, 
interleuquinas (IL), interferones (IFN) y factor de necrosis tumoral (TNF), los cuales 
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contribuyen a mantener la inflamación, promueven el desarrollo de células B y T, e 
inician la reparación tisular (producción de colágeno) y angiogénesis169,170. La respuesta 
inmunitaria frente a los biomateriales no es distinta a la que se produce frente a 
cualquier microorganismo o sustancia ajena al organismo que actúa como antígenos.  
 
Las citoquinas secretadas por los macrófagos atraen a los neutrófilos hacia el lugar 
donde se está produciendo el daño (quimiotaxis) y posteriormente a los monocitos, que 
podrán diferenciarse a macrófagos en caso de ser necesario. Cuando la infección se 
extiende, los neutrófilos y monocitos de la sangre pueden extravasarse al exterior de los 
vasos sanguíneos mediante diapédesis para llegar al tejido afectado168-169.  
 
Durante este proceso se activa también la cascada del complemento, integrador de las 
respuestas inmune innata y adaptativa. Los productos de lisis de esta cascada (ej. C5a, 
C3b, iC3b) actúan como quimioquinas y opsoninas, facilitando la llegada y la fagocitosis 
de macrófagos en el foco inflamatorio173.  
 
Dentro de los macrófagos, se distinguen dos fenotipos en función de los estímulos que 
reciban, M1 (proinflamatorio) y M2 (reparador), que tienen su correspondencia con los 
fenotipos Th1 y Th2 de los linfocitos T helper169. Los macrófagos activados clásicamente 
(M1) se inducen por citoquinas como los lipopolisacáridos microbianos (LPS), el 
interferón gamma (IFN-g)  o TNFα. Son efectores proinflamatorios y tienen funciones 
microbicida y tumoricida. Este fenotipo expresa niveles elevados de IL-12 e IL- 23, pero 
bajos niveles de la interleuquina antiinflamatoria IL10, metaboliza arginina, expresa 
altos niveles de óxido nítrico sintasa inducible (iNOS), secreta intermediarios como 
especies reactivas de oxígeno (ROS), óxido nítrico (NO) y citoquinas inflamatorias como 
IL-1β, IL-6 y TNFα (Fig. 11)169,174. Los macrófagos M1 expresan en su superficie las 
glicoproteínas CD80, CD86 y CD16/32, que sirven como marcadores moleculares para 
su detección in vitro175-176. 
 
Por otra parte, los macrófagos de tipo 2 o antiinflamatorios están estimulados 
principalmente por IL-4, IL-13, IL-10, glucocorticoides y vitamina D3. Expresan bajos 
niveles de IL-12 e IL-23, expresión aumentada de IL-10 y sintetizan la enzima arginasa-1 
(Arg-1). Expresan en su superficie celular el marcador CD206174-176 (Fig. 11). 
 
Los macrófagos de fenotipo M2 se subdividen en M2a, M2b, M2c y M2d. El fenotipo 
M2a se induce con las citoquinas IL-4 e IL-13, que promueven respuestas 
antiinflamatorias y de reparación del tejido. El fenotipo M2b, con función 
inmunoreguladora, se induce por la exposición al ligando agonista de IL-1R (IL-1RA) y del 
receptor Toll (TLR). El fenotipo M2c se estimula a través de IL-10, TGF-b y 
glucocorticoides y promueve el remodelado del tejido. En cuanto al fenotipo M2d, se 
induce mediante la exposición a IL-6 al ligando del receptor de adenosina A2A. Está 
implicado en procesos de angiogénesis y crecimiento de tumores177-178 (Fig. 11). 
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Figura 11. Polarización de macrófagos hacia fenotipos M1, M2a, M2b, M2c y M2d producida por 
estímulos específicos, citoquinas secretadas por cada fenotipo y funciones biológicas de cada 
uno de ellos. 

 
Por lo tanto, los macrófagos, atendiendo a su fenotipo proinflamatorio (M1) o reparador 
(M2) y dependiendo del ambiente extracelular (mediado por citoquinas) pueden 
participar tanto en procesos inflamatorios como en la reparación tisular, siendo el 
equilibrio entre ambos fenotipos un factor que condicionará el éxito o el rechazo a 
cualquier biomaterial introducido en el organismo179. Los macrófagos, además de 
participar en la respuesta inmune innata secretando citoquinas, se mantienen activos 
de forma constante eliminando restos celulares en todos los tejidos180-181. 
 
 
3.2. Respuesta inmune adaptativa 
 
En la respuesta inmune adaptativa intervienen los linfocitos y las proteínas que estos 
producen (anticuerpos y citoquinas), responsables de la respuesta específica a 
antígenos.  
Los linfocitos B se procesan en la médula ósea, secretan anticuerpos a la sangre y a la 
linfa y se encargan de generar la inmunidad humoral. En el caso de los linfocitos T, se 
procesan en el timo y participan en la inmunidad celular. Se clasifican en linfocitos T 
CD4+ (helper) y células T CD 8+ o efectoras. Participando en los procesos de inmunidad 
adaptativa se encuentran las células natural killer (NK), que expresan los receptores de 
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las células T (TCR) en su superficie y generan memoria a largo plazo a través de los 
linfocitos B y T169,182-183. 
 
Las células presentadoras de antígenos, fundamentalmente macrófagos y células 
dendríticas, exponen sobre su superficie los antígenos procesados unidos a moléculas 
del complejo principal de histocompatibilidad (molecular histocompatibility complex, 
MHC). Los linfocitos B una vez estimulados expresan marcadores de activación sobre su 
superficie, aumenta el flujo de calcio y la producción de citoquinas (linfoquinas) como 
IL-2 e IFN-g185. Además, producen anticuerpos específicos contra los antígenos 
invasores. Cuando estos anticuerpos reconocen a los antígenos y se unen a ellos se 
amplifica la respuesta inmune, se produce una mayor activación del complemento y la 
actividad fagocítica de neutrófilos, macrófagos y monocitos (opsonización)169,184.  
 
En el área afectada se produce la adhesión de los leucocitos a las células endoteliales 
del interior de los vasos. En primer lugar, actúan los neutrófilos que fagocitan y liberan 
proteasas para degradar los agentes patógenos, generando señales químicas que 
provocan el reclutamiento de monocitos, linfocitos y otras células inmunitarias hacia el 
sitio de la infección. Estas, a su vez mediarán en la diferenciación y proliferación de los 
linfocitos y en la activación de macrófagos, que fagocitarán los patógenos restantes, los 
fragmentos de la matriz extracelular y los neutrófilos remanentes185.  
 
Los mastocitos tisulares liberan histamina durante los procesos de inflamación y alergia, 
que produce vasodilatación, relajando el músculo liso de los vasos sanguíneos, 
aumentando la permeabilidad capilar y provocando constricción bronquiolar. Además, 
los mastocitos liberan prostaglandinas, leucotrienos inflamatorios y TNFa, que 
promueven la inflamación y reclutan neutrófilos hacia el sitio afectado186-187. 
 
Los linfocitos y los monocitos/macrófagos se activan los unos a los otros a través de 
mecanismos directos e indirectos. Los linfocitos T se activan por citoquinas como IFN-g, 
IL-2, TNF-a, IL-6, IL-5 e IL-18188; y una vez activados producen citoquinas 
proinflamatorias como IL-1, TNF-a e IL-6189-190. 
 
Es importante destacar que existen distintas citoquinas atendiendo a su papel activador, 
así se subdividen en citoquinas de activación de macrófagos (IL-1b, IL-6, TNF-a), 
citoquinas importantes para la fusión de macrófagos (IL-4, IL-13), citoquinas activadoras 
de linfocitos T (IL-2), citoquinas antiinflamatorias (IL-10, TGF-b) y quimioquinas 
(GRO/KC, MCP-1). Se ha comprobado que la composición de los biomateriales 
poliméricos altera la producción de estas citoquinas, fundamentalmente IL-6, TNF-a, IL-
4, IL-13, IL-10 y GRO/KC185. 
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Figura 12. Principales tipos de inmunidad innata y adaptativa mediadas por células efectoras. La 
inmunidad de tipo 1 está compuesta por linfocitos Th1 y ILC1 productores de IFN-g,  y de células 
T citotóxicas 1 y NK.  La inmunidad de tipo 2 está compuesta por células Th2, células T citotóxicas 
2 e ILC2, que producen las citoquinas  IL-4, IL-5 e IL-13. La inmunidad de tipo 3 está compuesta 
por células Th3, células T citotóxicas 3 e ILC3, que producen las citoquinas  IL-17 e IL-22. (ILC: 
células linfoides innatas). 
 
 
3.3. Osteoinmunomodulación 
 
El sistema inmune y el tejido óseo están íntimamente relacionados a nivel molecular y 
celular. Las células que forman parte de los dos sistemas tienen orígenes comunes, los 
osteoclastos prodecen de células madre hematopoyéticas y comparten linaje con los 
monocitos y macrófagos, mientras que los osteoblastos procedentes de células madre 
mesenquimales tienen un papel clave en la diferenciación de las células madre 
hematopoyéticas en los nichos adyacentes a la superficie del endostio191.  
 
En la regulación del remodelado óseo intervienen la paratohormona (PTH), las proteínas 
morfogenéticas del hueso (BMPs) y la vía Wnt. Los linfocitos, las células dendríticas y los 
macrófagos actúan regulando el remodelado óseo, tanto alterando los procesos de 
osteoclastogénesis a través de la vía RANK/RANKL/OPG como alterando la osteogénesis 
a través de la vía Wnt192 (Fig. 13). 
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La producción de linfocitos T de memoria es acumulativa con la exposición a diferentes 
antígenos, de manera que en individuos adultos el número de linfocitos T en la médula 
ósea es muy elevado. Estos expresan RANKL en su superficie y podrían ser parte 
causante de la actividad exacerbada de los osteoclastos con respecto a los osteoblastos 
en escenarios de osteoporosis asociada a la edad. Incluso se ha comprobado que su 
expresión en linfocitos T y B se triplica en mujeres que se encuentran en etapa 
menopáusica y en modelos murinos sometidos a ovariectomía193. 
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Figura 13. Factores que intervienen en el proceso de remodelado óseo. Relación entre las células 
implicadas en la respuesta inmune y las células del tejido óseo. A) Situación de ratio RANKL/OPG 
alto, propia de escenarios de resorción ósea y B) situación de ratio RANKL/OPG bajo, en la que 
los osteoclastos no son capaces de madurar y no tiene lugar la resorción ósea. 
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3.4. Respuesta inmune a biomateriales 
 
En los primeros momentos tras la implantación de un biomaterial en un tejido se 
adsorben a la superficie de éstos diferentes proteínas de los fluidos fisiológicos y de la 
sangre, activando la cascada de coagulación, el sistema del complemento, las plaquetas 
y las células implicadas en el inicio de la respuesta inmunitaria, como las células de la 
respuesta innata (principalmente macrófagos, neutrófilos y mastocitos). Los linfocitos 
alcanzan su número máximo en la región afectada en el día 7 tras la implantación. Sin 
embargo, la migración de los linfocitos comienza en el mismo instante en que comienza 
la reparación del tejido168,185. 
 
A su vez se generan productos de degradación, con la consiguiente alteración de las 
propiedades físicoquímicas de la superficie del biomaterial. Ambos factores estimulan 
la activación de la respuesta inmune194.  
 
En función de las propiedades superficiales del biomaterial, se produce la interacción de 
diferentes sustancias constituyentes del plasma. Así, sobre su superficie se pueden 
adsorber iones, proteínas, lípidos o azúcares195. 
 
Tras el daño en la vasculatura local, las células endoteliales sufren una vasoconstricción, 
los gránulos a de las plaquetas vierten su contenido proteico y se forma un coágulo de 
fibrina196, con una composición similar a la matriz extracelular que se forma de manera 
provisional en la parte externa del biomaterial implantado. Esta matriz provisional se 
compone principalmente de colágeno, plaquetas, trombina y fibronectina y sirve como 
andamio para los neutrófilos, monocitos, linfocitos, fibroblastos y células 
endoteliales197. 
 
La degranulación de las plaquetas conforman la señal para la quimiotaxis y activación de 
los leucocitos, iniciándose la migración de neutrófilos principalmente, que inducen una 
respuesta inflamatoria aguda198. Uno de los principales factores liberados implicados en 
la quimiotaxis de los linfocitos es el factor de crecimiento transformante b (TGF-b).  
A su vez, otros estímulos como histaminas, prostaglandinas, prostaciclinas o 
tromboxanos contribuyen a la migración y extravasación de los leucocitos al causar 
vasodilatación, por lo que se pueden adherir al endotelio vascular199,200.  
 
A continuación, se produce la adsorción de proteínas sanguíneas, la llegada de las células 
inflamatorias propias de la respuesta aguda y crónica, la formación de tejido granular y 
la fibrosis o encapsulación fibrosa del mismo. Por un lado se procura activar los 
mecanismos del hospedador para neutralizar el cuerpo extraño y, por otra parte, se 
procura reparar los tejidos dañados mediante la formación de tejido fibroblástico. Está 
descrito en numerosos trabajos que la superficie del biomaterial a nivel químico y 
topográfico determina el grado de respuesta inmune que se produce en el 
hospedador201-203. 
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En la respuesta inflamatoria aguda y crónica a los biomateriales se pueden distinguir 
diferentes fases: 
 

- Adsorción de proteínas 
Una de las primeras etapas tras la implantación de un biomaterial es la 
deposición sobre su superficie de proteínas de la sangre y los tejidos 
circundantes como la fibronectina, albúmina, vitronectina, fibrinógeno, proteína 
del complemento C3 y factores de crecimiento, así como la llegada y adhesión 
de leucocitos204-205. Las proteínas de pequeño tamaño se mueven más rápido y 
son las responsables de la adsorción primaria sobre la superficie del material, 
mientras que las de mayor tamaño muestran mayor afinidad sobre la superficie 
debido a que presentan mayor superficie de contacto206-207.  
Esto provoca la adhesión y activación de las plaquetas, que se agregan formando 
un coágulo temporal rico en fibrinógeno, que actúa como matriz para la adhesión 
de otras células que van a intervenir en el proceso208 (Fig. 14).  
 
- Inflamación aguda 
Está determinada por la presencia de fundamentalmente, neutrófilos y 
monocitos, que se extravasan de los vasos sanguíneos. Migran hacia la zona 
afectada, proceso que según la gravedad y extensión del daño puede durar entre 
minutos y días185,194. Los neutrófilos son el primer tipo de células del sistema 
inmune innato que responde ante la implantación de un biomaterial. A su vez, 
las proteínas adsorbidas sobre el biomaterial, contienen sitios de 
reconocimiento específicos como los C y N terminales con regiones ricas en 
prolina-histidina-serina-arginina-asparagina (PHSRN) y arginina-glicina-aspártico 
(RGD), que actúan como sitios de reconocimiento para neutrófilos, monocitos, 
fibroblastos y células endoteliales209-210.  
 
Las regiones PHSRN  y/o RGD de las proteínas adsorbidas a la superficie del 
biomaterial, los patrones moleculares asociados a patógenos (PAMP) o los 
patrones moleculares asociados a daño (DAMP), formados por restos celulares 
muertos, estimulan los neutrófilos, que responden expresando citoquinas 
proinflamatorias184,211. Estos mediadores químicos estimulan la quimiotaxis de 
las células de la respuesta inmune innata inflamatoria y de células dendríticas, 
que finalmente provocarán la activación del sistema inmune adaptativo a cargo 
de los linfocitos B y T212-213. Los DAMP son moléculas endógenas que en 
condiciones fisiológicas se encuentran secuestradas a nivel intracelular y no son 
reconocidas por el sistema inmune innato. Sin embargo, bajo situaciones de 
estrés o daño, se liberan en el medio extracelular y desencadenan una cascada 
de señalización de inicio de la respuesta inflamatoria214. 
 
Por otro lado, los mastocitos, que se encuentran debajo de las superficies 
epiteliales en la mayoría de los tejidos del cuerpo, liberan histaminas de sus 
gránulos, potenciando la respuesta inflamatoria local215.  
 
Después de 24/48 horas, los neutrófilos activados mueren por apoptosis y 
liberan algunas vesículas y lípidos, como lipoxinas, con propiedades 
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antiinflamatorias. Así, los neutrófilos, a través de la unión a PAMPs y DAMPs y la 
iniciación de respuestas del NLRP3 inflamasoma, son esenciales para la 
activación de los macrófagos tipo 1 y la fase inflamatoria aguda. Los neutrófilos 
apoptóticos también son cruciales para estimular la polarización de los 
macrófagos de tipo 1 a tipo 2 y la posterior resolución de la respuesta 
inflamatoria202. 
 
La activación de los macrófagos de tipo 1 produce la liberación de citoquinas 
como el factor de necrosis tumoral (TNF-a), la interleuquina 6 (IL-6), el factor de 
crecimiento derivado de plaquetas (PDGF), el factor estimulador de colonias 
granulocíticas (G-CSF) y el factor estimulador de colonias de macrófagos 
granulocíticas (GM-CSF), que provocarán la migración de más macrófagos al área 
afectada y su activación216. Los macrófagos responden ante las DAMP, PAMP, 
factores de crecimiento, citoquinas y otros mediadores experimentando cambios 
fenotípicos y funcionales. Son los encargados de regular la inflamación, la 
reparación del tejido y su regeneración. Una vez activados, expresan diferentes 
factores que pueden estimular a otras células como fibroblastos, células 
epiteliales, células endoteliales y células madre para promover la reparación del 
tejido dañado217.  
 
Tras estas primeras etapas se expresa un fenotipo de macrófagos tipo 2 o 
reparador, que trata de minimizar la respuesta proinflamatoria suprimiendo la 
respuesta inflamatoria dañina para el tejido. Si el proceso de reparación no fuera 
exitoso y la inflamación fuera persistente, podría causar una fibrosis destructiva 
del tejido218-219 (Fig. 14). 
 
Durante las etapas finales del proceso de reparación se forma la matriz 
provisional y tiene lugar la limpieza de la zona de la herida. Esto dura de media 
entre horas y una semana205. A continuación, los vasos sanguíneos empiezan a 
expandirse permitiendo la entrada de mayor flujo de sangre en el área dañada185. 
 
Algunos materiales producen la sobreexpresión de metaloproteasas de matriz 
(MMPs) durante la fase de inflamación, lo que puede resultar beneficioso en el 
caso de implantes que no ejerzan de andamio, como las articulaciones artificiales 
o los catéteres220.  
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Figura 14. Etapas de la respuesta inmune a los biomateriales. Fase 1 de adsorción de 
proteínas, Fase 2 de inflamación aguda y Fase 3 de inflamación crónica.  

 
- Inflamación crónica 
Tras la inflamación aguda se identifica una inflamación crónica motivada por la 
presencia de células mononucleares como monocitos/macrófagos, linfocitos y 
células plasmáticas en el lugar del implante, que estimulan la neovascularización 
y el desarrollo del tejido conjuntivo185. Cuando el material es biocompatible, esta 
inflamación inicial desaparece en menos de dos semanas. La superficie del 
biomaterial determina la adhesión del macrófago sobre la misma y la producción 
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de diferentes citoquinas así como la polarización a un fenotipo u otro. Tras la 
resolución de la respuesta inflamatoria se puede identificar granulación tisular 
por la presencia de macrófagos, infiltración de fibroblastos y neovascularización 
en las zonas del implante. En caso de no resolverse la inflamación, el tejido 
granuloso es el precursor de la formación de la cápsula fibrosa (Fig. 14). 

 
En relación con la RI adquirida, tras la activación de los macrófagos, los linfocitos 
T y B responden al antígeno de forma más específica que en la inmunidad innata. 
Las células T CD4+ vírgenes (Th0) se pueden diferenciar en distintos linajes 
incluyendo Th1, Th2, Th17 y T reguladoras (Treg) (Fig. 15). El destino de las 
células Th depende del tipo de estímulos que estas reciben y de los subsecuentes 
patrones de expresión génica. Cada uno de estos linajes Th tiene funciones 
específicas en la homeostasis y en la respuesta inmune221. 

 

 
Figura 15. Diferenciación de los linfocitos T desde su progenitor (célula T naïve) hacia 
todas las estirpes (Th1, Th2, Th17, TREG y TFH). Receptores, citoquinas secretadas y 
principales funciones de cada tipo de célula T. 

 
La diferenciación de los linfocitos hacia un fenotipo u otro depende de las señales 
que emitan los macrófagos adheridos a la superficie del biomaterial, que 
determina de forma indirecta la polarización de los linfocitos222. Al mismo 
tiempo, las distintas subpoblaciones linfocitarias juegan un papel importante en 
el proceso inflamatorio a través de la secreción de citoquinas que, en gran parte, 
afectan al comportamiento de los  macrófagos. 
 
En la fase inflamatoria crónica, los linfocitos T, principalmente los linfocitos Th2 
helper, desempeñan un papel clave en el control de la expresión de mediadores 
pro y antiinflamatorios223. Los fenotipos de macrófagos, M1 (proinflamatorio) y 
M2 (reparador), tienen su correspondencia con los fenotipos Th1 y Th2 de los 
linfocitos T helper224-225. 
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Las células Th1 son las responsables de la defensa contra patógenos 
intracelulares secretando IL-2, IFN-g y TNF-b, que activan a los macrófagos y los 
diferencia hacia fenotipos proinflamatorios, pudiendo incrementar el contenido 
en óxido nítrico y otras especies reactivas de oxígeno, así como en citoquinas 
proinflamatorias como IL-1, IL-6 o TNF-a. Sin embargo, los linfocitos Th2 dirigen 
la defensa contra parásitos extracelulares y están implicados en procesos 
alérgicos, secretando IL-4, IL-5, IL-6, IL-10, IL-13 y arginasa-1, que promueven la 
deposición de colágeno y la reparación del tejido. La IL-12 promueve la 
transformación en células Th1, la IL-4 promueve la transformación en células Th2 
y altas concentraciones de IL-10 puede inhibir la proliferación celular y reducir 
los niveles de colágeno222 (Fig. 15). 
 
La presencia de TGF-β, IL-6 e IL-23 promueve el fenotipo Th17, que media la 
respuesta a bacterias extracelulares y a hongos. Esta subpoblación está presente 
en procesos inflamatorios y autoinmunes, secretando principalmente IL-17, IL-6 
e IL-21226-227. Por último, el silenciamiento de la respuesta inmunitaria ocurre 
debido a la diferenciación hacia el fenotipo Treg mediada por TGF-β, cuya 
función es suprimir la respuesta de linfocitos T, evitando la activación de 
linfocitos autorreactivos. En este ambiente, los linfocitos B son los responsables 
de la producción de anticuerpos228. 
 
La inflamación tras la implantación de un biomaterial puede resultar 
determinante para su integración o rechazo. Una respuesta inmune exhacerbada 
o prolongada en el tiempo puede desencadenar el rechazo del biomaterial e 
incrementar el riesgo de infección185.  

 
 
Se considerará a continuación la formación del tejido granular de reparación, la 
reacción a un cuerpo extraño y la fibrosis como acontecimientos posibles producidos 
tras la implanteción de un biomatrerial.   
 
El inicio de la reparación del tejido dañado tiene lugar con la llegada de fibroblastos y 
células endoteliales (Fig. 14). Ambos tipos celulares son reclutados por los macrófagos, 
encargados de la respuesta inflamatoria crónica, que estimulan su proliferación y la 
formación de un tejido granular de reparación. Este tipo tisular se forma en lugares en 
los que el proceso de reparación no puede restaurar el área afectada a su estado inicial, 
sirviendo como sustrato para la formación de cicatrices o fibrosis229.  
Los fibroblastos sintetizan proteínas de la matriz extracelular, inicialmente 
proteoglicanos y después colágeno, que formará la cápsula fibrosa. Esta cápsula actúa 
como barrera entre el implante y el tejido del hospedador230.  
 
Las células gigantes están formadas por la fusión de macrófagos y su presencia es típica 
en escenarios de inflamación crónica. Alrededor de la zona de implantación de un 
material, la aparición de células gigantes y/o macrófagos y los componentes del tejido 
granular se conoce como reacción a un cuerpo extraño (foreign body reaction, FBR)231. 
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Las superficies lisas y planas de los biomateriales suelen mostrar una capa más fina de 
macrófagos comparada con los materiales más rugosos, porosos y particulados, que 
muestran un número mayor de macrófagos y células gigantes. 
Estas células gigantes están relacionadas con la degradación del biomaterial debido a su 
actividad fagocítica y oxidativa, además de la producción de citoquinas232. 
 
En el proceso de reparación tisular tras la implantación de un biomaterial 
(fundamentalmente en los inertes) es habitual la formación de una cápsula fibrosa 
alrededor del mismo y, que este tejido fibroso sea la forma final del tejido reparado o 
de sustitución. Los fibroblastos proliferan generando abundante colágeno y 
proteoglicanos así como inducen la neovascularización de la zona, permitiendo la 
síntesis de tejido conectivo, que favorecerá los procesos de reparación233. La 
proliferación de fibroblastos y células del endotelio vascular provoca el cambio del 
coágulo de fibrina por un tejido de granulación extremadamente vascularizado, 
favoreciendo la formación de tejido fibroso que impide la correcta integración del 
biomaterial y además provoca que esté sujeto a micromovimientos, que pueden 
producir deformaciones en el tejido y dolor en el paciente234. 
Sin embargo, la respuesta ideal sería el restablecimiento de la arquitectura y de las 
funciones normales del tejido tras la cicatrización de la herida, lo que supone uno de los 
principales retos a conseguir con los  biomateriales actuales. 
 
Uno de los principales aspectos a optimizar para conseguir mejores respuestas inmunes 
es el estudio de la superficie del biomaterial. Puesto que además de determinar la 
adsorción de proteínas en las primeras etapas tras la implantación del biomaterial, 
mediante la modificación de las propiedades de la superficie se podría modificar la 
adhesión de los diferentes tipos celulares implicados en la respuesta inmune, pudiendo 
provocar efectos de inhibición o atenuación de la respuesta inmune235-236.  
 
Los mecanismos de adhesión de los macrófagos/monocitos sobre la superficie, la 
señalización para la adhesión que ejerza el material, la pérdida de adhesión (anoikis) y 
las cascadas de citoquinas/quimioquinas que se desencadenan son los principales 
mecanismos sobre los que se podría intervenir para modular la respuesta inmune aguda 
y crónica185. 
 
El diseño de biomateriales con capacidad inmunomoduladora permite regular las 
respuestas inflamatorias estimulando o induciendo la osteogénesis para favorecer así la 
osteointegración del implante en el hueso237. Con este objetivo, para biomateriales de 
grandes dimensiones que van a servir de andamio se han diseñado biomateriales con 
moléculas bioactivas adsorbidas o matrices extracelulares artificiales153,238.  
En el caso de nanopartículas, es bien conocida su internalización por parte de los 
macrófagos y la alteración que producen en la expresión y secreción de diferentes 
citoquinas y quimioquinas239-240. Sin embargo, la respuesta que producen puede 
modificarse alterando su porosidad241, rugosidad242 o nanotopografía243.  
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4. Angiogénesis 
 
Existen dos formas de crecimiento de los vasos sanguíneos, vasculogénesis y 
angiogénesis. La vasculogénesis es la formación de novo que se produce a partir de 
células progenitoras mesenquimales de la médula ósea y tiene lugar en etapas 
embrionarias244. La angiogénesis hace referencia al crecimiento de nuevos vasos 
sanguíneos a partir de la vasculatura existente245. Dado el potencial angiogénico de los 
materiales utilizados en este estudio, nos centraremos en el proceso de angiogénesis, 
cuyas características se detallan a continuación. 
 
 
4.1. Características de la angiogénesis 
 
La angiogénesis incluye la migración y proliferación de las células endoteliales para 
generar estructuras tubulares que se unirán en diferentes puntos, permitiendo la 
formación del lumen y su maduración hasta formarlos vasos sanguíneos, necesarios 
para suministrar oxígeno y nutrientes a los diferentes tejidos y retirar las sustancias de 
desecho. El proceso angiogénico es necesario para la regeneración de tejidos dañados y 
es especialmente importante en la regeneración ósea. 
 
En la angiogénesis se produce una yema o brote en una zona de un vaso sanguíneo a 
partir de células endoteliales preexistentes, que prolifera y se elonga hasta producirse 
la fusión de las células de dos ápices. Se forma el lumen y posteriormente los pericitos y 
células del músculo liso lo recubren, generando un vaso perfundido y maduro246. 
 
Las células endoteliales formadoras de arterias son diferentes a las que forman capilares 
o venas. Las arterias deben tener una resistencia superior a la de las venas puesto que 
la presión sanguínea en su interior es muy elevada, mientras que en venas y capilares 
los gradientes de presión son notablemente inferiores. Así, las arterias están recubiertas 
de varias capas de células de músculo liso, que aportan resistencia y poseen una matriz 
propia, mientras que en las venas y capilares este tipo celular es mucho menos 
numeroso247. 
 
Estas diferencias estructurales entre las arterias y las venas están reflejadas a nivel 
molecular. Las arterias presentan una elevada expresión de los componentes de la vía 
Notch, superior a la de las venas. Incluso se ha comprobado que bloquear la vía Notch 
en células endoteliales de las arterias provoca una reducción de los marcadores 
arteriales y la expresión de genes específicos de venas, lo que sugiere una acción 
inhibitoria sobre la expresión de estos marcadores específicos de vena248-249. 
 
En la formación de un vaso sanguíneo por angiogénesis se diferencian dos tipos de 
células endoteliales: células del ápice y células de la yema. Las primeras emiten 
numerosos filopodios y dirigen el crecimiento, mientras que las segundan presentan 
muchos menos filopodios, son más proliferativas y forman el lumen vascular. Están 
unidas entre sí mediante uniones adherentes (VE-cadherina). 
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Se ha comprobado que Notch regula la especificación de las células endoteliales a 
células del ápice (bajos niveles de Notch) y células de la yema (altos niveles)250-251. Sin 
embargo, el ligando DLL4 del receptor Notch se expresa más en las células del ápice que 
en las de la yema, evidenciando la coregulación existente entre estos dos tipos de célula 
endotelial. El ligando JAG1 del receptor Notch1 se expresa más en las células de la yema 
y antagoniza la señal de DLL4, impidiendo que estas células se pudieran especificar en 
células del ápice250.  
 
Las células endoteliales comparten membrana basal con las células de músculo liso 
(células murales) que rodean los capilares sanguíneos por la parte externa, cubriéndolas. 
Para que pueda producirse la liberación de las células endoteliales para su migración, 
una parte de la membrana basal debe degradarse y las células de músculo liso deben 
separarse.  
Las metaloproteasas (MMPs) de las células endoteliales que van a conformar el ápice 
del nuevo brote capilar son las principales proteasas encargadas de la digestión de la 
matriz extracelular, fundamentalmente MT-MMP1. Estas liberan a su vez factores de 
crecimiento proangiogénicos contenidos en la matriz y moléculas antiangiogénicas para 
prevenir la neovasculogénesis inapropiada y mantenerla bajo control252. La separación 
de las células de músculo liso está mediada por la angiopoyetina 2 (ANG2), factor de 
crecimiento proangiogénico que liberan las células endoteliales tras su estimulación, 
para provocar la separación rápida y local de las células de músculo liso que las 
recubren253. 
 
 
4.2. Factor de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) 
 
El factor de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) comprende una amplia familia 
genética con implicación en el crecimiento y diferenciación de las células del endotelio 
vascular. Incluye a VEGF (ó VEGF-A), el factor de crecimiento placentario (PIGF), VEGF-
B, VEGF-C, VEGF-D y VEGF-E. VEGF-A es el mayor regulador de la angiogénesis y del 
desarrollo del sistema vascular y linfático, tanto que la inactivación de uno de sus alelos 
conlleva una incorrecta angiogénesis y es letal en la etapa embrionaria254. Es un potente 
mitógeno de las células endoteliales vasculares derivadas de arterias, venas y vasos 
linfáticos255 y es necesario para su supervivencia, tanto in vivo como in vitro256. Además, 
regula la permeabilidad vascular a través de la modulación del intercambio iónico entre 
el plasma y los tejidos extravasculares257. 
 
El VEGF (VEGF-A), miembro principal de esta familia, es una glicoproteína homodimérica 
de 45 KDa258 y se une tanto a VEGF-R1 como a VEGF-R2259. Hasta el momento se han 
descrito seis isoformas diferentes, resultado del procesamiento alternativo del mRNA 
con diferente masa molecular y propiedades biológicas: 121, 145, 165, 183, 189 y 206, 
siendo la 165 la más común y estudiada258,260. Esta isoforma es principalmente 
excretada, pero existe una fracción de ésta que se mantiene unida a la superficie celular 
y a la matriz extracelular. 
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La angiogénesis por tanto está regulada por VEGF y Notch/DLL4. VEGF estimula la 
inducción de las células del ápice y la formación de filopodios a través del receptor 2 de 
VEGF (VEGFR2) y del receptor 3 (VEGFR3).  
El receptor 1 de VEGF (VEGFR1) predomina en las células de la yema y está implicado en 
el guiado y delimitación de la formación de las células del ápice261. 
VEGF/VEGFR2 potencia la expresión de DLL4 en las células del ápice, que activa Notch e 
inhibe la especificación a células del ápice disminuyendo la expresión de VEGFR2, 
VEGFR3 y NRP1 y aumentando la de VEGFR1251,261. 
 
Los receptores de VEGF (VEGF-R) son receptores de tipo tirosina quinasa (RTKs) 
localizados en la superficie de las células del endotelio vascular y de células derivadas 
de la médula ósea258 y también en forma soluble259,262-263. Se distinguen tres receptores: 
VEGF-R1 ó Flt-1, VEGF-R2 ó KDR/Flk-1 y VEGF-R3 ó Flt-4258-260, siendo VEGF-R2 el que 
presenta mayor capacidad de autofosforilación y transducción de la señal (10 veces más 
que VEGF-1). Sin embargo, las especies solubles de los mismos (sVEGF-R1, sVEGF-R2 y 
sVEGF-R3), que se forman por procesamiento alternativo del mRNA, parece que tienen 
un papel anti-angiogénico, secuestrando el VEGF circulante259,262-263.  
 
Cuando se une su ligando, los VEGF-R se dimerizan y se produce su trans-
autofosforilación que desencadena una cascada de señalización que incluye la 
fosforilación de proteínas como la quinasa C (PKC), la fosfolipasa C-gamma (PLC-g), la 
fosfatidilinositol 3 quinasa (PI3K), la óxido nítrico sintasa endotelial (eNOS) y el blanco 
de rapamicina en mamíferos (mTOR)263. 
 
Las neuropilinas 1 y 2 (NRP-1 y NRP-2, respectivamente) son receptores glicoprotéicos 
sin actividad quinasa que se encuentran en la superficie celular a los que se unen 
semaforinas, PIGF-2, VEGF-A165, VEGF-B y VEGF-E259,263. Cuando VEGF-A165 se une a 
NRP-1 incrementa su afinidad por VEGF-R2 hasta 10 veces, favoreciendo la 
angiogénesis262. 
 
 



	

85 
 

Introducción 

 
 
Figura 16. Receptores de VEGF (VEGFR1, VEGFR2 y VEGFR3), sus ligandos (VEGF A, B, C y D) y las 
neuropilinas (NRP-1 y 2) que intervienen en el proceso de unión de los mismos. Se representa el 
proceso de unión del ligando VEGF A al receptor VEGFR2, su fosforilación e internalización por 
endocitosis y las principales funciones que contibuyen al proceso de angiogénesis. 
 
Como se ha indicado, la angiogénesis está regulada principalmente por el factor de 
crecimiento del endotelio vascular (VEGF), pero también por la presencia de varios 
estímulos como factor de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF), óxido nítrico (NO), 
factor de crecimiento transformante alfa y beta (TGF-a y TGF-b, respectivamente), 
factor de crecimiento de hepatocitos (HGF), factor de necrosis tumoral alfa (TNF-a), 
factor de crecimiento de fibroblastos (FGF), angiogenina, interleucina 8 (IL-8), 
angiopoyetinas 1 y 2 (Ang-1 y Ang-2)264.  

Es importante destacar que el factor de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) es el 
principal promotor de la movilización de las células progenitoras endoteliales (EPCs), 
cuyas características se detallan más adelante. Se ha comprobado que tras una 
isquemia, los niveles de VEGF circulante aumentan como respuesta y producen la 
movilización de las EPCs244. 
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La expresión de VEGF-A y su actividad están moduladas por diferentes mecanismos: 
hipoxia, factores de transcripción, mediadores de la inflamación o fuerzas mecánicas. 
Estos estímulos aumentan la proliferación de las células endoteliales derivadas de 
arterias, venas y vasos linfáticos258. Además, promueven la vasodilatación e 
incrementan la permeabilidad vascular a nivel local, activan a las células endoteliales de 
esa zona y producen la degradación de la membrana basal para favorecer su 
migración265. Los factores de crecimiento (como TGFa, TGFb o PDGF) y citoquinas (IL-
1a, IL-1b, IL6, TNFa o prostaglandina E2) estimulan la migración y proliferación de 
células endoteliales y la formación de nuevos vasos que permitan restaurar la perfusión 
sanguínea del tejido266. 

Uno de los principales estímulos de la neovascularización y los cambios en la forma y 
función de los vasos sanguíneos son los cambios en la demanda de oxígeno tisular. Los 
factores inducibles por hipoxia (HIFs) intervienen en las respuestas de las células 
endoteliales a los cambios en la tensión de oxígeno. Su actividad está regulada por el 
dominio sensible a oxígeno de las proteínas prolil-hidroxilasa (PHD1-3)267. En normoxia 
las PHDs usan oxígeno para hidroxilar los HIFs, lo que provoca su degradación 
proteosomal. Sin embargo, en condiciones de hipoxia estos HIFs no se hidroxilan y por 
tanto, constituyen una señal activa268.  

Los niveles bajos de oxígeno (O2) inducen el crecimiento de nuevos vasos para restaurar 
su aporte a los tejidos isquémicos269. La isquemia o reducción de flujo sanguíneo en un 
tejido induce la liberación de citoquinas270, la expresión de marcadores de superficie271 
y la proliferación y maduración de células endoteliales272.  

La hipoxia inicia una cascada celular que provoca la migración, extravasación y 
proliferación de EPCs derivadas de la médula ósea in vitro e in vivo. Una vez llegan al 
tejido diana y se exponen a la hipoxia, responden a la misma organizándose en clústeres, 
con la consiguiente producción de nuevos vasos sanguíneos que se unirán a la 
vasculatura preexistente272. 

 
4.3. Células progenitoras endoteliales (EPCs) 
 
Las células progenitoras endoteliales (EPCs) son células madre localizadas en la médula 
ósea y en la sangre periférica. Derivan de hemiangioblastos procedentes del mesodermo 
embrionario. Originan el endotelio vascular que recubre el interior de todos los vasos 
del sistema circulatorio sanguíneo y linfático, actuando como barrera semipermeable 
entre la sangre y el resto del cuerpo. Además, modulan la coagulación sanguínea y la 
fibrinólisis, el tono vascular, la presión sanguínea y participan en la respuesta inmune 
adaptativa e innata273-274. 
 
La diferenciación de este tipo celular puede evaluarse analizando la expresión de 
marcadores celulares específicos como CD34 (marcador progenitor, de células 
inmaduras), VEGF-R2, CD31, factor de von Willerbrand (vWF) y óxido nítrico sintasa 
endotelial (eNOS). 
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- CD34 es una glicoproteína de membrana utilizada como marcador de 
diferenciación temprana de células hematopoyéticas275 

- VEGF-R2 es el principal y más abundante marcador de diferenciación endotelial, 
como se describe en el punto 4.2 

- CD31 (ó PECAM-1, molécula 1 de adhesión de plaquetas del endotelio celular) es 
una inmunoglobulina que se expresa en células endoteliales, plaquetas y 
leucocitos276 

- vWF es secretado de la membrana basal de las células endoteliales y depositado 
en la matriz extracelular, donde multimeriza y refuerza la unión de las células 
endoteliales a la pared vascular. A su vez, es un factor clave en la cascada de la 
coagulación, una vez liberado en el flujo sanguíneo interacciona con las 
plaquetas circulantes uniéndose a la glicoproteína GPIb y provocando su 
agregación277 

- eNOS es la única de las tres sintasas de óxido nítrico (NO) constitutiva y presente 
en el endotelio vascular. Produce NOa partir de L-arginina activando la guanilato 
ciclasa y provocando la vasodilatación de los vasos sanguíneos273 

 
Las EPCs participan en los procesos de neovascularización pero también están 
implicadas en la reparación de los tejidos tras el curso de patologías (vasculogénesis 
postnatal) como la isquemia de miocardio278, el infarto cerebral279, retinopatías280 y 
crecimiento de tumores281. Por este motivo se plantea el transplante de EPCs a las zonas 
afectadas tras la aparición de una patología de estas características282. Tepper et al. han 
demostrado que se pueden observar clústeres de EPCs en tejido post-isquémico (7 días 
tras la isquemia) de ratón sin estar asociados con vasos sanguíneos preexistentes. 
También han observado que estos clústeres no se forman en zonas de incisiones, donde 
sí se observa presencia de EPCs, pero no de una forma especializada en grupo244. 
 
La hipoxia en el endotelio vascular estimula la migración de EPCs procedentes de la 
médula ósea hacia las zonas isquémicas, produciendo su extravasación y formación de 
grupos o clústeres, que se alinean en la dirección del gradiente isquémico o de hipoxia 
y forman cordones vasculares que se colocan de tal modo que permiten su perfusión y 
funcionalización 2 semanas después de producirse el daño244. 
Este efecto es tan directo y claro, que se están realizando estudios en los que se somete 
a hipoxia a las EPCs antes de su transplante con el objetivo de estimular su migración y 
proliferación en el tejido diana283. 
Hay estudios que postulan a las EPCs como marcadores celulares de disfunción 
vascular284-285, para preveer posibles disfunciones u oclusiones vasculares.  
 
 
4.4. Biomateriales angiogénicos 
 
El gran reto de la ingeniería de tejidos y la medicina regenerativa es conseguir sintetizar 
biomateriales que puedan ser colonizados por las células propias del tejido en el que se 
implantan. Para ello, además de permitir la adhesión, crecimiento y diferenciación de 
estos tipos celulares, deben permitir el correcto desarrollo del tejido vascular, de tal 
modo que el implante y las células colindantes queden irrigadas y se pueda producir la 
inclusión de éste en el tejido286. Hung et al. han demostrado la importancia de que la 
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interacción entre las células del endotelio vascular y los biomateriales permita la 
modulación de la adhesión de este tipo celular, para minimizar los riesgos de 
coagulación y trombosis que puede implicar la superficie del biomaterial287. Existen 
ejemplos que incluyen hiperplasia anastomótica en implantes vasculares humanos, lo 
que produce alteración del flujo sanguíneo, trombosis o incluso la obstrucción del vaso 
(restenosis)288. 
 
La angiogénesis y la osteogénesis son procesos interrelacionados durante la 
regeneración ósea289-290. Está demostrado que la osificación endocondral que se 
produce tras una fractura ósea es dependiente del crecimiento capilar en la zona y de 
los factores de crecimiento que se transportan en la sangre291. 
Cuando se introduce un implante en el hueso se produce una pérdida de la red vascular 
al romper el tejido en la zona donde se implanta. Es necesario que el nuevo implante 
quede irrigado para que los nutrientes puedan llegar a las células que lo colonicen y se 
puedan excretar las sustancias de desecho. Por ello es especialmente importante el 
proceso de angiogénesis tras la implantación y es deseable que el biomaterial 
implantado estimule dicho proceso. 

Se ha demostrado que las biocerámicas basadas en fosfato (P2O5) pueden inducir 
angiogénesis debido a los elevados niveles de iones fosfato de su estructura, mediante 
el incremento de la señal de Akt y la sobreexpresión de MMP2 y bFGF. Por otra parte, 
se ha comprobado que cargando estos biomateriales con factores de crecimiento 
proangiogénicos como VEGF-A o bGFG, se consiguen mejoras en la proliferación y 
supervivencia de las células endoteliales292. El VEGF-A además de ser el principal factor 
promotor de la angiogénesis, juega un papel clave en la osteogénesis. VEGF-A estimula 
los procesos de osteogénesis afectando a la maduración de osteoblastos, a los procesos 
de osificación y al recambio óseo289,293.  

Por otro lado, los vidrios bioactivos basados en silicatos (SiO2) tienen capacidad de 
inducir la diferenciación de células madre mesenquimales a través de la regulación 
positiva de genes relacionados con la angiogénesis, como los que codifican para el factor 
de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) o el factor de crecimiento de fibroblastos 
(bFGF), favoreciendo su síntesis y secreción294. Estos biomateriales también estimulan 
la migración de células endoteliales, necesaria para la formación de nuevos vasos295. 

Otra aproximación relativa a la promoción de la irrigación de los biomateriales para 
tejido óseo consiste en el dopado de los mismos con iones con capacidad angiogénica. 
Los biomateriales basados en silicato, borato, borosilicato y fosfato se han modificado 
con iones metálicos como Cu2+, Ag2+, Mg2+, Zn2+, F-, Sr2+ ó Co2+. Además de capacidad 
angiogénica, se ha comprobado que muchos de ellos poseen capacidad antibacteriana 
y osteogénica292. El Cu2+ y el Co2+ han mostrado efectos especialmente angiogénicos 
regulando factores como VEGF, fibronectina, angiogenina, colagenasa, prostanglandina 
E1, ceruloplasmina y FGF1/2, todos ellos con papeles clave en la iniciación, maduración 
y regulación de la formación de los vasos sanguíneos. Estudios in vivo han demostrado 
la capacidad de estos iones para estimular la migración de células endoteliales de cordón 
umbilical humanas (HUVECs), la formación de túbulos y la secreción de VEGF y expresión 
de genes angiogénicos296-297.
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Estos estudios se han realizado dentro del grupo ‘Interacciones célula-biomaterial’ del 
Departamento de Bioquímica y Biología Molecular (Facultad de Ciencias Químicas) de la 
Universidad Complutensede Madrid, integrado en el Grupo UCM910576 (GIBI) y 
asociado al Instituto de Investigación Sanitaria del Hospital Clínico San Carlos (IdISSC). 
La Tesis Doctoral está enmarcada en dos Proyectos consecutivos del Ministerio de 
Economía y Competitividad (Proyectos de I+D+i, del programa estatal de investigación, 
desarrollo e innovación orientada a los Retos de la Sociedad) de los que son 
Investigadores Principales Daniel Arcos y María Teresa Portolés:  
“Estructuras macroporosas asociadas con factores de crecimiento para la 
reconstrucción de defectos óseos y defectos del hueso osteoporótico” (MAT2013-
43299-R) y “Nanomateriales regenerativos en escenarios de patología ósea: 
osteoporosis e infección” (MAT2016-75611-R). 
 
La presente Tesis Doctoral se centra en el estudio de la respuesta celular a dos tipos de 
biomateriales diseñados para tratamiento de hueso osteoporótico mediante 
diferentes estrategias experimentales: 
 

- Andamios 3D preparados con hidroxiapatitas sustituidas con silicio y 
tratados con factor de crecimiento de endotelio vascular (Capítulo 1) 

- Nanoesferas de sílice mesoporosa cargadas con ipriflavona como fármaco 
antiosteoporótico (Capítulo 2) 

Estos biomateriales han sido preparados y caracterizados en el Departamento de 
Química en Ciencias Farmacéuticas de la Facultad de Farmacia de la Universidad 
Complutense de Madrid por el grupo de investigación de la Profesora María Vallet Regí. 

La respuesta in vitro a estos biomateriales ha sido evaluada con células implicadas en 
los procesos de remodelado óseo (osteoblastos y osteoclastos), osteogénesis 
(preosteoblastos), angiogénesis (células progenitoras endoteliales) y respuesta inmune 
(macrófagos y linfocitos). La evaluación de los biomateriales in vivo se ha realizado en 
ovejas y conejas osteoporóticas como modelos animales de osteoporosis, gracias a la 
colaboración con el Centro de Cirugía de Mínima Invasión Jesús Usón (CCMIJU) de 
Cáceres y con el Servicio de Anatomía Patológica del Hospital Clínico San Carlos de 
Madrid. 
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CAPÍTULO I: Respuesta celular a andamios 3D preparados con 
hidroxiapatitas sustituidas con silicio y tratados con factor de crecimiento 
de endotelio vascular  

La hidroxiapatita sintética (Ca10(PO4)6(OH)2) es la biocerámica más empleada para 
regeneración ósea ya que tiene una proporción de Ca/P similar a la de los depósitos 
minerales del hueso, y su estructura cristalina y densidad es similar a la ósea26,31. Es 
biocompatible, bioactiva y osteoconductiva, es decir, permite la adhesión, proliferación 
y diferenciación de los osteoblastos sobre su superficie y el crecimiento de nuevas capas 
de hidroxiapatita298. Es comúnmente utilizada en implantes dentales y ortopédicos, 
reconstrucciones de mandíbula, cirugía facial y reparaciones de oreja, nariz y 
garganta18,27-30,299.  

Sin embargo, este material presenta como desventaja su lenta degradación. Esto reduce 
la reactividad y la velocidad de formación de nuevas capas de apatita300. Con el objetivo 
de mejorar la respuesta de estas hidroxiapatitas sintéticas se realizan sustituciones de 
grupos fosfato (PO4

3-) por grupos silicato (SiO4
4-), generando un exceso de carga negativa 

en la superficie del material que provoca la liberación de grupos OH- para equilibrar las 
cargas, lo que se traduce en un aumento de la reactividad del material301. 

El silicio, aunque se encuentra en el hueso biológico en forma de traza (menos del 1 %), 
es imprescindible en la síntesis de colágeno y en el desarrollo del tejido óseo y 
cartilaginoso302. Además, es esencial para el desarrollo de la red de glucosaminoglucano 
de la matriz extracelular303 y juega un papel clave en la formación ósea de las etapas 
tempranas del desarrollo304. Se ha comprobado que su déficit durante esta fase puede 
ocasionar patologías y deformidades óseas305. Cuando se introduce silicato en cerámicas 
de fosfatos de calcio (Ca10(PO4)5.75(SiO4)0.25(OH)1.75x0.25 (donde x representa las vacantes 
en la posición hidroxilo), se produce una distorsión en la red cristalina. Los grupos silicato 
son de mayor tamaño y carga que los grupos fosfato, lo que desequilibra la estructura y 
provoca la liberación de los grupos OH-. Esto desestabiliza la red y se produce un 
aumento de la solubilidad y reactividad del material con el medio, haciéndolo más 
biocompatible y bioactivo306-307. Los iones de calcio, silicio y fosfato se concentran en la 
zona entre el hueso y el implante, favoreciendo la síntesis de nuevas capas de 
hidroxiapatita y desarrollo de nuevo tejido300,306.  

Además, se ha demostrado que la sustitución con grupos silicato en estas hidroxiapatitas 
(SiHA) genera defectos en la superficie del material y produce una reducción del tamaño 
de cristal, incrementando su osteoconductividad mediante el aumento de la interacción 
de la superficie del material con proteínas como la fibronectina301, que interaccionan 
con integrinas y activan rutas de señalización relacionadas con la adhesión, proliferación 
y diferenciación de osteoblastos. Por otra parte, aumenta la expresión de fosfatasa 
alcalina y osteocalcina, marcadores medio y tardío de la diferenciación de osteoblastos, 
respectivamente298,307-308. La presencia del silicio estimula a su vez la síntesis de 
colágeno y la formación de nueva matriz ósea por parte de los osteoblastos309-310.  

Se ha comprobado que esta sustitución con silicio permite que los osteoclastos se 
diferencien correctamente a partir de sus precursores mononucleares y que tenga lugar 
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la resorción ósea301,310, procesos imprescindibles para que se produzca el remodelado 
óseo a lo largo de toda la vida del individuo. Sin embargo, existen estudios in vitro que 
demuestran que estos materiales producen una disminución de la osteoclastogénesis 
con efecto dosis-dependiente en las últimas etapas de diferenciación y una significativa 
reducción de su actividad resortiva301,311. También se ha comprobado que promueven 
la síntesis de factor de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) en fibroblastos, 
potenciando la formación de vasos sanguíneos y la irrigación alrededor del material312.  

Por otra parte, para alcanzar mayores niveles de bioactividad, se han diseñado 
hidroxiapatitas sustituidas con silicio nanocristalinas (nanoSiHA). Estas nanoSiHAs se 
sintetizan a menores temperaturas (700 °C vs 1150 °C), presentan menor tamaño de 
cristal y mayor rugosidad y área de superficie, lo que provoca un incremento de su 
bioactividad313. El aumento en su rugosidad mejora la adhesión de los osteoblastos 
sobre su superficie y la osteoconducción314, así como la adsorción de proteínas sobre su 
superficie315. Al ser más reactivas, su tiempo de degradación es inferior que el de las 
SiHA y la interacción que se produce con el tejido óseo y la síntesis de nuevas capas de 
apatita es mayor.  

Son numerosos los estudios realizados con las nanoSiHA en tratamiento óseo y dental, 
tanto aplicadas como biomaterial principal316 como en recubrimientos de biomateriales 
metálicos (como aleaciones de titanio), mejorando la osteogénesis y osteointegración 
del material317. 

 
 

Figura 17. Micrografía tomada por microscopía electrónica de barrido (SEM) de un andamio de 
nanoSiHA. Acta Biomaterialia 2020, 101: 544–553. 
 
 
Una de las principales ventajas de la elevada porosidad que presentan estas 
hidroxiapatitas es la posibilidad de adsorber sobre su superficie factores de crecimiento 
u otras proteínas que puedan tener interés en el curso del tratamiento. La diferencia 
entre aplicar estos factores inmovilizados sobre el material o libres es que su 
inmovilización permite reducir la dosis empleada y se produce un efecto local, 
minimizando la dispersión en el organismo318. 
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Diversos estudios han demostradoque la unión de factor de crecimiento de fibroblastos 
(FGF), implicado en la proliferación y diferenciación de osteoblastos, mejora la adhesión 
y proliferación de osteoblastos Saos-2319. Además, esta estrategia experimental tiene un 
efecto positivo sobre la angiogénesis, imprescindible para la correcta regeneración 
tisular320. Por otro lado, se ha comprobado que el factor de crecimiento de hepatocitos 
(HGF) inmovilizado sobre andamios de hidroxiapatita promueve la angiogénesis y 
estimula la proliferación de osteoblastos y su diferenciación, provocando un incremento 
en la expresión de runx2, fosfatasa alcalina y osteocalcina321.  

Entre los factores de crecimiento con mayor efecto en la regeneración ósea se encuentra 
el factor de crecimiento del endotelio vascular (VEGF). El VEGF actúa con alta 
especificidad induciendo la migración de los progenitores de células endoteliales 
circulantes, potenciando su mitosis y diferenciación para formar vasos sanguíneos322-254. 
Se ha demostrado cómo el VEGF puede promover la angiogénesis de sustitutos 
vasculares y la neovascularización de tejidos implantados323.  

Pero también este factor actúa sobre osteoblastos promoviendo su migración, 
proliferación y diferenciación, por lo que su utilización adquiere un papel relevante en 
la regeneración del tejido óseo322. El grupo de Junlei Li demostró cómo el VEGF 
inmovilizado sobre un recubrimiento de hidroxiapatita deficiente en calcio realizado 
sobre un andamio de magnesio, unido mediante uniones covalentes, estimulaba la 
adhesión y proliferación de preosteoblastos MC3T3-E1 sobre el material324. 

Es importante optimizar correctamente la dosis de factor de crecimiento a emplear, ya 
que dosis elevadas pueden provocar la estimulación del crecimiento tumoral, una 
función vascular anómala o incluso hipotensión e hipervascularidad325. 
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Objetivos 
 
1. Adsorción de factor de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) a los andamios de 

hidroxiapatita suistituida con silicio cristalina (SiHA) y nanocristalina (nanoSiHA). 
2. Estudio in vitro de la respuesta de células progenitoras endoteliales (EPCs) como 

indicador de la capacidad de vascularización de los andamios de SiHA, nanoSiHA, 
SiHA/VEGF y nanoSiHA/VEGF. 

3. Estudio in vitro de la respuesta de preosteoblastos (MC3T3-E1) como indicador de la 
capacidad osteogénica de los andamios de SiHA, nanoSiHA, SiHA/VEGF y 
nanoSiHA/VEGF. 

4. Estudio in vivo de los efectos producidos por los andamios de SiHA, nanoSiHA, 
SiHA/VEGF y nanoSiHA/VEGF implantados en hueso de ovejas osteoporóticas. 
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Metodología 
 

1. Síntesis y caracterización de los andamios de hidroxiapatita suistituida con 
silicio cristalina (SiHA) y nanocristalina (nanoSiHA) 

Las hidroxiapatitas sustituidas con silicio están basadas en la fórmula nominal 
Ca10(PO4)5.75(SiO4)0.25(OH)1.75x0.25, donde x representa los grupos libres en la posición 
hidroxilo. Fueron preparadas por precipitación acuosa haciendo reaccionar una solución 
de 1 M de Ca(NO3)24H2O, 0,575 M de (NH4)2HPO4 y otra de 0,025 M de Si(CH3CH2O)4. La 
mezcla se agitó durante 12 horas a 80 °C y se mantuvo un pH de 9,5 mediante la adición 
de una solución de NH3 durante la síntesis. Se obtuvo un precipitado que se secó y trató 
a 700 °C a presión atmosférica para eliminar los nitratos sin alterar significativamente la 
microestructura del material sintetizado, en formato polvo. Se resuspendió en etanol, 
se molió en un molinillo rotatorio y se tamizó, recogiendo 3 g de las fracciones inferiores 
a 32 µm, que se mezclaron con 0,5 g de alcohol de polivinilo (polivinil alcohol, PVA) y 2,8 
ml de agua desionizada a 80 °C durante 2 horas. Mediante robocasting se prepararon 
andamios cilíndricos de 10 mm de altura y 10 mm de diámetro que se mantuvieron a 
40°C durante toda la noche y después se calentaron a 150 °C durante 30 minutos para 
promover el entrecruzamiento inducido por calor del PVA, sin modificar la 
miroestructura de la cerámica, generando andamios de nanoSiHA. Para obtener 
andamios de SiHA cristalina se trataron estos andamios de nanoSiHA a 1150 °C durante 
3 horas. Estos biomateriales fueron preparados y caracterizados en el Departamento de 
Química en Ciencias Farmacéuticas de la Facultad de Farmacia de la Universidad 
Complutense de Madrid por el grupo de investigación de la Profesora María Vallet Regí. 

2. Adsorción del factor de crecimiento de endotelio vascular (VEGF) sobre los 
andamios de hidroxiapatita suistituida con silicio cristalina (SiHA) y 
nanocristalina (nanoSiHA) 

La adsorción del factor de crecimiento del endotelio vascular (VEGF)sobre la superficie 
de los andamios de SiHA (SiHA/VEGF) y nanoSiHA (nanoSiHA/VEGF), previamente 
esterilizados con luz ultravioleta (UV) durante 1 hora por cada cara, se realizó a través 
de uniones no covalentes. Para adsorber el VEGF, se incubó cada andamio con 5 µg/ml 
de VEGF-A (VEGF-121, 583204, Biolegend, San Diego, CA, USA) en tampón fosfato salino 
(PBS, Sigma-Aldrich, St Louis, MO, USA) a 4 °C durante diferentes tiempos (10 min, 30 
min y 24 h), con el objetivo de estudiar su cinética de adsorción. Tras el período de 
incubación con el VEGF se mantuvieron los andamios a 4 °C durante 24 horas antes de 
los estudios in vitro e in vivo. 
Para calcular la concentración de VEGF unida a los andamios se midieron mediante 
enzimoinmunoanálisis (ELISA, Cloud-Clone Corp, USA) los niveles de VEGF presente en 
el PBS tras la incubación de cada tipo de andamio con dicho factor. Se realizó un cálculo 
indirecto restando a la concentración inicial de VEGF añadida, la cantidad de factor 
detectada en el medio tras los diferentes tiempos de incubación. Del mismo modo se 
cuantificó la desorción espontánea del VEGF que produce una vez adsorbido sobre la 
superficie de los andamios de SiHA y nanoSiHA, incubando ambos tipos de andamios 
con 500 µl de PBS durante diferentes tiempos (24, 60 y 96 horas) después de haber 
adsorbido el factor, evaluando mediante ELISA la concentración de VEGF libre en el 
medio. 
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3. Aislamiento, caracterización y cultivo de células progenitoras endoteliales 
(EPCs) 

Las células progenitoras endoteliales (EPC) se aislaron de sangre periférica de cerdo 
Large White (35-45 kg) utilizando la solución Histopaque-1077 (Sigma-Aldrich, St. Louis, 
MO), que crea un gradiente de densidad que permite aislar y seleccionar las células 
mononucleares (mononuclear cells, MNC). Estas se cultivaron en frascos de cultivo F-75 
de poliestireno (Thermo Fisher Scientific, Dinamarca) a una densidad de 6 x 107 MNC/ml 
en 20 ml de Endothelial Growth Medium-2 (EGM-2), compuesto por Endothelial Basal 
Medium-2 (EBM-2) suplementado con 5% de suero bovino fetal (FBS), 0,04% de 
hidrocortisona, 0,4% factor de crecimiento fibroblástico humano (hFGF), 0,1% VEGF, 
0,1% factor de crecimiento insulínico-R3 (R3-IGF), 0,1% ácido ascórbico, 0,1% factor de 
crecimiento epidérmico humano (hEGF) y 0,1% gentamicina sulfato-anfotericina b (GA-
1000) (Lonza, Walkersville, MD). Tras dos semanas de cultivo en medio de 
diferenciación, las células adquirieron la morfología propia de células endoteliales 
maduras, y se caracterizaron mediante citometría de flujo y microscopía confocal.  
Para realizar los ensayos de diferenciación de las EPC sobre los andamios de SiHA, 
SiHA/VEGF, nanoSiHA y nanoSiHA/VEGF, se sembraron 3x105 EPC/ml en la superficie de 
cada tipo de material y se mantuvieron en cultivo en medio EGM-2 durante 7 días a 37 
°C y atmósfera de CO2 al 5% renovando el medio cada 3 días. Posteriormente se 
cuantificó la expresión de diferentes marcadores de diferenciación de membrana e 
intracelulares. Como marcadores de membrana se utilizaron: CD31 (Anti-CD31, TLD-
3A12, ab64543, Abcam, Cambridge, Reino Unido), CD34 (Anti-CD34, EP373Y, ab81289, 
Abcam, Cambridge, Reino Unido) y VEGFR2 (Anti-VEGF Receptor 2, ab2349, Abcam, 
Cambridge, Reino Unido). Como marcadores intracelulares se seleccionaron: eNOS 
(Anti-eNOS, M221, ab76198, Abcam, Cambridge, Reino Unido) y vWF (Anti- Factor Von 
Willebrand, ab6994, Abcam, Cambridge, Reino Unido), permeabilizando previamente 
con 1 ml de saponina 0,25% durante 10 minutos a 4 °C. Se añadieron 10 µg/ml de cada 
tipo de anticuerpo y se incubaron durante 30 minutos a temperatura ambiente en 
oscuridad, se lavó con PBS/BSA al 1% y se añadieron 10 µg/ml del anticuerpo secundario 
correspondiente incubándolo durante 30 minutos a temperatura ambiente en 
oscuridad. Las muestras se analizaron en un citómetro de flujo FACScalibur Becton 
Dickinson, excitando la fluorescencia de los anticuerpos secundarios conjugados con 
Alexa FluorTM 488 (Anticuerpo producido en cabra anti-ratón IgG (H + L) Alexa Fluor® Plus 
488, Invitrogen, Carlsbad, CA, USA) a 488 nm y registrándola a 519 nm, y la fluorescencia 
de los anticuerpos secundarios conjugados con DyLightTM 633 (Anticuerpo producido en 
cabra anti-conejo IgG (H + L) DyLight® 633, Invitrogen, Carlsbad, CA, USA) a 638 nm y 
registrándola a 658 nm. 
La proliferación celular se evaluó de manera indirecta midiendo la actividad 
mitocondrial utilizando el reactivo Cell Counting Kit-8 (CCK-8, Sigma-Aldrich, St Louis, 
MO, USA), basado en una sal de tetrazolio altamente soluble en agua, la 2-(2-metoxi-4-
nitrofenil)-3-(4-nitrofenil)-5-(2,4-disulfofenil)-2H-tetrazolio (WST-8). Cuando se produce 
intercambio electrónico en el medio en el que está presente la sal, ésta se reduce y 
produce formazán cromogénico que permite cuantificar mediante espectrofotometría 
la proliferación celular de la muestra. Las muestras se incubaron durante 3-4 horas a 37 
°C bajo una atmófera al 5% de CO2 y se tomaron muestras de 100 µl por triplicado en 
placas de cultivo de 96 pocillos (CULTEK S. L. U., Madrid, España), midiendo su 
absorbancia a 450 nm.  
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4. Diferenciación de preosteoblastos MC3T3-E1 y medida de la actividad fosfatasa 
alcalina 

Para evaluar la capacidad de diferenciación de los preosteoblastos MC3T3-E1 murinos 
(subclon 4, CRL-2593, ATCC, Manassas, VA, USA) sobre los diferentes materiales de 
hidroxiapatita, se sembraron a una densidad de 3x105 células/ml sobre la superficie de 
los andamios de SiHA, SiHA/VEFG, nanoSiHA y nanoSiHA/VEGF. Se cultivaron en placas 
de cultivo de 12 pocillos (CULTEK S.L.U., Madrid, Spain) en 20 ml de medio de cultivo de 
diferenciación alpha-Minimum Essential Medium (alpha-MEM, Sigma Chemical 
Company, St. Louis, MO, USA) suplementado con 10% de de suero bovino fetal (FBS, 
Gibco, BRL), 1 mM de L-glutamina (BioWhittaker Europe, Bélgica), 1% de penicilina (200 
µg/ml, BioWhittaker Europe, Bélgica), 1% de estreptomicina (200 µg/ml, BioWhittaker 
Europe, Belgium), 50 µg/ml de β-glicerolfosfato (Sigma Chemical Company, St. Louis, 
MO, USA) y 10 mM de ácido L-ascórbico (Sigma Chemical Company, St. Louis, MO, USA) 
durante 7/10 días a 37 °C bajo una atmósfera de CO2 al 5%, renovando el medio cada 3 
días. Trascurrido este tiempo se midió la actividad de la enzima fosfatasa alcalina (ALP), 
como marcador principal del fenotipo osteoblástico. Se empleó el kit de ALP (SpinReact 
S.A., España) que contiene el reactivo p-nitrofenilfosfato y el 2-amino-2-metil-1-
propanol de modo que, si la enzima ALP está presente en el medio, cataliza la 
transferencia del grupo fosfato del primero al segundo, liberando p-nitrofenol, 
cuantificable mediante espectroscopía de absorción a 405 nm. 
Para normalizar la cantidad de ALP con respecto a la cantidad total de proteínas de la 
muestra, se emplea el método de Bradford (SpinReact S.A., España) basado en el cambio 
en los máximos de absorción que presenta el colorante hidrofóbico azul de Coomassie 
cuando se encuentra unido a una proteína. Se utilizó como patrón la albúmina de suero 
bovino (BSA) y se midió la absorción a 540 nm en un espectrofotómetro (Helios Zeta UV-
VIS). 
La proliferación celular se evaluó de forma indirecta cuantificando la actividad 
mitocondrial con el reactivo Cell Counting Kit-8 (CCK-8, Sigma-Aldrich, St Louis, MO, 
USA) como se describe anteriormente. 
 

5. Estudios morfológicos mediante microscopía electrónica de barrido (SEM) 
Para evaluar la morfología de los diferentes tipos celulares adheridos a los diversos 
andamios, las muestras se fijaron mediante la incubación con glutaraldehído 2,5% 
(Merck KGaA, Darmstadt, Alemania) durante 1 hora a 4 °C y se deshidrataron en 
diluciones seriadas de etanol, desde etanol al 30%, 50%, 70%, 80% hasta etanol al 100%, 
durante 10 minutos en cada una de ellas. Después se secaron a temperatura ambiente 
y se recubrieron con oro-paladio en vacío antes de observarlas con un microscopio JEOL 
JSM-6400 SEM (Centro Nacional de Microscopía Electrónica, Madrid). 
 

6. Implantación de los andamios en ovejas osteoporóticas  
Con el objetivo de reproducir las condiciones de osteoporosis que tienen lugar en los 
humanos, se seleccionó como modelo animal ovejas ovariectomizadas de raza Merina 
de 4 años de edad. Tras la ovariectomía bilateral, realizada por laparoscopia, y hasta el 
final del estudio se les administró una dieta baja en calcio y corticoesteroides durante 
seis meses. Después de este tiempo, se implantaron los diferentes tipos de andamios 
(SiHA, SiHA/VEGF, nanoSiHA y nanoSiHA/VEGF), bajo condiciones de asepsia y un 
tamaño de muestras de n = 6. 



	

108 
 

Cap. I. Metodología 

Para introducir los materiales se realizaron seis orificios cilíndricos de 10x13 mm 
perforando el hueso esponjoso de diferentes extremidades bajo continua irrigación 
salina estéril y fría. Se dejaron dos orificios vacíos como control. Una vez que los 
andamios se implantaron de forma aleatoria, se aproximaron los tejidos muscular y 
subcutáneo con suturas monofilamentadas reabsorbibles y la piel se aproximó con 
suturas trenzadas reabsorbibles. Tras el procedimiento quirúrgico y antes de la 
extracción de las muestras, se realizaron estudios de tomografía computarizada 
(computed tomography, CT). El desarrollo del modelo experimental de osteoporosis y la 
implantación de los biomateriales in vivo se llevaron a cabo en el Centro de Cirugía de 
Mínima Invasión Jesús Usón (CCMIJU) de Cáceres y los estudios realizados fueron 
aprobados por el Comité de Ética Institucional siguiendo las directrices de la normativa 
vigente en ese momento (Directiva 2010/63/EU del Parlamento Europeo y del Consejo 
del 22 de Septiembre de 2010, relativa a la protección de animales utilizados para fines 
científicos). 
 

7. Análisis histológicode las muestras de hueso de oveja 
Los segmentos óseos que contenían los materiales implantados y los orificios control se 
diseccionaron transcurridas 12 semanas desde la implantación y se fijaron por inmersión 
en etanol al 96%. Se tiñeron con Hematoxilina-Eosina (H&E combinada con Dako 
CoverStainer, Agilent, USA&Canada), se observaron con un microscopio Leica DMD1008 
y un microscopio Olympus BX40 y se analizaron con el programa ImageJ 1.x para calcular 
las áreas de crecimiento óseo, el grosor de las trabéculas y el número de vasos 
sanguíneos. Para evaluar el grado de vascularización se tomó una escala cualitativa de 4 
niveles: ausente/media/moderada/marcada, calificada del 0 al 3, respectivamente. 
Para evaluar la presencia de componentes inflamatorios y de osteoblastos y 
osteoclastos, se tomó una escala de 5 grados cualitativa basada en la densidad y 
distribución de los mismos: ausencia/medio/moderado/marcado/muy marcado, 
calificada del 0 al 4, respectivamente. Los osteoclastos se identificaron como células 
multinucleadas situadas en las lagunas de resorción y los osteoblastos como células 
ovaladas con abundante citoplasma azul grisáceo, con espacio perinuclear de 
aclaramiento y situadas en los bordes del tejido óseo en formación. Estos estudios se 
realizaron en el Servicio de Anatomía Patológica del Hospital Clínico San Carlos de 
Madrid. 
 

8. Análisis de datos y estadística  
Todos los resultados obtenidos por las diferentes técnicas se expresaron como medias 
± desviaciones estándar de cada grupo de experimentos realizados por triplicado. Los 
análisis estadísticos se llevaron a cabo con el programa Statistical Package for the Social 
Sciences (SPSS) versión 22, utilizando las comparaciones de T de Student para analizar 
las diferencias entre dos grupos y el análisis de la varianza (ANOVA) para analizar las 
diferencias entre más de dos grupos. La homogeneidad de las varianzas se evaluó con el 
test de Levene y las diferencias entre grupos con los test de Scheffé o Games-Howell, en 
función de la diferencia de varianzas obtenidas, empleando Scheffé en caso de varianzas 
no homogéneas y Games-Howell en el caso contrario. En todos los casos se consideraron 
los valores p<0,05 como estadísticamente signficativos, diferenciando varios niveles de 
significancia: p<0,005 como extremadamente significativo (***), p<0,01 como 
elevadamente significativo (**) y p<0,05 como significativo (*).
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RESULTADOS 
 
Artículo 1: Acta Biomaterialia 2020, 101: 544–553 
 
"Silicon substituted hydroxyapatite/VEGF scaffolds stimulate bone regeneration in 
osteoporotic sheep" L. Casarrubios, N. Gómez-Cerezo, S. Sánchez-Salcedo, M.J. Feito, 
M.C. Serrano, M. Saiz- Pardo, L. Ortega, D. de Pablo, I. Díaz-Güemes, B. Fernández-
Tomé, S. Enciso, F.M. Sánchez-Margallo, M.T. Portolés, D. Arcos, M. Vallet-Regí 
 
En este trabajo se han preparado andamios macroporosos de hidroxiapatita sustituida 
con silicio (SiHA) mediante robocasting. Para optimizar sus propiedades y con el fin de 
estimular la regeneración ósea, los andamios se prepararon con dos tipos de 
microestructuras: nanocristalina y cristalina. Además, su superficie se decoró con factor 
de crecimiento endotelial vascular (VEGF) para evaluar el posible acoplamiento entre la 
vascularización y la regeneración ósea. Los ensayos realizados in vitro con 
preosteoblastos y con células progenitoras endoteliales demostraron que los andamios 
de SiHA nanocristalina dificultan la proliferación de preosteoblastos, mientras que la 
presencia de VEGF potencia las funciones biológicas tanto de las células endoteliales 
como de los preosteoblastos. Para evaluar la capacidad de regeneración ósea in vivo, se 
utilizó un modelo de oveja osteoporótica. Las observaciones obtenidas in vivo se 
correlacionan adecuadamente con los resultados obtenidos con cultivos celulares in 
vitro. Los andamios fabricados con SiHA nanocristalina fueron colonizados por tejido 
fibroso, promovieron una respuesta inflamatoria y fomentaron el reclutamiento de 
osteoclastos. Estos resultados descartan que los andamios preparados con SiHA 
nanocristalina sean adecuados para inducir la regeneración ósea. Por el contrario, los 
andamios fabricados con SiHA cristalina y tratados con VEGF estimularon la 
regeneración ósea, observándose un alto grado de osificación, trabéculas más gruesas 
y mayor presencia de osteoblastos y vasos sanguíneos. Los resultados de este trabajo 
han permitido demostrar que los andamios macroporosos preparados con SiHA 
cristalina y decorados con VEGF promueven la regeneración del tejido óseo, incluso en 
escenarios patológicos adversos como la osteoporosis. 
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Silicon-substituted hydroxyapatite (SiHA) macroporous scaffolds have been prepared by robocasting.  In 
order to optimize their bone regeneration properties, we have manufactured these scaffolds presenting 
different microstructures: nanocrystalline and crystalline. Moreover, their surfaces have been decorated 
with vascular endothelial growth factor (VEGF) to evaluate the potential coupling between vasculariza- 
tion and bone regeneration. In vitro cell culture tests evidence that nanocrystalline SiHA hinders pre- 
osteblast proliferation, whereas the presence of VEGF enhances the biological functions of both endothe- 
lial cells and pre-osteoblasts. The bone regeneration capability has been evaluated using an osteoporotic 
sheep model. In vivo observations strongly correlate with in vitro cell culture tests. Those scaffolds made 
of nanocrystalline SiHA were colonized by fibrous tissue, promoted inflammatory response and fostered 
osteoclast recruitment. These observations discard nanocystalline SiHA as a suitable material for bone re- 
generation purposes. On the contrary, those scaffolds made of crystalline SiHA and decorated with VEGF 
exhibited bone regeneration properties, with high ossification degree, thicker trabeculae and higher pres- 
ence of osteoblasts and blood vessels. Considering these results, macroporous scaffolds made of SiHA and 
decorated with VEGF are suitable bone grafts for regeneration purposes, even in adverse pathological 
scenarios such as osteoporosis. 

 
Statement of significance 

 
For the first time, the in vivo behavior of scaffolds made of silicon substituted hydroxyapatites (SiHA) has 
been evaluated under osteoporosis conditions. In order to optimize the bone regeneration properties of 
these bioceramics, 3D macroporous scaffolds have been manufactured by robocasting and implanted in 
osteoporotic sheep. Our experimental design shed light on the important issue of the biological response 
of nano-sized bioceramics vs highly crystalline bioceramics, as well as on the importance of coupling 
vascularization and bone growth processes by decorating SiHA scaffolds with vascular endothelial growth 
factor. 

© 2019 Acta Materialia Inc. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved. 
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1. Introduction 
 

Since Ruys proposed in 1993 the incorporation of silicon within 
the hydroxyapatite structure [1], silicon substituted hydroxyap- 
atites (SiHA) have been one of the most investigated bioceramics 
in the field of dental and orthopedic applications. Based on the 
positive effects of silicon on bone [2] and the osteoregenerative 
properties of silica based bioactive glasses  [3],  the  interest  for 
the characterization and biological evaluation of these compounds 
has encouraged many researchers for preparing different silicon 
substituted calcium phosphates [4–6]. In SiHA, silicon substitutes 
phosphorous in the hydroxyapatite crystal lattice. This substitution 
leads to crystallo-chemical disorders in the apatite unit cell [7–10], 
surface charge modifications [11] and microstructural changes that 
enhance the solubility and bioactive behavior of these bioceramics 
[12–14], although this point has caused some controversy [15]. 

SiHA has been conventionally prepared by a controlled pre- 
cipitation method and subsequent sintering,  which  allows  for 
solid state reaction completion and enhancement of mechanical 
properties [16,17]. However, several authors have addressed the 
preparation of HA and SiHA using low temperature routes for 
obtaining bioceramics with small grain sizes or even nanoparticles 
[18–20]. Grain size reduction increases the bioceramic solubility 
[21], thus releasing calcium cations and soluble silica species that 
could enhance osteoblast function. Webster et al. investigated the 
potential use of nanostructured bioceramics for orthopedic and 
dental applications and demonstrated that nanophase alumina, 
titania and hydroxypatite [22,23] enhance osteoblast adhesion 
compared to the same compounds with larger grain size.  Pre- 
vious in vitro results have evidenced that nanocrystalline SiHA 
(NanoSiHA) delays osteoclast differentiation and resorptive activity 
[24] and promotes macrophage polarization towards a more repar- 
ative M2 phenotype [25]. However,  most  of  these  studies  have 
been carried out under in vitro conditions and only a few in vivo 
studies involving nanosized SiHAs have been reported [26–28]. 

Additive manufacturing processes allow the control of the 
implant morphology and internal architecture of the scaffolds [29]. 
In this context, SiHAs have been manufactured as macroporous 
scaffolds through techniques such as stereolithography and robo- 
casting, evidencing that these techniques allow the optimization 
of biological processes such as vascularization and cell migration 
and proliferation among others, through the control of the size, 
volume and connectivity of the pores [30–36]. 

Finally, decoration of scaffolds with growth factors is an ef- 
fective strategy for modifying the biological behavior of bone 
implants.  Considering  the  importance  of  vascularization   dur- 
ing bone regeneration processes [37], the adhesion of vascular 
endothelial growth factor (VEGF) has become one of the most 
useful alternatives to improve the scaffolds performance [38–41]. 
Recently, VEGF has been adsorbed on NanoSiHA disks improving 
the adhesion and proliferation of endothelial progenitor cells (EPC) 
[42]. Since VEGF is involved in both angiogenesis and osteoblast 
maturation, in the present study 3D macroporous NanoSiHA and 
SiHA scaffolds with high interconnectivity and  adsorbed  VEGF 
were prepared and characterized in order to evaluate in vitro their 
ability to support endothelial cell colonization and MC3T3-E1 pre- 
osteoblast proliferation and differentiation. Then, in vivo studies 
were carried out by implanting these scaffolds into a cavitary de- 
fect of osteoporotic sheep and evaluating the new bone and blood 
vessels formation. The effects of the SiHA crystallite size, i.e. micro 
or nanometric scales, have been also evaluated. Our hypothesis 
is that 3D printed macroporous SiHA based scaffolds decorated 
with VEGF could improve bone regeneration in a scenario of 
osteoporosis, whereas the microstructure of the bioceramics could 
significantly modify the in vivo behavior of the scaffolds due to 
their different cell-surface interactions. 

2. Materials and methods 
 

2.1. Synthesis of materials 
 

SiHAs with nominal formula Ca10 (PO4 )5.75 (SiO4 )0.25 (OH)1.75 Q0.25 
(being Q vacancies at the hydroxyl sites) were prepared by aque- 
ous precipitation reaction of Ca(NO3 )2 •4H2 O, (NH4 )2 HPO4 and 
Si(CH3 CH2 O)4 solutions as described elsewhere [43] (see supple- 
mentary data for further information). The obtained precipitate 
was dried and subsequently treated at 700 °C  under  air  atmo- 
sphere to remove the nitrates without introducing significant 
changes in the microstructure of the precipitated powder. The Si-
HA grains were suspended in ethanol, milled in a rotatory mill and 
finally sieved, collecting the powder fraction below 32 μm. 

 
2.2. Fabrication of NanoSiHA and SiHA scaffolds 

 
Cylindrical scaffolds with 10 mm in height and 10 mm in 

diameter were prepared by robocasting. For this purpose, 0.5 g of 
polyvinyl alcohol (PVA) were dissolved in 2.8 mL of D.I. water at 
80 °C for 2 h. PVA is a biocompatible and biodegradable polymer, 
which has been used in different bio-applications as drug release, 
tissue engineering and enzyme immobilization [44–47]. Subse- 
quently 3 g of SiHA particles were incorporated in this solution. 
Scaffolds were designed as a computer assisted design (CAD) file 
and prepared as a lattice of rods stacked with tetragonal symmetry 
and constructed via polymerization of this mixture using a robotic 
deposition apparatus 3-D BioplotterTM. The scaffolds were kept at 
40 °C overnight and subsequently heated at 150 °C for 30 min to 
induce heat-activated cross-linking of PVA, without modifying the 
microstructure of the ceramic component. These scaffolds have a 
weight of about 305 mg and are referred as NanoSiHA. In order 
to obtain highly crystalline SiHA scaffolds,  NanoSiHA  scaffolds 
were thermally treated  at  1150 °C  for  3  h.  These  specimens  have 
a weight of about 260 mg and are referred as SiHA scaffolds. (see 
supporting information for complete details). 

 
2.3. Preparation of VEGF-decorated scaffolds 

 
NanoSiHA and SiHA scaffolds were introduced into 24 well 

culture plates (CULTEK S. L. U., Madrid, Spain) and sterilized under 
ultraviolet light during 1 h for each side in a sterile environment. 
Adsorption of VEGF on scaffold surfaces was carried out through 
non-covalent binding by incubation of each scaffold with 5 μg/mL 
of VEGF-A  (VEGF-121,  583204,  Biolegend,  San  Diego,  CA,  USA) 
in phosphate buffered saline (PBS, Sigma-Aldrich, St Louis, MO, 
USA) at  4 °C for different times. The samples were  stored at  4 °C 
for 24 h before the in vitro and in vivo studies. After 0 min, 
10 min, 30 min and  24  h  of  incubation,  the  concentration  of 
free VEGF in the supernatants was analyzed by using an enzyme 
linked immunosorbent assay (ELISA, Cloud-Clone Corp, USA). The 
adsorbed VEGF amount was indirectly calculated as the difference 
between the free VEGF levels at the initial time and after each 
incubation time. Scaffolds decorated with VEGF are referred as 
NanoSiHA/VEGF and SiHA/VEGF. 

 
2.4. Characterization techniques 

 
X-ray diffraction experiments were carried out in a X’pert 

Philips  diffractometer  using  the  KαCu  radiation  (λ =1,5418  Å )  with 
a step size of 0.03 2θ ° and  3  s  of  counting  time.  Crystallite  size 
was calculated as an averaged value of several diffraction maxima 
using the Scherrer  formula:  Crystallite  size  (average) = Kλ/(Bstruct. 
cos θ ), where K is the shape constant (in our case 0.9), θ the 
diffraction angle and Bstruct describes the structural broadening, 
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Fig. 1. SEM micrographs of NanoSiHA (a,c,e) and SiHA (b,d,f) at different magnifi- 
cations. 

 
 

 
Fig. 2. Proliferation  of  EC2  endothelial  cells  on  NanoSiHA  and  SiHA  scaffolds  with- 
out (white) and with (black)  adsorbed  VEGF  after  7  days  of  culture.  Cell  prolifer- 
ation was analyzed by  measuring  absorbance  at  450  nm  by  CCK-8  protocol.  ∗For 
each material, comparisons between conditions without and with VEGF. Statistical 
significance: ∗p < 0.05; ∗∗p < 0.01. 

 
 

which is the difference in integral profile width between a stan- 
dard and the sample to be analyzed. The standard used was a 
well crystallized sample of LaB6. Fourier Transform Infrared (FTIR) 
spectroscopy was carried out by using a Nicolet Nexus instrument 
(Thermo Fisher Scientific) equipped with an attenuated total 
reflectance device (Thermo Electron Scientific Instruments LLC, 
Madison, WI USA). The textural properties of the scaffolds were 
determined by nitrogen adsorption with a Micromeritics  ASAP 
2020 equipment (Micromeritics Co., Norcross, USA). To perform 
the N2 adsorption measurements, the samples were previously 
degassed under vacuum for 24 h, at 45 °C. These experiments were 
carried out in triplicate. Scanning electron microscopy (SEM) was 
performed with a JEOL F-6335 microscope, operating at 20 kV. 

2.5. Determination of the in vitro VEGF desorption from NanoSiHA 
and SiHA 

 
To measure the VEGF spontaneous desorption  from  NanoSiHA 

and SiHA (previously incubated for 24 h into 24 well culture plates 
with 5μg/ml of this factor), the samples were incubated with 
500 μl of PBS for 24, 60 and 96 h and the free  VEGF  in  the 
medium was analyzed by ELISA. 

 
2.6. Culture of endothelial cells 

 
Mature endothelial cells EC2, obtained from porcine peripheral 

blood as previously described [48], were seeded on NanoSiHA and 
SiHA scaffolds at a density of 3x105 cells/mL in EGM-2 (Lonza, 
Walkersville, MD, USA). In order to evaluate the effects of  the 
VEGF immobilized on the scaffold surface, EGM-2 without VEGF 
was used for the culture of EC2 on these scaffolds. All the samples 
were incubated under 5% CO2 atmosphere at 37 °C for 7 days. 

 
2.7. Culture of MC3T3-E1 pre-osteoblasts 

 
In order to evaluate the proliferation of murine pre-osteoblastic 

MC3T3-E1 cells (subclone 4,  CRL-2593,  ATCC,  Manassas,  VA,  USA) 
on the scaffolds, 3x105 cells/mL were seeded in alpha-Minimum 
Essential Medium (alpha-MEM, Sigma Chemical Company, St. 
Louis, MO, USA) supplemented with 10% fetal bovine serum (FBS, 
Gibco, BRL), 1 mM L-glutamine (BioWhittaker Europe, Belgium), 
penicillin (200 μg/mL, BioWhittaker Europe, Belgium), and strep- 
tomycin (200 μg/mL, BioWhittaker Europe, Belgium). In order to 
evaluate the differentiation of MC3T3-E1 pre-osteoblasts on the 
scaffolds, 3x105 cells/mL were seeded in differentiation culture 
medium (alpha-MEM supplemented with 10% FBS, 50 μg/mL β- 
glycerolphosphate, 10 mM L-ascorbic acid, 1 mM L-glutamine, 
penicillin  and streptomycin). All the samples were  incubated 
under 5% CO2 atmosphere at 37 °C for 7 days. 

 
2.8. Cell proliferation assay (CCK-8) 

 
Proliferation of both endothelial cells (EC2) and MC3T3 pre- 

osteoblasts was measured using the Cell Counting Kit-8 (CCK-8) 
protocol (Sigma-Aldrich, St Louis, MO, USA). After incubation for 3-
4 h under 5% CO2 atmosphere at 37 °C, samples of 100 μL were 
collected into 96 well culture plates (Nunc Brand, Rochester, NY, 
USA) and absorbance was measured at 450 nm. 

 
2.9. Alkaline phosphatase (ALP) activity 

 
The ALP activity was  used  as  the  key  differentiation  marker 

in assessing the osteoblast phenotype. ALP activity was measured 
with a commercial kit (SpinReact S.A., Spain) and normalized to 
the cell protein content, as determined by the Bradford’s method 
using bovine serum albumin as a standard. 

 
2.10. Morphological studies by SEM 

 
Cells attached to the scaffolds were fixed by incubation with 

2.5% glutaraldehyde (Merck KGaA, Darmstadt, Germany) for 1 h at 
4 °C. Then, successive dehydration steps were carried out by slow 
water replacement, using a series of ethanol solutions (30%, 50%, 
70%, 80% and 90%) for 10 min and a final dehydration in absolute 
ethanol for 10 min, allowing the samples to dry at room tempera- 
ture. Afterwards, the pieces were mounted on stubs and coated in 
vacuum with gold–palladium. Samples were then examined with a 
JEOL JSM-6400 SEM (Centro Nacional de Microscopía Electrónica, 
Madrid, Spain). 
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Fig. 3.  Morphology evaluation by SEM of EC2 endothelial cells on NanoSiHA and SiHA scaffolds without and with adsorbed VEGF after 7 days of culture. 

 
2.11. In vivo studies in an osteoporotic sheep model 

 
This study was approved by our Institutional Ethical Commit- 

tee following the guidelines of the current normative (Directive 
2010/63/EU of the European Parliament and the Council of 
September 22, 2010, on the protection of animals used for sci- 
entific purposes). To reproduce conditions similar to osteoporosis 
in humans, laparoscopic bilateral ovariectomy was  performed in 
six 4-year-old female Merino sheep following the same protocol 
described elsewhere [28]. A low-calcium diet and corticosteroids 
were administered until the end of the study (see supporting 
information for further details). 

Six months after the ovariectomy, the biomaterials were blindly 
implanted in the sheep under aseptic conditions and following the 
same anesthetic protocol previously described [28]. Six cylindrical 
defects (10x13 mm) were created in each sheep by drilling the 
cancellous bone at different limbs locations, under continuous irri- 
gation with cold sterile saline. Two defects in each sheep were left 
empty as control. Once the biomaterials were randomly implanted, 
the muscular and subcutaneous tissue was approximated with 
absorbable monofilament suture and the skin with absorbable 
braided suture. Immediately after the surgical procedure and 
before the sample removal, a computed tomography (CT) scan was 
performed (Fig. S5 in supporting information). The sample size for 
each type of scaffold was n = 6. 

2.12. Histological processing 
 

After 12 weeks of implantation, the bone segments containing 
the defect were dissected out and fixed by immersion in 96% 
ethanol. Bone segments were processed as described elsewhere 
[49] and histological sections were stained with  Hematoxylin- 
Eosin (Agilent Dako Coverstainer for H&E)  (see  supplementary 
data for further information). Images were obtained with a Le- 
ica DMD1008 and an Olympus BX40 microscopes and  analyzed 
with ImageJ 1.x to calculate bone ingrowth area, trabeculae 
thickness  and  number  of  blood  vessels.  For  the  evaluation  of 

the inflammatory component  and  osteoblast/osteoclast  presence, 
we used a five  graded  scale  based  on  the  density  and  distri- 
bution  (absent/mild/moderate/marked/   very   marked,   scored   0 
to 4). Multinucleated cells sited in a resorption lacuna were 
identified as osteoclasts and oval cells with abundant blue-grey 
cytoplasm and perinuclear hofs, rimming the forming bone were 
identified as  osteoblasts.  In  the  case  of  vascularization,  we  used 
a four graded scale based on the density of blood vessels (ab- 
sent/mild/moderate/marked/, scored 0 to 3) (see Table S1 in 
supporting information) 

 
2.13. Statistics 

 
In vitro cell culture data are expressed as means ± standard 

deviations of a representative of three experiments carried out in 
triplicate. Statistical analysis was performed using the Statistical 
Package for the Social Sciences (SPSS) version 19 software. Sta- 
tistical comparisons for both in vitro and in vivo data were made 
by analysis of variance (ANOVA), with the assumption of data 
normality. Homoscedasticity was evaluated by Levene test. Either 
Scheffé or Games-Howell tests were used for post hoc evaluations 
of differences between  groups  depending  on  the  homogeneity 
of the variance. In all the statistical evaluations, p ˂ 0.05 was 
considered as statistically significant. 

 
3. Results 

 
3.1. Characterization of NanoSiHA and SiHA scaffolds 

 
XRD patterns of NanoSiHA and SiHA samples showed a unique 

apatite-like phase (Fig. S1 in supporting information). All the 
diffraction maxima can be assigned to a hexagonal spatial group 
P63/m. XRD patterns evidence significant differences from a mi- 
crostructural point of view. NanoSiHA shows diffraction maxima 
with larger Full Width at Half Maximum (FWHM)  compared  to 
SiHA (Fig. S1.b in supporting information). This fact indicates that 
NanoSiHA exhibits smaller average crystallite size. The crystallite 
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Fig. 4. Proliferation and differentiation of MC3T3 pre-osteoblasts on NanoSiHA and 
SiHA scaffolds without (white) and with (black) adsorbed VEGF after 7 days of cul- 
ture. Cell proliferation was analyzed by measuring absorbance at 450 nm by CCK-8 
protocol. Cell differentiation was evaluated by measuring ALP activity which was 
normalized to the cell protein content. ∗For each material, comparisons between 
conditions without and with VEGF. фComparison between NanoSiHA and SiHA. Sta- 
tistical significance: ∗p < 0.05, фффp < 0.005. 

 
sizes calculated by the Scherrer formula from ten different diffrac- 
tion maxima of each pattern were 30.5 ± 1.2 and 96.2 ± 2.8 nm 
for NanoSiHA and SiHA, respectively. 

FTIR spectra of NanoSiHA and SiHA (Fig. S2 in supporting 
information) show absorption bands corresponding to the bending 
vibration mode of O-P-O bonds, the stretching mode of P-O and 
the librational and stretching modes of O-H in HA. In addition, 
NanoSiHA also shows absorption bands corresponding to the func- 
tional groups of PVA and bands corresponding to CO3

2- groups at 
1550-1630 cm-1 commonly included in apatites thermally treated 
below the sintering temperature. 

Fig. 1 shows the SEM micrographs corresponding to NanoSiHA 
and SiHA scaffolds. Low magnification micrographs  show  an 
almost identical macro-architecture in both samples, with or- 
thogonal macroporores of 500 μm. However, higher magnification 
images evidence significant differences in the microstructure of 
the samples. NanoSiHA scaffold is formed by very small particles 
of a few nanometers that keep together by means of  a contin- 
uous phase of PVA. On the contrary, the microstructure of SiHA 

Table 1 
Surface area, pore volume and pore size measured by nitrogen absorption. Standard 
deviations are indicated in brackets. 

 
 

    Sample SBET  (m2 · g-1) Pore  volume  (cm3 · g-1) Pore  size  (nm)  

NanoSiHA 14.43 (±1.1) 0.086 (±0.002) 20.0 (±1.2) 
SiHA < 1 < 0.001 - 

 
 

 
scaffolds is described by the presence of larger polyhedral crystals 
(around  2-3  micrometers  in  size)  and  with  some  porosity  at 
the macropore range. Due to the burning out of PVA during the 
thermal treatment, SiHA scaffolds showed a loss of weight about 
15%, in agreement with the thermogravimetric analysis carried out 
on NanoSiHA (see Fig. S3 in supporting information) and a size 
reduction of less than 5% in both diameter and height. 

Nitrogen adsorption indicates that NanoSiHA scaffolds show 
surface areas, porosities and pore sizes at the mesopore range 
(Table 1) in the range of hydroxyapatites treated at low temper- 
atures [50]. However, no porosity at the mesopore level could be 
observed by for SiHA scaffolds. 

 
3.2. Determination of VEGF adsorption and release 

 
VEGF adsorption on NanoSiHA  and  SiHA  scaffolds  reached 

over 94% after 10 min in both cases and maintained after 24 h 
(Fig. S4.a in supporting information). No significant differences 
were observed in the amount of VEGF adsorbed between 
NanoSiHA and SiHA scaffolds. Since  NanoSiHA  and  SiHA  scaf- 
folds have a weight of 305 mg and 260 mg respectively, the 
VEGF/scaffold weight ratios were determined as 1,63•10-5 and 
1,92•10-5 for NanoSiHA and SiHA, respectively. Desorbed VEGF 
detected in the medium of NanoSiHA and SiHA during the release 
test (Fig. S4.b) reached levels of less than 2 ng/ml after 96 hours in 
all the cases. This VEGF desorption meant 0.002wt % and 0.02 wt% 
respect to the VEGF adsorbed on NanoSiHA and SiHA, respectively, 
thus indicating the effective immobilization of VEGF. 

 
3.3. In vitro response of endothelial cells 

 
Fig. 2 shows the proliferation of EC2 endothelial cells on 

NanoSiHA and SiHA scaffolds without (white) and with (black) 
adsorbed VEGF after 7 days of culture. The EC2 growth on 
NanoSiHA/VEGF and SiHA/VEGF scaffolds was significantly higher 
than on the scaffolds without VEGF (∗p < 0.05 and ∗∗p < 0.01, 
respectively), evidencing the importance of the adsorption of this 
growth factor in order to improve the endothelial cell proliferation 
and survival. There were no statistically significant differences 
between NanoSiHA and SiHA scaffolds in each situation (without 
or with VEGF). SEM observations in Fig. 3 evidence that endothe- 
lial cells adhered and proliferated on the surface of all these 
scaffolds after 7 days of culture. However, better EC2 cell adhesion 
and growth were observed on NanoSiHA/VEGF and SiHA/VEGF 
scaffolds compared to NanoSiHA and SiHA, respectively. 

 
3.4. In vitro response of MC3T3 pre-osteoblasts 

 
The response of MC3T3 pre-osteoblasts cultured on NanoSiHA 

and SiHA scaffolds without and with adsorbed VEGF was evaluated 
after 7 days by measuring cell proliferation and the ALP activity. 
Fig. 4 shows that SiHA scaffolds exhibited a significant increase 
of pre-osteoblasts proliferation (фффp < 0.005) and differentiation 
(фффp < 0.005) on their surface in comparison with NanoSiHA 
samples. The presence of VEGF adsorbed on these two types of 
scaffolds did not improve the pre-osteoblast proliferation but 
induced a  significant  increase  of  pre-osteoblast  differentiation 
on SiHA/VEGF scaffolds (∗p < 0.05), as it is indicated by the 
measurement of ALP activity. 
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Fig. 5.  Morphology evaluation by SEM of MC3T3 pre-osteoblasts on NanoSiHA and SiHA scaffolds without and with adsorbed VEGF after 7 days of culture. 
 

 
Fig. 6.  CT scan images obtained after 12 weeks of implantation. 

 
SEM studies were also carried out with MC3T3 pre-osteoblasts 

cultured on NanoSiHA and SiHA scaffolds with and without ad- 
sorbed VEGF. Fig. 5 evidences that pre-osteoblasts adhered and 
spread on all these materials after 7 days of culture showing their 
typical morphology. 

 
3.5. CT scanning from implanted osteoporotic sheep 

 
CT scan images after 12 weeks after implantation are shown in 

Fig. 6. The control defect remains unhealed, pointing out that the 
defect model chosen does not allow for bone self-healing under 
this osteoporosis scenario. Scaffolds treated at high temperature 
(SiHA and SiHA/VEGF) keep most of their initial architecture, being 
well integrated within bone. No scaffold protrusion was observed 
in any sheep. On the contrary, scaffolds made of nanocrystalline 
SiHA (NanoSiHA and NanoSiHA/VEGF) appear as highly degraded 
implants after 12 weeks of implantation, with some particles 
migrating out of the bone defect area. 

 
3.6. Histological evaluation and histomorphometric quantification 

 
Histological images of SiHA scaffolds  (Fig.  7a)  show  repara- 

tive peripheral bone surrounding the scaffolds and new bone 

formation within the macropores in several inner regions. A 
higher magnification image (Fig. 7b) shows that the newly formed 

bone is in intimate contact with  SiHA  bioceramics  as  well  as 
the presence of an osteoblast border around the newly formed 
trabeculae. SiHA/VEGF scaffolds (Fig. 7c) evidence a much higher 

bone growth at both  peripheral  regions  and  inner  macropores 
of the implant. In fact, most of the scaffold  is  filled  with  new 

bone tissue, formed by thick trabeculae that are surrounded by 
osteoblasts (Fig. 7d). Moreover, a high presence of blood vessels 
is observed in this tissue (see Fig. S6 in supporting information). 
The histological image for NanoSiHA scaffolds (Fig. 7e) shows a 
small amount of reparative mineralized bone at the peripheral site 
whereas the inner porosity is colonized only by fibrous tissue. A 
higher magnification image (Fig. 7f) shows a significant number of 
multinucleated cells, which can be identified as osteoclasts, near 
to the implanted material. In addition, some areas of the scaf- 
folds showed the presence of inflammatory components (Fig. 7f, 
inset). NanoSiHA/VEGF scaffolds showed a very similar behavior 
to NanoSiHA, although a higher amount of reparative peripheral 
bone (Fig. 7g) and more blood vessels (Fig. 7h) could be observed. 

The volume of the scaffolds colonized by newly formed bone is 
shown in Fig. 8a. It can be observed that SiHA/VEGF scaffolds in- 
duce a significantly higher bone regeneration than SiHA (taken as 
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Fig. 7. Histological images after 12 weeks of implantation of SiHA (a and  b), 
SiHA/VEGF (c and d), NanoSiHA (e and f) and NanoSiHA/VEGF (g and h). The high- 
lighted regions in low magnification images correspond to the ones with high mag- 
nification. The inset in Fig. 7f shows inflammatory components found in this sam- 
ple. 

 
 
 

positive control). On the contrary, NanoSiHA and NanoSiHA/VEGF 
showed ossification percentages much lower than SiHA.  These 
data closely correlate with the thickness of trabeculae (Fig. 8b). 
The newly formed bone  in  SiHA/VEGF  exhibits  significantly 
thicker trabeculae compared to SiHA, whereas NanoSiHA and 
NanoSiHA/VEGF show trabeculae significantly thinner than SiHA. 

The four series of scaffolds were scored regarding the number 
of osteoblasts (Fig. 8c), osteoclasts (Fig. 8d), inflammatory compo- 
nent (Fig. 8e) and blood vessels formation (Fig. 8f). Fig. 8 only rep- 
resents the average values calculated from our semi-quantitative 
scoring. The complete  scores  obtained  on  the  six  animals  can 
be seen in Table S2 in supporting information. The presence of 
osteoblasts is significantly higher in SiHA/VEGF scaffolds respect to 
the other samples. On the contrary NanoSiHA and NanoSiHA/VEGF 
scaffolds evidenced a lower presence of bone forming cells within 
their macropores compared to SiHA. Regarding the presence of 
bone resorbing cells, NanoSiHA and NanoSiHA/VEGF exhibited a 
higher presence of osteoclasts compared to SiHA and SiHA/VEGF, 
respectively, pointing out that nanosized  bioceramics  stimulate 
the osteoclast recruitment. Regarding inflammation, the scaffolds 
made of nanocrystalline SiHA show a higher trend for eliciting 
inflammatory response. In this sense, although Fig. 8e does not 
show statistically significant differences, nanocrystalline scaffolds 
were scored with higher averaged values for inflammatory compo- 
nents. In addition, inflammatory components were absent in three 
animals out of six in SiHA and SiHA/VEGF scaffolds, whereas only 

one sheep out of six did not develop inflammatory response in 
NanoSiHA and NanoSiHA/VEGF. Finally, scaffolds containing VEGF 
induced a higher vascularization degree respect to those scaffolds 
without the factor (Fig. 8f). 

 
4. Discussion 

 
Silicon substituted hydroxyapatites have demonstrated en- 

hanced bioactive behavior compared to non-substituted hydrox- 
yapatites under in vivo conditions [11,51]. Several studies have 

been carried out on the properties of silicon substituted HA as a 
function of the silicon content and regarding the sintering temper- 
ature at which these compounds are treated during the final stage 
of their processing [10,11,16,17,31,52]. In this work, the scaffolds 

made of silicon substituted hydroxyapatite and treated at high 
temperature (SiHA scaffolds) have a chemical composition and mi- 
crostructure very similar to that already evaluated by other authors 
[11,51]. Therefore, SiHA scaffolds have been considered as positive 
control in order to evaluate the effect of decreasing the crystallite 
size (NanoSiHA), functionalizing with VEGF (SiHA/VEGF scaffolds) 
and both modifications simultaneously (NanoSiHA/VEGF scaffolds). 

The results of our experiments indicate that  we  can  manu- 
facture macroporous scaffolds made of SiHA by the robocasting 

method, which show almost identical morphology and macrop- 
orous architecture but having very different microstructures and 

crystallite sizes. XRD experiments evidence that both SiHA and 
NanoSiHA are made of a unique apatite-like phase. However, the 

coherent diffraction domain (commonly referred as crystallite 
size) of SiHA is three times  larger  than  that  in  NanoSiHA  and 
the differences in grain size observed by  SEM  are  even  larger. 

The potential interest of nanosized SiHA arises from the positive 
results demonstrated by other authors with different nanosized 
bioceramics [18-20,22-27], as well as by the assumption that the 
higher surface area of nanosized bioceramics could facilitate the 
release of osteogenic species (such as calcium cations and soluble 

silica species) and also foster scaffold degradation. Our results 
demonstrate that NanoSiHA scaffolds exhibit higher surface area 
and porosity and are degraded in higher extent than SiHA after 12 
weeks of implantation. On the other hand, our results also show 
that VEGF can be associated to the scaffolds in a stable manner by 
using a simple solution and impregnation method. Both SiHA and 
NanoSiHA required no more than 10 min to adsorb almost 100% 
of the solved VEGF in a non-covalent way. 

In vitro cell culture tests evidence that microstructure and func- 
tionalization with VEGF influence endothelial and pre-osteoblast 
cells in a different manner. Specifically, EC2 endothelial cells 
proliferation is not affected by the grain size of the bioceramics. 
EC2 cells attach, spread and proliferate similarly on both SiHA and 
NanoSiHA scaffolds. However, EC2 proliferation is fostered by the 
presence of VEGF on the scaffolds surface, evidencing the bio- 
logical activity of this factor and indicating that the non-covalent 
immobilization procedure did not alter the activity of VEGF as 
previously observed by other authors [53-55] 

On the contrary, MC3T3-E1 pre-osteoblasts are very sensitive to 
the microstructural parameters. Pre-osteoblasts  cannot  proliferate 
on the scaffolds made of nanocrystalline SiHA despite of the 
similar initial attachment and  spreading  observed  by  SEM.  Previ- 
ous studies demonstrated the non-cytotoxicity of NanoSiHA [24], 
suggesting that the poor proliferative behavior of osteoblasts could 
be due to anoikis, i.e. apoptosis driven by cell detachment from 
weakly consolidated surfaces as that presented by NanoSiHA. The 
presence of VEGF  favors  the  biological  activity  of  pre-osteoblasts 
by enhancing the differentiation process, although this effect only 
occurs on highly crystalline SiHA/VEGF. In this sense,  our  results 
agree with other authors who reported on the increase  of  ALP 
activity and highlighted that VEGF promotes the differentiation of 



114 L. Casarrubios,  N. Gómez-Cerezo  and  S.  Sánchez-Salcedo  et  al. / Acta  Biomaterialia 101  (2020) 544–553 
 

120 
 

 

 
 

Fig. 8.  Histomorphometrical studies for the different scaffolds implanted in osteoporotic sheep. (a) Ossification volume, (b) trabeculae thickness, (c) presence of osteoblasts, 
(d) presence of osteoclasts, (e) amount of inflammatory component and (f) vascularization degree. Statistical significance: ∗p < 0.05, ∗∗p < 0.01 and ∗∗∗p < 0.005. 

 
osteoblasts [37,39], thus opening the possibility of using VEGF to 
promote a healing in bone defects, but only in those cases where 
previous pre-osteoblast proliferation can occur. 

Concerning the release kinetics of the VEGF  from  these  scaf- 
folds, in vitro test demonstrates that, after 96  h,  VEGF  is  still 
retained almost completely, since less than 0.02% could  be  de- 
tected by ELISA, in agreement with previous studies carried out on 

silicon substituted hydroxyapatites [42]. Previous works involving 
VEGF adsorbed in calcium phosphate scaffolds  have  evidenced 

the strong affinity of VEGF by these bioceramics [40]. The lack of 
release in our experiment would indicate that VEGF remains active 
immobilized on the implants surface as proposed by Hu et al. [55]. 

In vivo studies in an osteoporotic  sheep  model  strongly  corre- 
late with the in vitro results. The functionalization of crystalline 
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SiHA scaffolds with VEGF leads to a significant improvement in the 
osteogenic properties of these bioceramics. As  evidenced  in  vitro, 
the presence of VEGF must stimulate endothelial cell proliferation 
and pre-osteoblast differentiation, thus resulting in enhanced 
vascularization and new bone formation observed  in  vivo  with 
thicker trabeculae and higher presence of osteoblasts. Silicon 
substituted hydroxyapatites have previously demonstrated a better 
bioactive  behavior  than  non-substituted  hydroxyapatites.  The 
use of 3D printing for  preparing  macroporous  scaffolds  together 
with the functionalization with VEGF seem to  be  a  significant 
advance for bone regeneration purposes even under an adverse 
scenario such as osteoporosis. Our experiments indicate that local 
administration of VEGF from macroporous SiHA scaffolds couples 
vascularization with  new  bone  formation.  However,  the  presence 
of silicon within the apatite structure  and  the  immobilization  of 
VEGF on the scaffolds surface is not enough to  guarantee  bone 
defect healing. Pre-osteoblasts require consolidated surfaces to 
proliferate. Certainly, those scaffolds made of nanocrystalline SiHA 
degrade faster and should be a source  of  Ca2+,  phosphate  and 
silicon species at the defect local environment. Although the ionic 
release and scaffold degradation could be desirable for total bone 
regeneration, pre-osteoblasts cannot proliferate on these nanocrys- 
talline and poorly consolidate surfaces. Therefore, fibrous tissue 
colonizes the scaffolds avoiding bone ingrowth. Moreover, particle 
release seems to  promote  osteoclast  recruitment  and  an  increase 
in the number of animals showing infiltration of inflammatory 
components. This in vivo  response  discards  the  use  of  NanoSiHA 
for bone regeneration purposes. 

 
5. Conclusions 

 
Macroporous scaffolds made of SiHA have been prepared with 

two different microstructures: nanocrystalline and crystalline. 
These scaffolds can be easily functionalized with VEGF by means 
of a simple impregnation method. 

The presence of this factor on the scaffolds surface enhances 
the proliferation of endothelial cells, whereas highly crystalline mi- 
crostructure favors pre-osteoblast proliferation and differentiation 
under in vitro conditions. 

Scaffolds prepared with nanocrystalline SiHA evidence a 
deleterious response for the treatment of bone defects in vivo. 
Nanocrystalline microstructure leads to decreased bone ingrowth, 
thinner trabeculae, less presence of osteoblasts and higher pres- 
ence of osteoclasts. 

On the contrary, the association of VEGF with scaffolds made of 
highly  crystalline  SiHA  exhibits  better  results  in  terms  of  volume 
of newly formed bone, trabeculae thickness and implant vascular- 
ization. These results evidence that the association of VEGF with 
macroporous scaffolds made of highly crystalline SiHA is a very 
promising alternative for the treatment of bone defects under 
osteoporosis conditions. 
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CAPÍTULO II: Respuesta celular a nanoesferas de sílice mesoporosa 
cargadas con ipriflavona como fármaco antiosteoporótico 
 
En 1969 el profesor Larry L. Hench descubrió el potencial de los vidrios bioactivos 
experimentando en conejo tras observar cómo quedaban íntimamente unidos al tejido 
óseo formando una capa de hidroxiapatita capaz de interactuar con fibras de 
colágeno326, y sin inducir la formación de cápsula fibrosa. Patentó entonces el 
Bioglass45S5â produciéndose un salto de los materiales de primera generación 
empleados hasta la fecha a los de segunda y tercera generación, que promueven la 
fusión con el tejido óseo y activan diferentes rutas metabólicas326-327. 
 
Estos primeros vidrios se sintetizaban por fusión y enfriamiento rápido (melt-quenching) 
de una mezcla de SiO2 (46,1 mol%), P2O5 (2,6 mol%), CaO (26,9 mol%) y Na2O (24,4 
mol%), donde los dos primeros componentes actúan como base formadora del vidrio y 
los dos últimos reducen la temperatura de fusión del mismo e introducen defectos en la 
red vítrea, aumentando la reactividad química del conjunto159,328. P2O5 se une con el 
calcio formando fosfatos de calcio y desempeña un papel clave en el aumento de la 
bioactividad del material16. Este óxido puede sustituirse por otros como el CeO2, Ga2O3, 
ZnO, CuO, CoO ó Ag2O, en función de las propiedades que se quieran obtener292,329. 
 
Los vidrios bioactivos se unen rápidamente al hueso generando una capa de 
hidroxicarbonato apatita (HCA) y además favorecen la formación de la matriz ósea 
mineralizada ya que tienen la capacidad de promover la diferenciación de células madre 
a fenotipo osteoblástico, su proliferación y mineralización330-332. Además, estos vidrios 
presentan una elevada cantidad de grupos silanol (Si-OH) en su superficie, lo que 
favorece su funcionalización e interacción con el medio16.  
 
Tras la disolución del biomaterial y la consiguiente liberación de iones, el proceso de 
formación de la capa de HCA se lleva a cabo en 5 etapas157: 
 

1. Intercambio de cationes Na+ y Ca+ del vidrio con H+ del fluido corporal y 
formación de uniones Si-OH en la superficie del vidrio, con el consiguiente 
aumento de pH. 

2. Los iones OH- provocan la ruptura de los enlaces Si-O-Si y se libera Si(OH)4 al 
medio. Se forman más uniones Si-OH en la superficie del vidrio 

3. El silicio de la superficie del vidrio polimeriza formando una capa de gel de sílice 
hidratado 

4. Nucleación: los iones Ca2+ y PO4
3- liberados del vidrio y del fluido migran y forman 

depósitos de CaO-P2O5 en la capa de silicio que está polimerizando en la 
superficie 

5. Cristalización: continúa la deposición de iones OH- y CO3
2-  del fluido sobre la capa 

de CaO-P2O5, que cristaliza y forma la capa de HCA sobre el vidrio bioactivo 

Sobre esta nueva capa de HCA debe producirse una correcta respuesta biológica. Es 
necesario que las proteínas circundantes presenten una correcta adsorción sobre la 
interfaz SiO2-HCA, los macrófagos puedan generar una respuesta inmune apropiada y el 
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resto de tipos celulares propios del tejido óseo puedan adherirse, diferenciarse y formar 
nuevo tejido óseo y matriz ósea mineralizada333.  

Existen numerosos estudios in vitro que han permitido evaluar la correcta respuesta del 
material en cada uno de los procesos mencionados. Desde la adsorción de proteínas 
utilizando soluciones biológicas simuladas, como el fluido corporal simulado (SBF)334, 
hasta la diferenciación de osteoblastos y formación de matriz ósea mineralizada335. Está 
ampliamente comercializado y utilizado en la clínica, principalmente en la regeneración 
de tejidos calcificados como el hueso o la dentina, tanto en cirugía ortopédica como 
dental328. 

A partir de los años 90 el Bioglass45S5â se comienza a fabricar en forma de gránulos y 
partículas fácilmente manejables en la clínica para aplicaciones como rellenos óseos o 
dentales en los que se requiere el empleo de masillas o pastas que contengan este 
material, generalmente mezclándolo con la sangre del propio paciente para inyectar 
después esta combinación. Así, se comercializa el MEPâ en 1996 para la reparación del 
hueso del oído medio, el PerioGlasâ en 1993 aplicado a la regeneración maxilofacial o 
el NovaBoneâ en 1999 y el BonAliveâ en 2006 como rellenos de pequeños defectos 
óseos en aplicaciones ortopédicas y el NovaMinâ en 2004 como aditivo en pastas de 
dientes para la regeneración de la dentina en pacientes con hipersensibilidad157,336. La 
gran ventaja del empleo de estos biomateriales es la drástica reducción de infecciones 
(2% vs. 5%) y fallos mecánicos (2% vs. 7,5%) y la reducción en la agresividad del 
procedimiento debido a la disminución del número de cirugías necesario con respecto a 
los trasplantes autólogos, donde se sustituye un defecto óseo de un paciente por tejido 
procedente del propio paciente159. 
 
Estas partículas de vidrio bioactivo se pueden desarrollar mediante dos técnicas: fusión 
y enfriamiento rápido (melt-quenching, alrededor de 1300°C) y química sol-gel.  

Con el método de síntesis sol-gel se parte de una solución con los precursores del vidrio 
y un disolvente. La primera etapa es una hidrólisis en la que los precursores polimerizan 
a temperatura ambiente generando una red tipo sol. A continuación, se puede emplear 
esta mezcla para depositar una capa de cerámica sobre otro material (spin-coating o 
dip-coating) o se puede continuar la condensación de la mezcla obteniendo un gel 
(xerogel) tras la evaporación del disolvente, que se somete a una etapa de calcinación 
que provoca la cristalización del gel en estructuras cerámicas compactas337. Una de las 
grandes ventajas del proceso sol-gel es que permite generar vidrio bioactivo poroso 
(Mesoporous Bioactive Glass, MBG) en diferentes formatos: monolitos, micropartículas 
o nanopartículas simplemente alterando el pH del proceso159 y controlar mejor su 
morfología y composición química337. Así se obtienen materiales con diferente 
estructura atómica y física. Los producidos por fusión y enfriamiento son más densos 
que los producidos por química sol-gel, que tendrán poros de forma natural y por tanto 
mayor área de superficie, bioactividad y tasa de degradación, más cantidad de poros y 
de mayor tamaño, que permitan la carga de moléculas más grandes159. Aunque la 
técnica de fusión y enfriamiento rápido es más sostenible económicamente y por tanto 
escalable, genera partículas con formas y tamaños más irregulares. Mientras que 
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aquellas sintetizadas mediante química sol-gel mantienen una distribución de tamaño 
de partícula constante y una forma y tamaño controlables337.  

Es en 2004 cuando el grupo del profesor Zhao comienza a producir vidrios mesoporosos 
bioactivos en el sistema SiO2-CaO-P2O5 combinando la estrategia de síntesis sol-gel con 
la adición de un surfactante338. Una solución que contiene los precursores de la 
composición final del vidrio, un surfactante y un disolvente volátil autoensambla a 
temperaturas suaves (25-40 °C) formando un gel a medida que se evapora el disolvente 
(autoensamblaje inducido por evaporación, EISA). Se forman redes de sílice con uniones 
covalentes que tienen unidas las moléculas de surfactante por interacciones no 
covalentes, generando mesofases ordenadas339. Posteriormente se retira el surfactante 
(o molde) por extracción o calcinación (600 °C), que habrá generado poros en la 
estructura del vidrio340. Con este procedimiento se pueden generar partículas de sílice 
de alrededor de 100 nm de diámetro, con mesoporos de 2-10 nm de diámetro y en torno 
a 1 cm3/g de volumen ordenados a lo largo de su estructura, lo que le confiere mayor 
área de superficie (500-1500 m2/g) y mayor bioactividad. El tamaño y la densidad de 
estos poros se pueden diseñar en función del pH, de la composición iónica del vidrio y 
de los reactivos utilizados. Esto permite generar estructuras mesoporosas de tamaño y 
porosidad uniformes341 que permitan nuevas aplicaciones como la carga de fármacos o 
factores de crecimiento para el tratamiento de diferentes patologías159,337-338. 
 
En el contexto del tejido óseo, la osteoporosis es la patología más prevalente entre la 
población. Actualmente, tiene un tratamiento farmacológico basado principalmente en 
el uso de antirresortivos como los bifosfonatos (ácido zoledrónico, risedronato y 
alendronato, entre otros), antagonistas de los receptores de estrógenos (Raloxifeno), 
inhibidores de la liberación de RANKL (Denosumab) y fármacos con actividad anabólica 
(Ranelato y BMPs, entre otros). Para promover la osteogénesis se han testado fármacos 
como la dexametasona (DEX) con potencial osteogénico342-343 o la dimetiloxaloglicina 
(DMOG) como inhibidora del factor inducible por hipoxia prolilhidroxilasa (HIF-PH)12. 

En cuanto a la vehiculización de estos agentes en nanopartículas de vidrio mesoporoso 
bioactivo, son pocos los estudios realizados hasta la fecha. Se han descrito sistemas de 
liberación de alendronato344-345 y de ipriflavona (IP)346-349. Se ha comprobado que 
cuando cuando el MBG tiene incorporado ipriflavona en sus mesoporos, ésta se libera 
en un 18 % en las primeras 10 horas, seguido de un 6 % tras 7 días en medio 
isopropanol:agua, permitiendo así que se produzca una liberación local prolongada y a 
largo plazo. El tratamiento actual de la osteoporosis requiere una liberación prolongada 
de alrededor de 120 mg del fármaco en sangre al día, cuando se administra de forma 
oral sólo un 20 % del mismo se encuentra biodisponible en plasma, mientras que 
cargando las nanopartículas de MBG con 13-18 % de ipriflavona es suficiente para 
conseguir retrasar la actividad resortiva de los osteoclastos de forma local, evitando la 
vía oral y las desventajas que ésta conlleva347. 
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Figura 18. Micrografías tomadas por microscopía electrónica de barrido (SEM) de nanoMBGs 
(izquierda) y nanoMBG-IPs (derecha). Nanomaterials 2021, 11: 1102. 
 
Los MBGs también se están empleando como vehículos de RNA de silenciamiento 
(siRNA) en terapia génica, ya que esto permite aumentar la vida media del siRNA y su 
capacidad de penetración, como demuestra P. Mora silenciando el gen Sost que codifica 
para la esclerostina, proteína que regula negativamente la ruta Wnt/b-catenina y que 
está sobreexpresada en la osteoporosis, favoreciendo el normal desarrollo de la ruta 
Wnt/b-catenina y estimulando así la formación del tejido óseo148. 

Dado que promover la vascularización del tejido en regeneración es uno de los 
principales objetivos en ingeniería tisular, es habitual la aplicación del factor de 
crecimiento de endotelio vascular (VEGF) en estas regiones. Se ha comprobado que 
cargando las nanopartículas con VEGF se mantiene su actividad biológica y se mejora la 
viabilidad de las células endoteliales41,343. Otros factores como la proteína 
morfogenética ósea 2 recombinante (rhBMP-2) introducida en andamios de vidrio 
mesoporoso bioactivo mejora la reparación del tejido óseo en fémur de conejo, 
presentando una buena biocompatibilidad y tasa de disolución350, el factor de 
crecimiento de fibroblastos (bFGF), potenciador de la multiplicación y supervivencia 
celular, cargado en microesferas de vidrio mesoporoso bioactivo mejora la proliferación 
celular351 y la osteostatina como sustancia osteoinductora, presenta incluso mejores 
resultados que la BMP-2353. 
 
Otros usos de los MBG consisten en doparlos con iones metálicos que generen 
diferentes respuestas manteniendo las propiedades osteogénicas, angiogénicas y 
antibacterianas. Se ha comprobado que el Li+ modula la ruta canónica de Wnt353, 
aumenta la diferenciación osteogénica y disminuye la autofagia de los condrocitos12. Por 
otra parte, la adición de Ag+ a la estructura química de estos MBGs le otorga propiedades 
bactericidas354. 
 
Por otro lado, la adición de Sr2+ a la composición del MBG tiene efectos osteogénicos, 
favoreciendo la diferenciación de osteoblastos, y además reduce la diferenciación de 
osteoclastos, lo cual lo hace un atractivo candidato para aplicaciones osteoporóticas355-

356. 
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Asimismo, se ha demostrado que la incorporación de iones de Co2+ o Cu2+ produce un 
efecto similar al que produce la hipoxia: se activa el factor alfa-1 inductor de hipoxia 
(HIF-1a) que activa la expresión de genes encargados de promover la reparación del 
tejido y regeneración ósea357-358 así como la secreción de factor de crecimiento de 
endotelio vascular (VEGF), producido por las células del estroma óseo358. En cuanto a los 
iones trivalentes, el Fe3+ estimula la actividad mitocondrial en células del estroma y la 
expresión de genes osteogénicos359. Los tetravalentes como el Zr4+ refuerzan las 
propiedades mecánicas de los andamios generados con esta composición, haciéndolos 
más resistentes360. 
 
Además, estudios recientes demuestran el potencial de aplicación de estos MBGs en la 
reparación de otros tejidos328, promoción de angiogénesis, regeneración de nervios y 
reparación de cartílago y hueso subcondral361-362. 
 
Uno de los dos grandes retos a lograr con las nanopartículas de sílice mesoporosa es 
optimizar al máximo su especificidad de tejido/celular, mediante la unión de ligandos 
para receptores específicos, como los acoplados a proteínas G (GPCRs), que constituyen 
la familia de receptores más grande del genoma humano y que tienen elevada 
especificidad tisular363. Y, por otro lado, poder utilizarlas para preparar andamios aptos 
para su aplicación en ingeniería de tejido óseo. La arquitectura macroporosa todavía 
falla, ya que en estos andamios los macroporos se producen al azar y tienen poca 
interconectividad. Estos biomateriales se han fabricado en laboratorio diseñando 
previamente su macroporosidad mediante CAD364 o técnicas de prototipado rápido365, 
pero todavía es necesario optimizar los procesos para poder hacerlos escalables y 
confirmar que las cerámicas producidas mantienen la estructura mesoporosa y 
bioactividad requerida366. 
 
En cuanto a su eliminación in vivo, son factores importantes la porosidad y la 
composición de la nanopartícula, así como el pH y la fuerza iónica del medio en el que 
se encuentren. Así, se ha comprobado que las nanopartículas tienen dos vías principales 
de excreción: a través de las vías fisiológicas habituales, como la orina367, las heces y la 
eliminación hepatobiliar; y por otro lado, los elementos o moléculas que puedan ser 
reconocidos e incorporados a nivel celular, entrarán en el metabolismo de las células 
que los utilicen y se eliminarán como el resto de productos de desecho368. 
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Objetivos 
 
1. Estudio de la respuesta de células implicadas en los procesos de remodelado óseo 

(osteoblastos y osteoclastos), osteogénesis (preosteoblastos), angiogénesis (células 
progenitoras endoteliales) y respuesta inmune (macrófagos y linfocitos) a 
nanoesferas de sílice mesoporosa cargadas y sin cargar con ipriflavona 

2. Puesta a punto del cocultivo de osteoblastos/osteoclastos y de células progenitoras 
endoteliales/macrófagos como modelos experimentales 

3. Análisis de los mecanismos de incorporación de las nanoesferas en los diferentes 
tipos celulares 

4. Estudio in vivo de los efectos producidos por las nanoesferas de sílice mesoporosa 
cargadas y sin cargar con ipriflavona implantadas en hueso de conejas 
osteoporóticas. 
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Metodología 
 

1. Síntesis, caracterización y carga de nanoesferas de vidrio mesoporosas 
(nanoMBGs). Carga con ipriflavona (nanoMBG-IPs) y marcaje con FITC 
(nanoMBG-FITCs) 

Las nanoesferas de sílice mesoporosa (nanoMBGs) de composición química nominal 
75SiO2/20CaO/5P2O5 (mol%) se prepararon a partir de una mezcla con sus precursores: 
ácido poliacrílico-b-poliestireno (poly(styrene)-block-poly(acrylic acid), PS-b-PAA, 
Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), 160 mg de bromuro hexadecil trimetil amonio 
(hexadecyl trimethyl ammonium bromide, CTAB, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), 
fosfato de trietilo (triethyl phosphate, TEP, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), 
Ca(NO3)4H2O y tetraetoxisilano (tetraethoxysilane, TEOS, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, 
USA) en 1,6 ml de etanol. Tras agitar la mezcla durante 24 horas, centrifugar a 10.000 
rpm (16,466 g) durante 10 minutos y lavar con una mezcla de etanol y agua (50:50), el 
producto se secó a 30 °C y el molde orgánico se eliminó por calcinación a 550 °C durante 
4 horas. Se caracterizaron mediante microscopía electrónica de barrido (SEM) y 
microscopía de transmisión electrónica (transmission electron microscopy, TEM).  
 
Las nanopartículas cargadas con ipriflavona (nanoMBG-IPs) se prepararon añadiendo 
100 mg de las nanopartículas previamente deshidratadas a 100 °C durante 24 horas a 
una disolución de 250 mg de ipriflavona (7-Isopropoxy-3-phenyl-4H-1-benzopyran-4-
one, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA) en 3 ml de acetona. Se agitaron a 100 rpm 
durante 12 horas a 37 °C para permitir la incorporación del fármaco en los poros de las 
nanopartículas. Después las nanopartículas se recogieron por filtración en vacío 
utilizando un filtro de poliamida y se lavaron con agua y acetona para eliminar la 
ipriflavona adsorbida sobre la superficie de las nanoesferas. Para estudiar la liberación 
de la ipriflavona cargada en las nanoesferas mesoporososas se añadieron 4 mg de 
nanoMBG-IPs en insertos de 0,4 μm de poro en pocillos de placas de cultivo de 24 
pocillos (Corning, USA) y se cubrieron con 1,5 ml de 2-propanol:agua (60:40 v/v). El 
cálculo de la concentración de IP libre se realizó mediante espectrofotometría a 299 nm. 
 
Para la síntesis de nanoesferas marcadas con isotiocianato de fluorescesceína (FITC, 
nanoMBG-FITC) para los estudios de incorporación del material y microscopía confocal, 
se desgasificaron 50 mg de nanoMBGs a 80 °C durante 24 horas y se resuspendieron en 
4 ml de tolueno. En paralelo se disolvieron 44,3 µl de aminopropil trietoxisiliano 
(aminopropyl triethoxysiliane, APTES) en 0,5 ml de etanol y se incorporaron 0,6 mg de 
isotiocianato de fluorescesceína, dejándolo reaccionar durante 5 horas. Esta solución se 
añadió gota a gota a la suspensión de 50 mg de nanoMBGs en tolueno y se dejó 
reaccionar a 80 °C durante 12 horas bajo atmósfera de nitrógeno. Por último, las 
nanoMBG-FITCs se lavaron y centrifugaron varias veces a 10.000 rpm (16,466 g) durante 
10 minutos para eliminar el exceso de sonda adsorbido al material por uniones no 
covalentes.  
 

Estos biomateriales fueron preparados y caracterizados en el Departamento de Química 
en Ciencias Farmacéuticas de la Facultad de Farmacia de la Universidad Complutense de 
Madrid por el grupo de investigación de la Profesora María Vallet Regí. 
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2. Diferenciación de osteoclastos a partir de macrófagos RAW 264.7 en presencia 
de nanoMBGs y nanoMBG-IPs 

Los macrófagos RAW 264.7 (American Type Culture Collection, ATCC) se sembraron a 
una densidad de 2x104 células/ml en la base de los pocillos de placas de cultivo de 6 
pocillos en medio de cultivo completo (DMEM sin rojo fenol, suplementado con 10% de 
FBS, 1 mM L-glutamina, 1% de penicilina y 1% de estreptomicina). La diferenciación in 
vitro de los macrófagos a osteoclastos se llevó a cabo mediante la adición de 40 ng/ml 
de la proteína ligando recombinante de RANK murina (TRANCE/RANKL, ligando del 
receptor activador del factor nuclear kappa-Β, carrier-free, BioLegend, San Diego) y 
25 ng/ml del factor estimulante de colonias de macrófagos recombinante humano (M-
CSF, Millipore, Temecula) al medio de cultivo. Tras las primeras 24 horas, se añadieron 
a los pocillos 50 μg/ml de nanoMBGsy 50 μg/ml de nanoMBG-IPs y se mantuvieron en 
incubación durante 7 días a 37 °C en una atmósfera de CO2 al 5%.  
 

3. Evaluación de la diferenciación de osteoclastos mediante microscopía confocal 
La diferenciación de los osteoclastos se evaluó mediante microscopía confocal, 
observando la morfología de las células adheridas sobre cubreobjetos de vidrio situados 
en la base de los pocillos. Se fijaron con paraformaldehído (Sigma-Aldrich Corporation, 
St. Louis, MO, USA) al 3,7% en PBS durante 10 minutos, se permeabilizaron con Triton 
X-100 (Sigma-Aldrich Corporation, St. Louis, MO, USA) al 0,1% durante 3 minutos y se 
incubaron con PBS/BSA (Bovine Serum Albumine, albúmina de suero bovino; Sigma-
Aldrich Corporation, St. Louis, MO, USA) al 1% durante 30 minutos para evitar las 
uniones inespecíficas. Después se incubaron con faloidina rodamina (1:40, v/v Molecular 
Probes Inc., Eugene, OR, USA) durante 20 minutos para teñir los filamentos de F-actina 
del citoesqueleto, se lavaron con PBS y tiñeron los núcleos con DAPI 3 µM (4ʹ-6-
diamidino-2ʹ-phenylindole, 4ʹ-6-diamidino-2ʹ-fenilindol; Molecular Probes Inc., Eugene, 
OR, USA) durante 5 minutos y montaron sobre portaobjetos de vidrio con Prolong Gold 
(Thermo Fisher Scientific). Las células se observaron utilizando un microscopio confocal 
láser Leica SP2 excitando la fluorescencia de la rodamina a 540 nm y la del DAPI a 405 
nm y midiéndolas a 565 y 420-480 nm, respectivamente (Centro de Citometría y 
Microscopía de Fluorescencia, Universidad Complutense de Madrid). 
 

4. Análisis de las cavidades de resorción ósea generadas por los osteoclastos 
mediante microscopía electrónica de barrido (SEM)  

Para estudiar las cavidades de resorción que producen los osteoclastos sobre la 
superficie de los discos de SiHA y nanoSiHA tras 7 días de cultivo en las condiciones 
detalladas en el Apartado 3 de este Capítulo, las células se despegaron de su superficie 
con ayuda de un raspador de células (Sarstedt, Fisher Scientific, Nuevo Hampshire, USA) 
y los discos se fijaron glutaraldehído 2,5% durante 1 hora a 4 °C y se deshidrataron en 
diluciones seriadas de etanol (desde 30% hasta 100%) durante 10 minutos en cada una 
de ellas. Por útimo se recubrieron con oro-paladio y se observaron con un microscopio 
JEOL JSM-6400 SEM (Centro Nacional de Microscopía Electrónica, Madrid). 
 

5. Cultivo de macrófagos RAW 264.7 y J774A.1 con nanoMBGs y nanoMBG-IPs 
Los macrófagos murinos de las líneas RAW 264.7 y J774A.1 (American Type Culture 
Collection, ATCC) se sembraron a una densidad de 105 células/ml en placas de cultivo de 
6 pocillos (Corning, USA) añadiendo 2 ml/pocillo de medio de cultivo completo (DMEM 
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suplementado con 10% de suero bovino fetal (FBS), 1 mM de L-glutamina, 1% penicilina 
y 1% estreptomicina) a 37 °C bajo una atmósfera del 5% de CO2 durante 24 horas para 
permitir su adhesión. Pasado ese tiempo se añadieron 50 μg/ml de nanoMBGs y 
50 μg/ml de nanoMBG-IPs, según la condición. Se mantuvieron en incubación a 37 °C 
bajo una atmósfera del 5% de CO2 durante 24/48 horas. En paralelo se realizaron cultivos 
control sin materiales. 
 

6. Polarización y caracterización de macrófagos RAW 264.7 y J774.A1 hacia 
fenotipo proinflamatorio M1 y reparador M2 en presencia de nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs 

Para estudiar los efectos de las nanoesferas sin cargar y cargadas con ipriflavona en la 
polarización de los macrófagos RAW 264.7 y J774A.1 hacia fenotipo proinflamatorio M1 
o reparador M2, éstos se cultivaron en las condiciones que se detallan en el Apartado 5 
de este Capítulo II, añadiendo a cada pocillo lipopolisacárido de E. coli 
(lipopolysaccharide, LPS, 250 ng/ml, Sigma-Aldrich Corporation, St. Louis, MO, USA) o 
interleuquina-4 (interleukin 4, IL-4, 20 ng/ml, Sigma-Aldrich Corporation, St. Louis, MO, 
USA) para favorecer la polarización hacia el fenotipo M1 proinflamatorio o M2 
reparador, respectivamente. Tras 24 horas en incubación, se incubaron con tampón de 
tinción (staining buffer, SB: PBS, 2,5 % FBS y 0,1% de azida sódica, Sigma-Aldrich 
Corporation, St. Louis, MO, USA) y suero normal de ratón inactivado (normal mouse 
serum inactivated, iNMS) durante 15 minutos a 4 °C para bloquear los receptores Fc de 
la membrana de los macrófagos, y así prevenir las uniones inespecíficas que se pudieran 
producir tras la adición de los anticuerpos primarios. El número de células polarizadas 
hacia cada fenotipo y el grado de polarización se cuantificó por citometría de flujo 
utilizando el anticuerpo anti-CD80 (2,5 µg/ml, BioLegend, San Diego, California) 
conjugado con ficoeritrina (phycoerythrin, PE) para detectar la expresión de CD80 como 
marcador de M1 y los anticuerpos anti-CD206 (2,5 µg/ml, BioLegend, San Diego, 
California) conjugado con FITC y anti-CD163 (2,5 µg/ml, BioLegend, San Diego, 
California) conjugado con Alexa Fluor 488 para detectar la expresión de CD206 y CD163 
como marcadores de M2. Se incubaron las muestras durante 30 minutos a 4 °C en 
oscuridad. Transcurrido ese tiempo se analizaron en un citómetro de flujo FACSCalibur, 
excitando la fluorescencia de los fluorocromos a 488 nm y midiendo la emitida por la PE 
a 585/42 nm y la del FITC y A488 con un filtro de paso de banda a 490/525 nm (Centro 
de Citometría y Microscopía de Fluorescencia, Universidad Complutense de Madrid). 
 

7. Estudios de expresión de genes pro- y antiinflamatorios por qPCR 
En la Unidad de Genómica de la Universidad Complutense de Madrid se evaluó la 
expresión de ocho genes pro- y antiinflamatorios mediante qPCR, en macrófagos RAW 
264.7 tratados in vitro con los diferentes tipos de nanoesferas en las condiciones 
descritas en el punto 5 de este Capítulo II.  
Se diseñaron primers específicos para qPCR, a usar en combinación con sondas 
“Universal Probe Library” (Roche Diagnostics). El diseño se hizo con el software 
“ProbeFinder Assay Design Software” (Roche Life Science) en el sitio 
https://lifescience.roche.com/en_es/brands/universal-probe-library.html#assay-
design-center a partir de las secuencias de los genes de Mus musculus.  
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Los oligonucleótidos fueron sintetizados por Metabion International AG. Los primers y 
las sondas UPL (Universal Probe Library) utilizados en el ensayo se muestran en la 
siguiente tabla: 
 

Gen Primers Sonda 
UPL 

Nfkb1 
Nfkb1-69-F:  CAGGTCCACTGTCTGCCTCT 

69 
Nfkb1-69-R:  CCCGGAGTTCATCTATGTGC 

IL6 
IL6-78-F:  TCCTACCCCAATTTCCAATG 

78 
IL6-78-R:  GAATTGGATGGTCTTGGTCCT 

TNF 
TNFa-23-F:  TGAAGGGAATGGGTGTTCAT 

23 
TNFa-23-R:  GGGTCAGAGTAAAGGGGTCAG 

P38 
P38-45-F:  ACAGGCTACGTGGCTACCAG 

45 
P38-45-R:  CGGTTATAGTGCATCCAATTCA 

IL1B 
IL1B-78-F:  TGTAATGAAAGACGGCACACC 

78 
IL1B-78-R:  TCTTCTTTGGGTATTGCTTGG 

Nos2 
Nos2-2-F:  GCTCATGACATCGACCAGAA 

2 
Nos2-2-R:  TCCTCCTGCCCACTGAGTT 

IL10 
IL10-30-F:  TGAATTCCCTGGGTGAGAAG 

30 
IL10-30-R:  AGGGGAGAAATCGATGACAG 

IL12 
IL12-7-F:  ACTCTGCGCCAGAAACCTC 

7 
IL12-7-R:  AAGGCGTGAAGCAGGATG 

GAPDH 
GAPDH-80-F:  GTTCCTACCCCCAATGTATCC 

80 
GAPDH-80-R:  CTGCTTCACCACCTTCTTGA 

Tabla 1. Genes seleccionados para la qPCR, número de sonda y secuencia de los primers 
empleados, directo (F) y reverso (R). 
 
La Síntesis de cDNA se llevó a cabo con el kit “High Capacity RNA to CDNA kit” (Applied 
Biosystems) y 1 µg de RNA total en 20 µl Vf, siguiendo instrucciones del fabricante (1 h, 
25 °C, 5 min, 95 °C). Para los ensayos de PCR cuantitativa en tiempo real se utilizó el kit 
“TaqMan Gene Expression Master Mix” (Applied Biosystems) siguiendo instrucciones 
del fabricante, con 2.5 µl de muestra en 10 µl por ensayo, en placas para PCR de 384 
pocillos, y haciendo ensayos por duplicado. Los ensayos se realizaron en un equipo 
“QuantStudio™ 12K Flex” (Applied Biosystems), con condiciones térmicas estándar: 95 
°C, 10 min, 40 x (95 °C, 15s, 60 °C, 1’). Se prepararon curvas estándar con diluciones 
seriadas de una de las muestras para verificar el funcionamiento de los primers. Los 
ensayos para el análisis de todas las muestras se realizaron con diluciones 1/10 de cDNA. 
Se llevó a cabo el análisis de datos y cuantificación relativa, basada en el algoritmo DDCt, 
con “QuantStudio™ 12K Flex Software”.  
 

8. Análisis de la polarización de macrófagos RAW 264.7 y J774.A1 mediante 
microscopía confocal 

La polarización de los macrófagos RAW 264.7 y J774.A1 se evaluó mediante citometría 
de flujo y microscopía confocal (Centro de Citometría y Microscopía de Fluorescencia, 
Universidad Complutense de Madrid). Para los estudios de microscopía se preincubaron 
las muestras con PBS-BSA 1% (Sigma-Aldrich Corporation, St. Louis, MO, USA) durante 
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30 minutos para prevenir las uniones inespecíficas y se cultivaron con 1 ml de SB con 
CD80 conjugado con PE o con CD206 conjugado con FITC durante 30 minutos a 4 °C en 
oscuridad. Los núcleos celulares se tiñeron con DAPI 3 μM (4ʹ-6-diamidino-2ʹ-
phenylindole, Molecular Probes Inc., Eugene, OR, USA) durante 5 minutos. Las muestras 
se analizaron en un microscopio láser confocal Leica SP2. La fluorescencia de la PE se 
excitó a 488 nm y midió a 575-675 nm, la del FITC se excitó a 488 nm y midió a 491-586 
nm y la del DAPI se excitó a 405 nm y midió a 420-480 nm. 
 

9. Cultivo de osteoblastos Saos-2 y preosteoblastos MC3T3-E1 con nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs 

La evaluación de la biocompatibilidad de las nanoesferas sin cargar (nanoMBGs) y 
cargadas con ipriflavona (nanoMBG-IPs) con el principal tipo celular encargado de la 
osteogénesis (osteoblastos) y su precursor (preosteoblastos) es determinante para 
evaluar la viabilidad del material para tratamientos óseos. Para ello se cultivaron 105 
osteoblastos Saos-2/ml y 105 preosteoblastos MC3T3-E1/ml, de manera independiente, 
en placas de cultivo de 6 pocillos. El medio de cultivo empleado fuemedio DMEM 
suplementado con 10% de FBS, 1 mM L-glutamina, 1% de penicilina y 1% de 
estreptomicina para los osteoblastos y alpha-MEM suplementado con 10% de FBS, 
1 mM L-glutamina, 1% de penicilina y 1% de estreptomicina para el cultivo de los 
preosteoblastos. 
Tras 24 horas de cultivo a 37 °C y atmósfera de CO2 al 5% para permitir la adhesión de 
ambos tipos celulares sobre la superficie de los pocillos, se incorporaron 50 μg/ml de 
nanoMBGs y 50 μg/ml de nanoMBG-IPs, según la condición. Se incubaron durante 24/48 
horas y se analizaron los diferentes parámetros celulares por citometría de flujo (Centro 
de Citometría y Microscopía de Fluorescencia, Universidad Complutense de Madrid). 
 

10. Cocultivo de osteoblastos Saos-2 y osteoclastos diferenciados a partir de 
macrófagos RAW 264.7 en presencia de nanoMBGs y nanoMBG-IPs 

Con el objetivo de estudiar la interacción y modulación de los principales tipos celulares 
encargados del remodelado óseo en presencia de las nanoesferas de vidrio mesoporoso 
bioactivo, se cultivaron 2x104 macrófagos RAW 264.7 en la base de los pocillos de placas 
de cultivo de 6 pocillos (Corning, USA) y 2x104 osteoblastos Saos-2 en la base de insertos 
de membrana de 0,4 μm de tamaño de poro (Corning, USA) dentro del mismo pocillo. 
Se cubrieron con medio de cultivo completo (DMEM suplementado con FBS al 10%, 
1 mM L-glutamina, penicilina y estreptomicina 200 μg/ml al 1%) al que se adicionaron 
40 ng/ml de RANKL y 25 ng/ml de M-CSF para estimular la diferenciación de los 
macrófagos a osteoclastos. Tras 24 horas de incubación para permitir la adhesión 
celular, se añadieron 50 μg/ml de nanoMBGs y 50 μg/ml de nanoMBG-IPs y se 
mantuvieron en cultivo durante 7 días a 37 °C bajo una atmósfera al 5% de CO2, 
cambiando el medio de cultivo cada 3 días. Se llevaron a cabo controles monocultivo de 
cada uno de los dos tipos celulares con y sin materiales, manteniendo la misma 
composición del medio de cultivo en todos los casos para poder comparar los efectos. 
Tras el tiempo de cultivo, se llevaron a cabo estudios de proliferación, viabilidad y 
morfología celular con los osteoblastos y de actividad resortiva y morfología celular con 
los osteoclastos.  
Para los estudios de microscopía confocal, los osteoblastos Saos-2 y los macrófagos RAW 
264.7 se trataron siguiendo el protocolo descrito en el Apartado 7 de materiales y 
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métodos de este Capítulo II de la presente Tesis Doctoral (Centro de Citometría y 
Microscopía de Fluorescencia, Universidad Complutense de Madrid).  
 

11. Diferenciación de preosteoblastos MC3T3-E1 a fenotipo osteoblástico en 
presencia de nanoMBGs y nanoMBG-IPs 

Para estudiar el efecto de las nanopartículas de vidrio sobre la diferenciación de los 
preosteoblastos MC3T3 a fenotipo osteoblástico, se cultivaron 2x105 células/ml en 
placas de cultivo de 6 pocillos con 2 ml de medio de cultivo de diferenciación (alpha-
MEM suplementado con 10% de FBS, 50 µg/ml de β-glicerolfosfato, 10 mM de ácido L-
ascórbico, 1 mM de L-glutamina, 1% de penicilina y estreptomicina). Tras 24 horas de 
incubación se introdujeron 50 μg/ml de nanoMBGs y 50 μg/ml de nanoMBG-IPs. El 
tiempo de cultivo para evaluar la diferenciación celular fue de 7/10 días, bajo una 
atmósfera al 5% de CO2 y 37 °C, renovando el medio cada 3 días. 
La evaluación del grado de diferenciación de los preosteoblastos se realizó mediante la 
medida de la actividad fosfatasa alcalina (ALP), como se detalla en los materiales y 
métodos del Apartado 4 del Capítulo 1, y mediante la cuantificación de los depósitos 
minerales producidos. Para ello se fijaron las células con glutaraldehído al 10% durante 
1 hora y se añadió Alizarin Red 40 mM (pH 4,2) durante 45 minutos, lo que provoca la 
tinción de los depósitos de calcio generados por los preosteoblastos, que se disolvieron 
con cloruro de cetilpiridinio al 10% (cetylpyridinium chloride, pH 7) para cuantificar el 
grado de mineralización producido a través de la medida de la absorbancia de los 
sobrenadantes a 620 nm. 
 

12. Estudios de citometría de flujo 
Mediante citometría de flujo se analizaron los diferentes parámetros indicados a 
continuación, en el Centro de Citometría y Microscopía de Fluorescencia de la 
Universidad Complutense de Madrid. Todas las adquisiciones de datos y sus análisis se 
realizaron con el programa CellQuest de Becton Dickinson utilizando controles positivos 
y negativos y analizando un mínimo de 10.000 células en cada muestra.   

a. Análisis del ciclo celular y detección de apoptosis 
Las suspensiones celulares se incubaron en etanol al 70% durante 4 horas a 4 °C y 
después en una solución de Triton X-100 al 0,1%, 20 mg/ml de yoduro de propidio 
(propidium iodide, IP; Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA) y 0,2 mg/ml de RNAsa (Sigma-
Aldrich, St. Louis, MO, USA) durante 30 minutos a 37 °C. La fluorescencia del PI se excitó 
a 488 nm con un láser de 15 mW y la absorbancia emitida se registró con un filtro de 
paso de banda a 585/42 nm en un citómetro de flujo FACScalibur Becton Dickinson. Se 
calculó el porcentaje de células en cada fase del ciclo celular: G0/G1 o 
latencia/crecimiento, S o síntesis y G2/M o duplicación del material genético/mitosis 
con el programa CellQuest de Becton Dickinson. La fracción SubG1 se utilizó como 
indicativa de apoptosis.  

b. Análisis del contenido intracelular de especies reactivas de oxígeno 
(ROS) 

El estrés oxidativo celular se midió cuantificando el contenido en especies reactivas de 
oxígeno (ROS) de manera directa. Las suspensiones celulares se incubaron con 100 μM 
de diacetato de 2ʹ,7ʹ-diclorofluoresceína (DCFH/DA, Serva, Heidelberg/Germany) 
durante 30 minutos a 37 °C. La sonda DCFH/DA tiene una naturaleza apolar que le 
permite difundir al interior celular atravesando la membrana plasmática y es en el 
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interior celular donde las esterasas del citosol la desacetilan dejando libre la sonda DCFH 
no fluorescente, que se oxidará a DCF fluorescente por acción de las ROS. La 
fluorescencia del DCF se excitó a 488 nm con un láser de 15 mW y la emitida se registró 
con un filtro de paso de banda a 530/30 nm en un citómetro de flujo FACScalibur Becton 
Dickinson.  

c. Análisis del contenido en calcio intracelular  
El contenido en calcio intracelular de los preosteoblastos MC3T3-E1 y las células 
progenitoras endoteliales cultivados en presencia de 50 μg/ml de nanoesferas 
(nanoMBGs), 50 μg/ml de nanoesferas cargadas con ipriflavona (nanoMBG-IPs) podría 
verse alterado como consecuencia de la liberación de iones de estos nanomateriales, lo 
que podría desencadenar alteraciones en los mecanismos de regulación de los niveles 
de calcio intracelular de estos tipos celulares. 
Las suspensiones celulares procedentes de cada pocillo se incubaron con la sonda Fluo4-
AM (5 μM, Thermo Fisher Scientific, Madrid, España) durante 30 minutos en oscuridad, 
que penetra en las células, generando Fluo4 libre, cuya fluorescencia, dependiente de 
la concentración de Ca2+. Dicha fluorescencia se excita a 488 nm y se detecta con un 
filtro de un ancho de banda de 530/30 nm en un citómetro de flujo FACScan Becton 
Dickinson. Como control positivo se adicionó el ionóforo A-23187 (5 μM, Sigma-Aldrich, 
St. Louis, MO, USA), que provocará la salida masiva del Ca2+ intracelular. Se analizaron 
104 células en cada muestra para asegurar la significancia estadística. 

d. Análisis de la viabilidad celular 
La viabilidad celular se cuantificó a través de la exclusión de yoduro de propidio (PI), 
añadiendo 20 mg/ml de la sonda a cada suspensión celular. La fluorescencia del PI fue 
excitada a 488 nm con un láser de 15 mW, detectando la fluorescencia emitida con un 
filtro de paso de banda a 530/30 nm en un citómetro de flujo FACScalibur Becton 
Dickinson. Las células con la membrana dañada incorporan la sonda, que se intercala en 
su ADN emitiendo una intensa fluorescencia roja. 

e. Análisis del tamaño y la complejidad celular 
Mediante la dispersión frontal (Forward Scatter FSC) y lateral (Side Scatter, SSC) de la 
luz que se produce con el paso de cada célula individualizada, se estudiaron el tamaño 
(volumen) y la complejidad celular (estructura y contenido intracelular), 
respectivamente, en un citómetro FACScalibur Becton Dickinson. 
 

13. Estudios morfológicos mediante microscopía confocal 
Para analizar la morfología celular de los diferentes tipos celulares en contacto con las 
nanoMBGs, nanoMBG-IPs y nanoMBG-FITCs por microscopía confocal, se cultivó cada 
tipo celular sobre cubreobjetos de vidrio dentro de placas de cultivo de 6 pocillos y se 
mantuvieron en las condiciones de cultivo óptimas de cada tipo celular. Tras los tiempos 
de cultivo se fijaron con 3,7% de paraformaldehído en PBS durante 10 minutos, se 
permeabilizaron con Triton X-100 al 0,1% durante 3 minutos y se preincubaron con PBS-
BSA al 1% durante 30 minutos. Después se cultivaron con faloidina-rodamina (1:40, v/v 
Molecular Probes Inc., Eugene, OR, USA) durante 20 minutos en oscuridad para marcar 
los filamentos de F-actina del citoesqueleto y se lavaron con PBS. Para observar el núcleo 
celular se añadieron 3 µM de DAPI durante 5 minutos, se montaron con ProlongGold 
sobre portaobjetos y se estudiaron con un microscopio confocal láser Leica SP2 (Centro 
de Citometría y Microscopía de Fluorescencia, Universidad Complutense de Madrid). La 
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fluorescencia de la rodamina se excitó a 540 nm y se registró a 565 nm y la del DAPI se 
excitó a 405 nm y registró a 420-480 nm. 
 

14. Cultivo de preosteoblastos MC3T3-E1 en presencia de nanoMBGs, nanoMBG-
IPs, e IP para realizar estudios de metabolómica  

Se sembraron preosteoblastos MC3T3-E1 a una concentración de 106 células/botellín en 
5 frascos de cultivo F-75 de poliestireno (Thermo Fisher Scientific, Dinamarca) para cada 
condición: control, 50 µg/ml nanoMBGs, 50 µg/ml, nanoMBG-IPs y 50 µg/ml IP. Se 
mantuvieron en cultivo durante 7 días en medio alpha-MEM completo (suplementado 
con 10% de FBS, 1 mM de L-glutamina, 1% de penicilina y estreptomicina). Tras 24 horas 
de incubación se introdujeron los diferentes materiales en los correspondientes frascos 
y se mantuvieron en cultivo durante 3 y 7 días bajo una atmósfera al 5% de CO2 y 37 °C. 
A los 3 días de cultivo con los materiales se renovó el medio tras recoger los 
sobrenadantes, para analizar por resonancia magnética nuclear (RMN) el contenido 
extracelular. A los 3 y 7 días en contacto con los materiales se recogieron los 
sobrenadantes y las células de cada frasco de cultivo, como muestras del contenido 
metabólico extracelular e intracelular, respectivamente. 
Se mantuvieron en las mismas condiciones 5 frascos de medio de cultivo completo, en 
ausencia de células, y se tomaron muestras de los mismos a los 3 y 7 días como 
referencia del contenido en metabolitos.  
 

15. Procesamiento de muestras de medios extracelulares para realizar estudios de 
metabolómica por RMN 

Para analizar el contenido metabólico del medio de cultivo celular, resultado de los 
nutrientes incorporados por las células y los productos de desecho excretados por las 
mismas, se procesaron las muestras de sobrenadantes correspondientes a 3 y 7 días de 
cultivo con los diferentes materiales, tal y como se detalla en el apartado anterior. En 
un tubo de microcentrífuga se mezclaron 300 µl de cada muestra de medio con 600 µl 
de metanol a -80 °C, se agitaron manualmente y se congelaron durante 30 min a -20 °C. 
Se centrifugaron durante 20 min a 13.000 g y los sobrenadantes se mantuvieron en vacío 
durante 6-8 h hasta evaporarse y quedar un sedimento seco. Para procesar las muestras 
por RMN, se reconstituyeron en 600 µl de tampón fosfato deuterado (100 mM, pH 7,4) 
con 0,1 mM TSP y se transfirieron 550 µl a tubos de RMN (NOR508UP7 Norell® Standard 
Series™ 5 mm NMR tubes frequency 500 MHz, Sigma-Aldrich Corporation, St. Louis, MO, 
USA). 
 

16. Procesamiento de muestras celulares para realizar estudios de metabolómica 
por RMN 

Para extraer los metabolitos intracelulares, los cultivos celulares se lavaron varias veces 
con PBS, se recogieron y se centrifugaron, resuspendiendo después el sedimento con las 
células en 800 µl de metanol a -80 °C. El contenido se transfirió a un tubo de 
microcentrífuga con 150 mg de bolas de vidrio de 0,5 mm y se agitaron en un vortex 
durante 2 min a 2.850 rpm. Se añadieron 320 µl de cloroformo a -80 °C y se agitaron de 
nuevo en las mismas condiciones. Después se añadieron 320 µl de cloroformo y 288 µl 
de agua destilada y se mantuvieron 10 min en hielo. Se centrifugaron durante 15 min a 
2.000 g y durante 1 min a 10.000 g y se obtuvieron las diferentes fases separadas: 
acuosa, lipofílica y proteica (Fig.19).  
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Figura 19. Fases obtenidas tras la extracción de las muestras celulares para analizar los 
metabolitos intracelulares por RMN. 
 
La fase acuosa se secó aplicando vacío durante 2-3 horas, la fase lipofílica se secó 
aplicando flujo de nitrógeno para reemplazar el oxígeno y evitar la oxidación de las 
muestras y la fase proteica se congeló directamente a -80 °C. Cada una de las fases se 
reconstituyó en 600 µl de tampón fosfato deuterado (100 mM, pH 7,4) con 0,1 mM TSP 
y se transfirieron 550 µl a tubos de RMN. 
 

17. Adquisición de datos de RMN y procesamiento 
Los espectros de 1H-RMN de las muestras se adquirieron con un espectrómetro Bruker 
Avance III HD 500 NMR (Universidad de Aveiro, Red portuguesa de RMN) a 500,13 MHz 
para las observaciones 1H usando una sonda TXI de 5 mm. Los espectros patrón a 1D se 
grabaron con un ancho de espectro de 7002,8 Hz, 32.000 puntos de medida, un tiempo 
de relajación de 2 segundos y 512 escaneos. El procesamiento de los espectros incluyó 
el ajuste manual de fase, la corrección de la línea base y la calibración de la señal del TSP 
a 0 ppm. Con el objetivo de asegurar la asignación de cada señal registrada con un 
metabolito, se registraron espectros 2D: correlación 1H-1H (TOCSY), correlación cuántica 
simple heteronuclear 1H-13C (HSQC) y espectros J-resueltos. Los metabolitos se 
identificaron con las bases de datos de los espectros de BBIOREFCODE-2-0-0 (Bruker 
Biospin, Rheinstetten, Alemania) y con el programa Chenomix NMR suite 8.6 (Chenomx 
Inc. Edmonton, Canada).  
 

18. Análisis multivariante e integración de los espectros de RMN 
Los espectros se normalizaron con el área espectral total para compensar las diferencias 
en el número de células entre las muestras y se escalaron a la varianza unitaria para 
obtener varianzas similares para todas las variables. Las señales seleccionadas se 
integraron utilizando el programa AmixViewer 3.9.15 (Bruker BioSpin, Rheinstetten, 
Alemania) y los análisis PCA y PLS-DA se realizaron a través del programa de acceso libre 
MetaboAnalyst 5.0 (Genome Canada, NIH NSERC CRC, Canadá). Los análisis estadísticos 
se realizaron mediante pruebas ANOVA, con un nivel de confianza del 95%. 
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19. Cultivo de EPCs en presencia de nanoesferas de vidrio mesoporoso bioactivo 
(nanoMBGs y nanoMBG-IPs) 

Las células progenitoras endoteliales (EPC) se extrajeron de sangre periférica de cerdo 
Large White (35-45 kg), se seleccionaron y diferenciaron durante dos semanas en medio 
EGM-2 como se detalla en el Apartado 3 del Capítulo I de la presente Tesis Doctoral. 
Para estudiar la diferenciación de las EPCs en presencia de las nanoesferas devidrio 
mesoporoso bioactivo se sembraron 1,5x104 EPCs en placas de cultivo de 6 pocillos con 
medio de cultivo EGM-2 y, tras 24 horas de incubación para permitir la adhesión celular, 
se incorporaron 50 μg/ml de nanoMBGs y 50 μg/ml de nanoMBG-IPs de manera 
independiente. Se mantuvieron en cultivo durante 10 días a 37 °C y atmósfera de CO2 al 
5%, renovando el medio de cultivo cada 3 días. 
 

20. Cultivo de EPCs con medios condicionados de macrófagos RAW 264.7 y 
cocultivo de EPCs y macrófagos RAW 264.7  

Con el objetivo de estudiar la posible modulación de la diferenciación de las EPCs 
ejercida por los macrófagos polarizados hacia fenotipo proinflamatorio (M1) o 
reparador (M2) y el efecto de la presencia de las mismas y los metabolitos que liberan 
en la polarización de los macrófagos, se realizaron cultivos condicionados de las EPCs 
con medio de cultivo procedente de cultivos de macrófagos RAW 264.7 en presencia de 
nanoMBGs y nanoMBG-IPs y cocultivos directos de EPCs y macrófagos RAW 264.7 en 
presencia de ambos tipos de nanomateriales.  
Los cultivos con medio condicionado se llevaron a cabo con 105 macrófagos RAW 264.7 
en placas de cultivo de 6 pocillos con 2 ml de medio de cultivo completo (DMEM 
suplementado con FBS al 10%, 1 mM L-glutamina, penicilina y estreptomicina 200 μg/ml 
al 1%) bajo una atmósfera de CO2 al 5% y 37 °C. Tras 24 horas de incubación se añadieron 
las nanoesferas de vidrio mesoporoso bioactivo: nanoMBG (50 μg/ml) y nanoMBG-IP 
(50 μg/ml), según la condición, además de los estímulos para inducir la polarización a 
ambos fenotipos: lipopolisacárido procedente de E. coli (LPS, 250 ng/ml, Sigma-Aldrich 
Corporation, St. Louis, MO, USA) para provocar la polarización a fenotipo 
proinflamatorio o M1 e interleuquina-10 (IL-10, 40 ng/ml, BioLegend, San Diego, CA, 
USA) para polarizar los macrófagos RAW 264.7 hacia el fenotipo reparador o M2. Tras 
24 horas de cultivo se recogieron los sobrenadantes y se añadieron diluidos con EGM-2 
(50:50) a un cultivo de células progenitoras endoteliales a una densidad de 1,5x104 
células/pocillo. Se cultivaron durante 10 días, renovando el medio cada 3 días. 
Los cocultivos se llevaron a cabo sembrando 1,5x104 células progenitoras endoteliales 
(EPCs) en la base de los pocillos de placas de cultivo de 6 pocillos y 1,5x104 macrófagos 
RAW 264.7 en la base de los insertos de membrana de 0,4 μm de tamaño de 
porointroducidos en los mismos pocillos. Se añadieron 3 ml del medio de cultivo 
DMEM:EGM-2 (50:50), ya que son los medios óptimos para los macrófagos y las EPCs, 
respectivamente. Después de 24 horas de incubación se añadieron las nanoesferas de 
vidrio mesoporoso bioactivo: nanoMBG (50 μg/ml) y nanoMBG-IP (50 μg/ml), según la 
condición y se cultivaron durante 7 días a 37 °C bajo una atmósfera al 5% de CO2, 
refrescando el medio de cultivo cada 3 días.  
Se cuantificó la expresión del receptor 2 del factor de crecimiento del endotelio vascular 
(VEGFR2) en las EPCs y la de CD206 en los macrófagos RAW 264.7 mediante citometría 
de flujo, tal y como se detalla en los Apartados 15 y 6 de este Capítulo II, 
respectivamente. Los resultados obtenidos en los cocultivos y monocultivos se 
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compararon con los resultados obtenidos con un control positivo basado en el cocultivo 
de EPC con macrófagos angiogénicos M2d estimulados con 5’-N-etil-carboxamido-
adenosina (5’-N-ethyl-carboxamido-adenosine, NECA, 1 μM, MedChemExpress, 
Monmouth Junction, NJ, USA)/E. coli LPS (100 ng/ml, Sigma-Aldrich Corporation, St. 
Louis, MO, USA), caracterizados por su elevada producción de VEGF. 
 

21. Análisis de la expresión de VEGFR2 en EPCs tras el cultivo con nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs 

La diferenciación de las células progenitoras endoteliales (EPC) en cultivo en presencia 
de 50 μg/ml de nanoesferas (nanoMBGs) y 50 μg/ml de nanoesferas cargadas con 
ipriflavona (nanoMBG-IPs) se evaluó mediante citometría de flujo, cuantificando la 
expresión del receptor 2 del factor de crecimiento del endotelio vascular (VEGFR2), 
seleccionado como principal marcador de diferenciación debido a la facilidad de su 
detección y variabilidad entre condiciones. Se siguió el protocolo descrito en el Apartado 
3 del Capítulo I de la presente Tesis Doctoral. 
 

22. Cultivo de líneas de linfocitos de ratón SR.D10 (Th2) y AE103 (Th1)  
Se han utilizado dos líneas de células T de ratón CD4+, la línea SR.D10 es una variante 
clonal aparecida espontáneamente en cultivos de la línea celular de ratón Th2 
CD4 + D10.G4.1369 específica para el fragmento 134-146 con albúmina (ovotransferrina) 
de clara de huevo de gallina en contexto  de antígenos de histocompatibilidad I-A k clase 
II. Se mantuvo y expandió en medio de Click, suplementado con 10% de FCSi que 
contenía 5 U/ml mrIL-2 de ratón recombinante, 10 U/ml de mrIL-4 y 25 pg/ml de mrIL-
1. Después de 4 días, se recogieron las células cultivadas, se lavaron exhaustivamente 
para eliminar las interleuquinas añadidas y se usaron para ensayos in vitro. 
La línea AE103 presenta un fenotipo Th1 y responde específicamente en un contexto  de 
antígenos de histocompatibilidad I-A k clase I. Se mantuvieron  en el mismo medio de 
cultivo Click citado anteriormente conteniendo 10 U/ml de IL-2370. 
 

23. Ensayos de activación y tratamiento de linfocitos SR.D10 con nanoMBG-FITCs 
y nanoMBG-IPs 

Se sembraron linfocitos SR.D10 en placas de cultivo de 96 pocillos a una densidad de 
2,5x104 células/pocillo, en 200 µL de medio Eagle modificado por Dulbecco ( DMEM) 
suplementado con suero fetal  bovino fetal al 10% (FBS, Gibco, BRL), l -glutamina 1 mM 
(BioWhittaker Europe, Verviers, Bélgica), penicilina (200 μg/ml, BioWhittaker Europe, 
Bélgica) y estreptomicina (200 μg/ ml, BioWhittaker Europe, Bélgica)  en presencia 
interleuquinas a 37 °C bajo una atmósfera de 5% CO2. Para realizar los ensayos de 
activación, las células se mantuvieron durante 2 horas en el mismo medio de cultivo en 
ausencia de ILs, posteriormente se trataron durante 24 horas en ausencia o en presencia 
de 50 μg/ml de nanoesferas nanoMBGs o nanoMBG-IPs, en condiciones basales o 
estimuladas. La activación celular in vitro se realizó añadiendo a los cultivos celulares los 
siguientes anticuerpos monoclonales purificados por cromatrografía de afinidad de 
forma soluble, a una concentración final de 5 µg/ml,  Y-CD3-1 (anti-CD3e), GK1.5 (anti-
CD4), y combinación de los dos anticuerpos durante 24 horas. Después de estos 
tratamientos, los sobrenadantes de los medios se recogieron y se mantuvieron a -20 °C 
hasta su uso. 
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24. Detección de interleuquinas 4 (IL-4), 6 (IL-6), 10 (IL-10) y factor de necrosis 
tumoral alfa (TNFa) 

La detección de citoquinas (IL-4, IL-6, IL-10, TNFa) se realizó en los sobrenadantes 
procedentes de la incubación de los diferentes tipos celulares analizados en 
monocultivo o cocultivo y en contacto directo o indirecto, según el experimento, con  50 
μg/ml de nanoesferas (nanoMBGs) y 50 μg/ml de nanoesferas cargadas con ipriflavona 
(nanoMBG-IPs). 
Todos los ensayos de detección de citoquinas consistieron en ensayos ELISA tipo 
sándwich, con las placas de cultivo previamente incubadas con anticuerpos altamente 
específicos para cada una de las citoquinas a detectar. Se utilizaron anticuerpos 
biotinilados y estreptavidina peroxidasa para detectar la presencia de citoquinas y se 
reveló con TMB (3,3',5,5'-Tetrametilbenzidina). Se leyó la absorbancia en un lector de 
placas a la longitud de onda correspondiente, con una sensibilidad de 2 pg/ml y un 
coeficiente de variación entre ensayos menor del 5%. Se realizaron controles en paralelo 
y se prepararon curvas patrón por duplicado con citoquinas recombinantes. 
 

25. Mecanismos de incorporación de las nanoMBG-FITCs por los principales tipos 
celulares estudiados 

Para estudiar el número de células que incorporan nanoesferas de vidrio mesoporoso y 
la cantidad de material que éstas son capaces de incorporar, se añadieron 50 μg/ml de 
nanoesferas marcadas con FITC (nanoMBG-FITCs) a osteoblastos Saos-2, 
preosteoblastos MC3T3-E1, macrófagos RAW 264.7, osteoclastos procedentes de 
macrófagos RAW 264.7, EPCs, linfocitos SR.D10 y AE103 y se mantuvieron en cultivo o 
en cocultivo durante 24 horas a 37 °C bajo una atmósfera de CO2 al 5%. Con el objetivo 
de caracterizar y optimizar la dosis y los tiempos de incorporación del material, se 
añadieron diferentes concentraciones de nanoMBG-FITCs: 10, 30 y 50 μg/ml y se 
mantuvieron durante diferentes tiempos en incubación: 30, 60 y 90 minutos.  
Para identificar los mecanismos por los que los diferentes tipos celulares incorporan las 
nanopartículas, se añadieron a los medios de cultivo los seis inhibidores específicos de 
diferentes procesos endocíticos, como se muestra en la siguiente tabla (Tabla 2), y se 
dejaron actuar durante 90 minutos antes de la adición de las nanoesferas. 
 

Inhibidor Concentración Mecanismo bloqueado Casa comercial 

Citocalasina B 20 μM Macropinocitosis MP Biomedicals, 
Eschwege, Alemania 

Citocalasina D 4 μM Macropinocitosis MP Biomedicals, 
Eschwege, Alemania 

Clorpromacina 30 μM Endocitosis dependiente de 
clatrina 

Enzo Life Sciences, 
Barcelona, España 

Genisteína 3,7 μM Endocitosis independiente de 
clatrina 

Enzo Life Sciences, 
Barcelona, España 

Óxido de 
fenilarsina (PAO) 3,7 μM Endocitosis dependiente de 

clatrina 
Enzo Life Sciences, 
Barcelona, España 

Wortmanina 23 μM Fagocitosis Sigma–Aldrich 
Corporation, St. Louis, USA 

Tabla 2. Inhibidores de la endocitosis utilizados, concentración a la que se utilizaron, 
mecanismos moleculares que bloquean y casa comercial de cada uno de ellos. 
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Despuésdel tratamiento con cada inhibidor, se añadieron 50 µg/ml de nanoMBG-FITCs 
durante 30 minutos (sin retirar el inhibidor) y se incubaron en una atmósfera de CO2 al 
5% y 37 °C. Las suspensiones celulares procedentes de cada cultivo se analizaron por 
citometría de flujo en un citómetro FACScalibur Becton Dickinson. La fluorescencia del 
FITC se excitó con un láser de 15 mW a 488 nm y se midió con un filtro de paso de banda 
a 530/30 nm. 
 

26. Implantación de las nanoMBGs y nanoMBG-IPs en conejas osteoporóticas y 
análisis histológico 

Muy recientemente se ha llevado a cabo la implantación de estos nanomateriales in vivo 
en un modelo de coneja osteoporótica, en doce hembras adultas a las que se les realizó 
una ovariectomía bilateral por laparoscopia y se las trató con succinato de sodio de 
metilprednisolona durante 4 semanas para reproducir las condiciones de osteoporosis 
humanas. Las nanoMBGs y nanoMBG-IPs se suspendieron en ácido hialurónico y se 
inyectaron en los correspondientes huesos. La implantación de los biomateriales in vivo 
se realizó enel Centro de Cirugía de Mínima Invasión Jesús Usón (CCMIJU) de Cáceres y 
los estudios realizados fueron aprobados por el Comité de Ética Institucional siguiendo 
las directrices de la normativa vigente en ese momento (Directiva 2010/63/EU del 
Parlamento Europeo y del Consejo del 22 de Septiembre de 2010, relativa a la protección 
de animales utilizados para fines científicos). 
Tras 12 semanas de implantación se diseccionaron los segmentos óseos que contenían 
los defectos y, actualmente, se están realizando los análisis histológicos de las muestras 
óseas en el Servicio de Anatomía Patológica del Hospital Clínico San Carlos de Madrid.  
 

27. Análisis de datos y estadística  
Se realizaron como se detalla en el Apartado 13 del Capítulo I de la presente Tesis 
Doctoral. 
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Artículo 2: European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics 2018, 133: 258–
268 
 
“Incorporation and effects of mesoporous bioactive glass nanospheres loaded with 
ipriflavone on osteoblast/osteoclast cocultures” L. Casarrubios, N. Gómez-Cerezo, M. 
J. Feito, M. Vallet-Regí, D. Arcos, M. T. Portolés 
 
En este trabajo se prepararon y caracterizaron nanoesferas mesoporosas marcadas con 
FITC (FITC-NanoMBGs) y cargadas con ipriflavona (NanoMBG-IPs) para evaluar su 
incorporación y sus efectos sobre los osteoblastos y los osteoclastos simultáneamente, 
manteniendo la comunicación entre ambos tipos celulares en cocultivo. Asimismo, se 
evaluó la influencia de estas nanoesferas en la polarización de los macrófagos hacia los 
fenotipos proinflamatorio M1 o reparador M2, en condiciones basales y estimuladas, 
analizando la expresión de CD80 (como marcador M1) y de CD206 (como marcador M2) 
mediante citometría de flujo y microscopía confocal. Las NanoMBGs no indujeron la 
polarización de los macrófagos hacia el fenotipo proinflamatorio M1, favoreciendo el 
fenotipo reparador M2 y aumentando la capacidad de respuesta de los macrófagos 
frente a estímulos como el LPS y la IL-4. Por otra parte, las NanoMBG-IPs indujeron una 
disminución significativa de la proliferación y la actividad resortiva de los osteoclastos 
después de 7 días en cocultivo con los osteoblastos, sin afectar a la proliferación y a la 
viabilidad de los osteoblastos. Respecto a los ensayos de liberación de ipriflavona, se 
observó que sólo una fracción de la carga útil se libera por difusión, mientras que el resto 
del fármaco permanece dentro del núcleo de las nanoesferas después de 7 días, 
asegurando así el tratamiento farmacológico a largo plazo. Todos estos resultados 
garantizan una adecuada respuesta inmunitaria a estas nanoesferas y la posible 
aplicación de las NanoMBG-IP como sistema de administración local de fármacos en 
pacientes osteoporóticos. 
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Mesoporous	 nanospheres	 in	 the	 system	 SiO2-CaO	 (NanoMBGs)	with	 a	 hollow	 core	 surrounded	 by	 a	 radial	 ar-	
rangement	of	mesopores	were	 characterized,	 labeled	with	FITC	 (FITC-NanoMBGs)	 and	 loaded	with	 ipriflavone	
(NanoMBG-IPs)	 in	 order	 to	 evaluate	 their	 incorporation	 and	 their	 effects	 on	 both	 osteoblasts	 and	 osteoclasts	
simultaneously	 and	 maintaining	 the	 communication	 with	 each	 other	 in	 coculture.	 The	 influence	 of	 these	 na-	
nospheres	 on	 macrophage	 polarization	 towards	 pro-inflammatory	 M1	 or	 reparative	 M2	 phenotypes	 was	 also	
evaluated	in	basal	and	stimulated	conditions	through	the	expression	of	CD80	(as	M1	marker)	and	CD206	(as	M2	
marker)	 by	 flow	 cytometry	 and	 confocal	 microscopy.	 NanoMBGs	 did	 not	 induce	 the	 macrophage	 polarization	
towards	 the	M1	 pro-inflammatory	 phenotype,	 favoring	 the	M2	 reparative	 phenotype	 and	 increasing	 the	mac-	
rophage	 response	 capability	 against	 stimuli	 as	 LPS	 and	 IL-4.	 NanoMBG-IPs	 induced	 a	 significant	 decrease	 of	
osteoclast	proliferation	and	 resorption	activity	 after	7	days	 in	coculture	with	osteoblasts,	without	 affecting	os-	
teoblast	proliferation	and	viability.	Drug	release	test	demonstrated	that	only	a	fraction	of	the	payload	is	released	
by	diffusion,	whereas	the	 rest	of	 the	drug	 remains	within	 the	hollow	core	 after	7	days,	 thus	 ensuring	the	local	
long-term	 pharmacological	 treatment	 beyond	 the	 initial	 fast	 IP	 release.	 All	 these	 data	 ensure	 an	 appropriate	
immune	 response	 to	 these	 nanospheres	 and	 the	 potential	 application	 of	 NanoMBG-IPs	 as	 local	 drug	 delivery	
system	 in	osteoporotic	 patients.	

	
	

	
	
1. Introduction	
	

Throughout	 life,	 bone	 tissue	 undergoes	 continuous	 remodeling	 that	
requires	 the	 concerted	 action	 of	 bone-forming	 osteoblasts	 and	 bone-	
resorbing	 osteoclasts	 [1].	 Osteoblasts	 are	 mononuclear	 cells	 that	 dif-	
ferentiate	 from	 bone-specific	 mesenchymal	 stem	 cells	 and	 carry	 out	
three	 important	 roles:	 the	synthesis	and	secretion	 of	 most	proteins	 of	
the	 bone	 extracellular	 matriX	 (ECM),	 the	 induction	 of	 ECM	 miner-	
alization	 and	 the	 regulation	 of	 osteoclast	 differentiation	 for	 bone	 re-	
sorption	[2–4].	On	the	other	hand,	osteoclasts	are	multinucleated	giant	
cells	 that	 differentiate	 from	 hematopoietic	 stem	 cells	 and	 perform	 the	
bone	resorption	by	the	attachment	to	the	bone	surface	and	the	secretion	
of	 hydrogen	 ions	 and	 lysosomal	 enzymes	 that	 degrade	 the	 bone	 ECM	

	
producing	 irregular	 cavities	 [5–7].	 Osteoblasts	 and	 osteoclasts	 can	
communicate	 with	 each	 other	 through	 mechanisms	 that	 involve	 direct	
cell-cell	contact,	ECM	 interactions	and	the	release	of	different	cytokines	
[8].	 In	 this	 context,	osteoblasts	express	M-Csf	 and	 Rankl	 genes,	 which	
are	 the	 two	 main	 genes	 required	 for	 osteoclast	 differentiation.	 There-	
fore,	 it	 is	 possible	 to	 obtain	 osteoclast-like	 cells	 in	 vitro	 by	 culturing	
osteoclast	 progenitor	 cells	 in	 the	 presence	 of	 the	 proteins	 encoded	 by	
these	 genes:	 the	 macrophage/monocyte-colony	 forming	 factor	 (M-CSF)	
and	 the	 receptor	 activator	 of	 nuclear	 factor	 kappa-B	 ligand	 (RANKL),	
respectively	 [9,10].	 Osteoblasts	 also	 produce	 osteoprotegerin	 (OPG),	 a	
soluble	receptor	that	acts	as	a	decoy	receptor	for	RANKL	and	negatively	
regulates	 osteoclast	 differentiation	 [11].	 The	 continuous	 stimulation	 of	
mononuclear			pre-osteoclasts			with			M-CSF			and			RANKL			 induces			the	
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osteoclastogenesis	 by	 promoting	 the	 fusion	 of	 these	 cells	 into	 multi-	
nucleated	osteoclasts	and	 the	 formation	of	 “ruffled	membrane”,	 critical	
for	 bone	 resorption	 [12,13].	 During	 resorption	 process,	 the	 attachment	
of	 osteoclasts	 to	 the	 bone	 surface	 involves	 the	 creation	 of	 the	 “sealing	
zone”,	rich	in	F-actin,	which	forms	a	ring	to	 isolate	the	resorptive	space	

vacuum	conditions	and	the	organic	template	was	removed	by	calcina-	
tion		at		550	°C		for		4	h		with		a		heating		rate		of		1	°C	min−1.		All		reactants	
were	purchased	from	Sigma-Aldrich	(St.	Louis,	MO,	USA).	

For	 fluorescein	 isothiocyanate	 (FITC)	 labeling	 of	 NanoMBGs,	 50	mg	
of	 nanospheres	were		degasified	 at		80	°C	 for	 24	h		and	 resuspended	in	

(resorption	 lacuna)	 from	 the	 surrounding	 bone	 [14,15].	 MatriX-de-	 4	ml			 of			 toluene.			 Besides,			 44.3	µl			 of			 aminopropyl			 triethoXysiliane	
grading	 enzymes	 (cathepsin	 K),	 hydrogen	 ions	 and	 chloride	 ions	 are	
released	 into	 the	 resorption	 lacunae	 by	 the	 ruffled	membrane,	 formed	
by	 fusion	 of	 secretory	 vesicles	 into	 the	 plasma	 membrane	 within	 the	
sealing	 zone,	 producing	 acidification	 [6,7,16],	 the	 dissolution	 of	 the	
bone	 mineral	 component	 and	 the	 enzymatic	 degradation	 of	 the	 bone	
organic	 matriX	 [17,18].	 The	 equilibrium	 between	 bone	 resorption	 by	
osteoclasts	and	bone	 formation	by	osteoblasts	 is	necessary	 to	maintain	
the	 structural	 skeleton	 integrity	 and	 mineral	 homeostasis	 [19].	 The	
alterations	 of	 bone	 remodeling,	 that	 is	 influenced	 by	 mechanical,	 ge-	
netic,	 vascular,	 nutritional,	 hormonal	 and	 local	 factors,	 are	 involved	 in	
the	 pathogenesis	 of	 different	 skeletal	 diseases,	 including	 osteoporosis	
[20].	 Antiresorptive	 and	 anabolic	 therapies,	 with	 different	 drugs	 and	
biomaterials,	have	been	designed	for	the	treatment	of	osteoporosis	with	
the	 aim	 of	 activating	 bone	 formation	 or/and	 inhibiting	 osteoclast	
function	 and	 survival	 [21,22].	 The	 in	 vitro	evaluation	 of	 these	 potential	
treatments	 before	 their	 in	 vivo	 application,	 requires	 the	 design	 of	 ex-	

(APTES)	were	dissolved	in	0.5	ml	of	ethanol	and	reacted	with	0.6	mg	of	
fluorescein	isothiocyanate	for	5	h.	This	solution	was	added	dropwise	on	
the	NanoMBG	suspension	and	reacted	at	 80	 °C	 for	 12	h	under	nitrogen	
atmosphere.	 Finally,	 fluorescein	 labelled	 NanoMBGs	 (FITC-NanoMBGs)	
were	thoroughly	washed	and	 centrifuged	 several	 times	 at	10,000	rpm	
(g	=	 16.466)	 for	 10	min	 to	 remove	 the	 excess	 of	fluorescein	 non-cova-	
lently	adsorbed	 to	the	nanospheres.	

NanoMBGs	 were	 characterized	 by	 scanning	 electron	 microscopy	
(SEM)	 using	 a	 JEOL	 F-6335	 microscope	 (JEOL	 Ltd.,	 Tokyo,	 Japan),	
operating	 at	 20	 kV	 and	 equipped	 with	 an	 energy	 dispersive	 X-ray	
spectrometer	 (EDS).	 Previously,	 the	 samples	 were	 mounted	 on	 stubs	
and	 gold	 coated	 in	 vacuum	 using	 a	 sputter	 coater	 (Balzers	 SCD	 004,	
Wiesbaden-Nordenstadt,	Germany).	

Transmission	 electron	 microscopy	 (TEM)	 was	 carried	 out	 using	 a	
JEOL-1400	 microscope,	 operating	 at	 300	kV	 (Cs	 0.6	mm,	 resolution	
1.7	Å).	 Images	 were	 recorded	 using	 a	 CCD	 camera	 (model	 Keen	 view,	

perimental	 models,	 closer	 to	 physiological	 conditions,	 which	 allow	 os-	 SIS		 analyses		 size		 1024	×	1024,	 piXel	 size		 23.5	mm	×	23.5	mm)		 at	
teoclasts	 and	osteoblasts	 communicate	with	 each	other	 in	 the	 presence	
of	drugs	or/and	biomaterials.	

In	the	present	study,	monocultures	and	cocultures	of	osteoblasts	and	
osteoclast-like	cells	were	carried	out	to	investigate	in	vitro	the	in-	
corporation	and	the	effects	of	mesoporous	SiO2-CaO	nanospheres	
(NanoMBGs)	loaded	with	ipriflavone	(IP).	NanoMBG	nanospheres	are	
intended	for	osteoporosis	treatment	by	intraosseous	administration,	so	
that	they	would	be	in	direct	contact	with	bone	cells.	Besides,	binary	SiO2-
CaO	compositions	have	widely	demonstrated	their	bioactive	be-	havior	
when	tested	with	biological	significant	solutions	[23].	IP	i s	a	synthetic	
isoflavone	that	inhibits	bone	resorption,	 maintains	 bone	density			and			
prevents			osteoporosis			[24].			Oral			administration			of	1200	mg/day	of	
IP	in	patients	with	 primary	 hyperparathyroidism	showed	 that	
ipriflavone	 is	 also	 indicated	 in	 the	 treatment	 of	metabolic	bone	
diseases	 characterized	 by	 a	 high	 bone	 turnover	 [25].	 IP	 is	 meta-	
bolized	 by	first	 pass	metabolism,	which	 leads	 to	 the	 low	bioavailability	
and	variation	in	blood	concentration.	For	this	 reason,	 the	 administra-	
tion	of	IP	loaded	into	nanoparticles	for	intracellular	release	is	a	very	
interesting	alternative,	since	the	amount	of	IP	required	 to	 affect	 the	
bone	cells	 function	would	be	much	 lower.	

	
2. Materials	and	methods	
	
2.1. Preparation	and	characterization	of	mesoporous	SiO2-CaO	
nanospheres	(NanoMBGs)	and	fluorescein	isothiocyanate	labeled	
nanospheres	 (FITC-NanoMBGs)	
	

The	 synthesis	 of	 hollow	 mesoporous	 SiO2-CaO	 nanospheres	
(NanoMBGs)	was	carried	out	by	 the	method	 described	by	Li	et	al.	 [26].	
80	 mg	 of	 poly(styrene)-block-poly(acrylic	 acid)	 PS-b-PAA	 were	 dis-	
solved	 in	 16	ml	 of	 tetrahydrofurane	 (THF)	 at	 room	 temperature.	 This	
solution	was	 subsequently	 poured	 in	 a	 hexadecyl	 trimethyl	 ammonium	
bromide	 (CTAB)	 solution,	 previously	 prepared	 by	 dissolving	 160	mg	 of	
CTAB	in	 74	ml	 of	 deionized	 water	 and	 2.4	ml	 of	 ammonia	 (28%	w/v)	
and	 gently	 stirred	 in	 an	 incubator	 at	 37	°C.	 The	miXture	 was	 magneti-	
cally	 stirred	 for	 20	 min	 and	 a	 solution	 of	 25	ml	 of	 TEP	 in	 1.6	 ml	 of	
ethanol	 was	 added	 drop	 by	 drop	 and	 stirred	 for	 another	 20	 min.	
Thereafter,	 a	 solution	 of	 125	mg	 of	 Ca(NO3)·4H2O	 in	 1.6	ml	 of	 water	
was	also	added	and	stirred	 for	10	min	and	finally,	 the	silica	 source	was	
incorporated	as	a	solution	of	0.52	ml	of	TEOS	in	1.6	ml	of	ethanol.	After	
stirring	 for	 24	 h,	 the	 product	 was	 collected	 by	 centrifugation	 at	
10,000	 rpm	 (g	=	 16.466)	 for	 10	 min	 and	 washed	 three	 times	 with	 a	
miXture	of	ethanol-water	(50:50).	The	product	was	dried	at	30	°C	under	

60000×	magnification	using	a	 low-dose	condition.	
Nitrogen	 adsorption/desorption	 isotherms	 were	 obtained	 with	 an	

ASAP	 2020	 porosimeter.	 NanoMBGs	 were	 previously	 degassed	 under	
vacuum	 for	15	h,	 at	150	 °C.	The	surface	area	was	 determined	 using	 the	
Brunauer-Emmett-Teller	 (BET)	 method.	 The	 pore	 size	 distribution	 be-	
tween	0.5	and	40	nm	was	determined	from	the	adsorption	branch	of	the	
isotherm	by	means	 of	 the	 Barret-Joyner-Halenda	 (BJH)	method.	

Fourier-transform	 infrared	 spectroscopy	 was	 carried	 out	 with	 a	
Nicolet	 Magma	 IR	 550	 spectrometer	 using	 the	 attenuated	 total	 re-	
flectance	 (ATR)	 sampling	 technique	 with	 a	 Golden	 Gate	 accessory.	

Thermogravimetric	 analysis	 (TGA)	was	 carried	 out	 using	 a	 TG/DTA	
Seiko	 SSC/5200	 thermobalance	 (Seiko	 Instruments,	 Chiva,	 Japan)	 be-	
tween		50	°C		and		600	°C		at		a		heating		rate		of		1	°C	min−1,		using		alumi-	
nium	crucibles	and	α-Al2O3	as	 reference.	

2.2. Ipriflavone	 loading	 into	NanoMBs	 (NanoMBG-IPs)	
	

Drug	 loading	 was	 carried	 out	 by	 dissolving	 300	 mg	 of	 IP	 (7-	
IsopropoXy-3-phenyl-4H-1-benzopyran-4-one,	 Sigma-Aldrich,	 St.	 Louis,	
MO,	 USA)	 in	 6	 ml	 of	 acetone.	 Thereafter	 80	 mg	 of	 NanoMBGs	 were	
suspended	in	this	miXture	and	stirred	for	24	h	to	allow	IP	incorporation.	
Thereafter	 the	 NanoMBG-IP	 nanospheres	 were	 filtered	 under	 vacuum	
using	 a	 polyamide	 filter	 and	 thoroughly	 washed	with	water	 to	 remove	
the	 IP	physiosorbed	on	 nanosphere	 surface.	
	
2.3. Ipriflavone	release	from	NanoMBG-IPs	
	

IP	 release	 test	were	carried	out	by	 placing	 4	mg	of	NanoMBG-IPs	 in	
transwell	 inserts	 (0.4	 µm	 pore	 size,	 Corning,	 USA)	 in	 24	 well	 culture	
plates.	 Due	 to	 the	 almost	 complete	 water	 insolubility	 of	 ipriflavone,	 a	
miXture	 of	 2-propanol:water	 (60:40	 v/v),	 already	 used	 in	 previous	
ipriflavone	 delivery	 assays	 [27–29]	 was	 chosen	 as	 release	 medium.	
Therefore,	 1.5	 ml	 of	 this	 miXture	 were	 added	 to	 the	 wells	 of	 the	 same	
plates	 in	order	 to	evaluate	 the	 drug	release.	UV–VIS	spectrophotometry	
was	employed	for	measurements	of	the	drug	concentration	(Unicam	UV	
– 500	 UV–Visible1100	 spectrophotometer)	 at	 299	nm	 in	 quintuplicate.	
	
2.4. Culture	of	human	Saos-2	osteoblasts	
	

Human	 Saos-2	 osteoblasts	 (American	 Type	 Culture	 Collection,	
ATCC)	were	seeded	in	6	well	culture	plates	(Corning,	USA),	 at	a	 density	
of	 105	 cells/ml,	 in	 2	ml	 of	 Dulbecco's	 Modified	 Eagle	 Medium	 (DMEM)	
supplemented	with	10%	fetal	bovine	serum	(FBS,	 Gibco,	BRL),	1	mM	L-	



EuropeanJournalofPharmaceuticsandBiopharmaceutics133(2018)258–268 L.	Casarrubios	et	al.	
	

157		

	

glutamine	 (BioWhittaker	 Europe,	 Belgium),	 penicillin	 (200	 µg/ml,	
BioWhittaker	 Europe,	 Belgium),	 and	 streptomycin	 (200	 µg/ml,	
BioWhittaker	 Europe,	 Belgium)	at	37	 °C	under	a	CO2	 (5%)	 atmosphere.	
After	 24	 h	 of	 culture	 in	 the	 presence	 or	 the	 absence	 of	 50	 µg/ml	 of	
NanoMBGs,	 the	 osteoblasts	 were	 washed	 with	 phosphate	 buffered	
saline	(PBS),	harvested	using	0.25%	trypsin-EDTA	solution	and	counted	
with	 a	 Neubauer	 hemocytometer	 for	 the	 analysis	 of	 cell	 proliferation.	
Then,	cells	were	centrifuged	at	310g	for	10	min	and	resuspended	in	PBS	
for	 the	 analysis	 of	 cell	 cycle	 and	 apoptosis	 by	 flow	 cytometry	 as	 de-	
scribed	 below.	
	
2.5. Cell-cycle	analysis	and	apoptosis	detection	by	flow	cytometry	
	

Cells	were	resuspended	in	PBS	(0.5	ml)	and	incubated	with	4.5	ml	of	
ethanol	70%	during	4	h	at	4	°C.	Then,	cells	were	centrifuged	at	310g	for	
10	min,	washed	with	PBS	and	resuspended	 in	0.5	ml	of	PBS	with	 0.1%	
Triton	 X-100,	 20	 µg/ml	 of	 propidium	 iodide	 (IP)	 and	 0.2	 mg/ml	 of	
RNAsa	 (Sigma-Aldrich,	 St.	 Louis,	MO,	USA).	 After	 incubation	 at	 37	 °C	
for	30	min,	 the	fluorescence	of	PI	was	 excited	by	a	15	mW	laser	 tuning	
to	 488	 nm	 and	 the	 emitted	 fluorescence	was	measured	with	 a	 585/42	
band	pass	filter	in	a	FACScan	Becton	Dickinson	flow	cytometer.	The	cell	
percentage	in	each	cycle	phase:	G0/G1,	S	and	G2/M	was	calculated	with	
the	CellQuest	Program	of	Becton	Dickinson	and	the	SubG1	fraction	was	
used	as	indicative	of	apoptosis.	The	conditions	for	data	acquisition	and	
analysis	were	 established	using	negative	and	positive	controls	with	 the	
CellQuest	Program	of	Becton	Dickinson.	These	conditions	were	main-	
tained	during	all	the	experiments.	At	least	10,000	cells	were	analyzed	in	
each	sample.	

	
2.6. Culture	of	RAW-264.7	macrophages	
	

RAW-264.7	 cells	 (American	 Type	 Culture	 Collection,	 ATCC)	 were	
seeded	in	6	well	culture	plates	(Corning,	USA),	at	a	density	of	105	cells/	
ml,	 in	 2	 ml	 of	 Dulbecco's	 Modified	 Eagle	 Medium	 (DMEM)	 supple-	
mented	 with	 10%	 fetal	 bovine	 serum	 (FBS,	 Gibco,	 BRL),	 1	 mM	 L-glu-	
tamine					(BioWhittaker					Europe,					Belgium),					penicillin					(200	µg/ml,	
BioWhittaker					Europe,					Belgium),					and					streptomycin					(200	µg/ml,	
BioWhittaker	 Europe,	 Belgium)	at	37	 °C	under	a	CO2	 (5%)	 atmosphere.	
After	 24	 h	 of	 culture	 in	 the	 presence	 or	 the	 absence	 of	 50	 µg/ml	 of	
NanoMBGs,	 the	attached	RAW-264.7	cells	were	washed	with	 phosphate	
buffered	saline	 (PBS),	harvested	using	cell	 scrapers	and	counted	with	a	
Neubauer	 hemocytometer	 for	 the	 analysis	 of	 cell	 proliferation.	 Then,	
cells	were	centrifuged	at	310g	for	10	min,	resuspended	in	fresh	medium	
for	 the	 analysis	 of	viability,	 cell	 size	 and	 complexity	by	 flow	cytometry	
as	described	 below.	
	
2.7. Cell	viability,	size	and	complexity	analysis	by	flow	cytometry	
	

Cell	viability	was	evaluated	by	exclusion	of	propidium	 iodide	 (PI;	
0.005%	 wt/vol	 in	 PBS,	 Sigma-Aldrich,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA).	 PI	 was	
added	to	the	cell	suspensions	in	order	to	stain	the	DNA	of	dead	cells.	
The	fluorescence	of	PI	was	excited	 by	a	 15	mW	laser	 tuning	 to	488	 nm	
and	the	emitted	fluorescence	was	measured	with	a	530/30	band	pass	
filter	in	a	FACScalibur	Becton	Dickinson	flow	cytometer.	

Forward	angle	(FSC)	and	side	angle	(SSC)	scatters	were	evaluated	as	
indicative	 of	 cell	 size	 and	 complexity,	 respectively,	 using	 a	 FACScalibur	
Becton	 Dickinson	 flow	 cytometer.	 The	 conditions	 for	 the	 data	 acquisi-	
tion	 and	 analysis	 were	 established	 with	 the	 CellQuest	 Program	 of	
Becton	Dickinson.	
	
2.8. Polarization	of	RAW-264.7	macrophages	towards	pro-inflammatory	
M1	and	reparative	M2	phenotypes.	Flow	cytometry	and	confocal	microscopy	
studies	
	

To	 study	 the	 effect	 of	 NanoMBGs	 on	 macrophage	 polarization	 to-	
wards	 pro-inflammatory	 M1	 and	 reparative	 M2	 phenotypes,	 RAW-	

264.7	macrophages	were	cultured	with	 50	µg/ml	of	 these	 nanospheres	
for	 24	h	 in	 the	 presence	 of	 	 	either	 E.	 coli	 lipopolysaccharide	 	 	(LPS,	
250	ng/ml,	 Sigma-Aldrich	 Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA)	 or	 inter-	
leukin	 4	 (IL-4,	 20	 ng/ml,	 Sigma-Aldrich	 Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	
USA)	 as	 pro-inflammatory	 and	 reparative	 stimuli,	 respectively	 [30].	
Controls	without	 nanospheres	 and	 in	 the	 absence	 of	 stimuli	were	 car-	
ried	out	in	parallel.	The	expression	of	either	CD80	as	M1	marker	[31]	or	
CD206	 as	 M2	 marker	 [30]	 was	 quantified	 by	 flow	 cytometry	 after	
treatment	 with	 specific	 antibodies.	 With	 this	 objective,	 after	 detach-	
ment	and	centrifugation,	cells	were	 incubated	in	45	µl	of	 staining	buffer	
(PBS,	 2.5%	 FBS	 Gibco,	 BRL	 and	 0.1%	 sodium	 azide,	 Sigma-Aldrich	
Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA)	 with	 5	 µl	 of	 normal	 mouse	 serum	
inactivated	 for	15	min	at	4	 °C	 in	order	 to	block	 the	Fc	 receptors	on	 the	
macrophage	 plasma	 membrane,	 before	 adding	 the	 primary	 antibody,	
and	 to	 prevent	 non-specific	 binding.	 Then,	 to	 quantify	 the	 CD80	 and	
CD206	 expression	 by	 flow	 cytometry,	 cells	 were	 incubated	 with	 either	
phycoerythrin	 (PE)	 conjugated	 anti-mouse	 CD80	 antibody	 (2.5	 µg/ml,	
BioLegend,	 San	 Diego,	 California)	 or	 fluorescein	 isothiocyanate	 (FITC)	
conjugated	 anti-mouse	 CD206	 (2.5	 µg/ml,	 BioLegend,	 San	 Diego,	 Cali-	
fornia)	 for	 30	 min	 in	 the	 dark.	 Labelled	 cells	 were	 analyzed	 using	 a	
FACSCalibur	 flow	 cytometer.	 PE	 fluorescence	 was	 excited	 at	 488	 nm	
and	measured	 at	585/42	nm.	FITC	fluorescence	was	excited	at	 488	 nm	
and	measured	with	 a	 530/30	 band	 pass	filter.	 For	 confocal	microscopy	
studies,	macrophages	cultured	on	glass	coverslips	were	fiXed	with	3.7%	
paraformaldehyde	 (Sigma-Aldrich	 Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA)	 in	
PBS	for	10	min,	washed	with	PBS	and	permeabilized	with	0.1%	Triton	X-
100	 (Sigma-Aldrich	 Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA)	 for	 3	 min.	 The	
samples	 were	 then	 washed	 with	 PBS	 and	 preincubated	 with	 PBS	 con-	
taining	 1%	 BSA	 (Sigma-Aldrich	 Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA)	 for	
30	min	to	prevent	non-specific	binding.	Samples	were	incubated	 in	1	ml	
of	staining	buffer	with	either	phycoerythrin	(PE)	conjugated	anti-mouse	
CD80	 antibody	 (2.5	 µg/ml,	 BioLegend,	 San	 Diego,	 California)	 or	 fluor-	
escein	 isothiocyanate	 (FITC)	 conjugated	 anti-mouse	 CD206	 (2.5	 µg/ml,	
BioLegend,	 San	Diego,	California)	 for	30	min	at	 4	 °C	 in	 the	 dark.	 Sam-	
ples	were	 then	washed	with	 PBS	 and	 the	 cell	 nuclei	were	 stained	with	
3	µM			DAPI			 (4′-6-diamidino-2′-phenylindole,			Molecular			Probes)			 for	
5	 min.	 Samples	 were	 examined	 using	 a	 Leica	 SP2	 Confocal	 Laser	
Scanning	 Microscope.	 PE	 fluorescence	 was	 excited	 at	 488	 nm	 and	
measured	at	575–675	nm.	FITC	fluorescence	was	excited	at	488	nm	and	
measured	at	491–586	nm.	DAPI	fluorescence	was	excited	at	405	nm	and	
measured	 at	 420–480	nm.	

	
2.9. Osteoclast	differentiation	from	murine	RAW	264.7	macrophages.	
Confocal	microscopy	 studies	
	

Murine	RAW-264.7	macrophages	(2	×	104	cells/ml)	were	seeded	on	
glass	coverslips	 and	cultured	in	 the	presence	of	50	µg/ml	of	NanoMBGs	
in	 Dulbecco's	 Modified	 Eagle	 Medium	 (DMEM),	 supplemented	 with	
10%			 fetal			 bovine			 serum			 (FBS,				Gibco,			 BRL),			 1	mM			 L-glutamine	
(BioWhittaker	 Europe,	 Belgium),	 penicillin	 (200	 µg/ml,	 BioWhittaker	
Europe,	 Belgium),	 and	 streptomycin	 (200	µg/ml,	 BioWhittaker	 Europe,	
Belgium).	 To	 stimulate	 osteoclast	 differentiation,	 40	ng/ml	 of	 mouse	
RANK	 Ligand	 recombinant	 protein	 (TRANCE/RANKL,	 carrier-free,	
BioLegend,	 San	 Diego)	 and	 25	 ng/mlof	 recombinant	 human	 macro-	
phage-colony	 stimulating	 factor	 (M-CSF,	 Milipore,	 Temecula)	 were	
added	 to	 the	 culture	 medium.	 It	 has	 been	 demonstrated	 that	 M-CSF	
modulates	 multiple	 steps	 of	 human	 osteoclastogenesis	 and	 osteoclast-	
resorbing	 activity,	 but	 is	 not	 required	 for	 osteoclast	 survival	 [32].	 Os-	
teoclast	 precursors	 recognize	 RANKL	 through	 cell-to-cell	 interactions	
with	osteoblasts	 and	differentiate	 into	osteoclasts	 in	 the	 presence	of	M-	
CSF.	 RANKL	 also	 stimulates	 the	 survival	 and	 bone-resorbing	 activity	 of	
osteoclasts	 [33].	 In	 our	 experimental	 conditions,	 we	 have	 previously	
shown	 that	 M-CSF	 and	 RANKL	 induce	 the	 differentiation	 from	 RAW-	
264.7	 macrophages	 into	 osteoclasts	 by	 stimulating	 their	 fusion	 as	 pre-	
cursor	 cells	 and	 their	 osteoclast-resorbing	 activity	 [9,10].	 Cells	 were	
cultured	 under	 a	 5%	CO2	 atmosphere	 and	 at	 37	°C	 for	 7	days.	Controls	
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in	 the	absence	of	nanospheres	were	carried	out	 in	parallel.	For	confocal	
microscopy	 studies,	 cells	 were	 washed	 with	 PBS,	 fiXed	 with	 3.7%	 par-	
aformaldehyde	 in	PBS	 for	10	min,	 permeabilizated	with	 0.1%	Triton	 X-	
100	 for	 3	min	 and	 preincubated	 with	 PBS	 containing	 1%	 BSA	 for	
30	min.	Then,	cells	were	incubated	with	rhodamine	 phalloidin	 (1:40,	 v/	
v	Molecular	Probes)	for	20	min	to	stain	F-actin	filaments.	Samples	were	
then	washed	with	PBS	and	cell	nuclei	were	stained	with	3	µM	DAPI	(4′-	6-
diamidino-2′-phenylindole;	Molecular	Probes)	for	5	min.	After	mounting	
with	 Prolong	 Gold	 reagent	 (Thermo	 Fisher	 Scientific),	 cells	
were	 examined	 using	 a	 Leica	 SP2	 Confocal	 Laser	 Scanning	Microscope.	
Rhodamine	 fluorescence	 was	 excited	 at	 540	 nm	 and	 	 	measured	 	 	 at	
565	nm.	DAPI	fluorescence	was	excited	at	405	nm	and	measured	at	420–
480	nm.	

	
2.10. Osteoclast	 resorption	 activity.	 Scanning	 electron	 microscopy	 studies	
	

To	 evaluate	 the	 resorption	 activity	 of	 osteoclasts,	 RAW-264.7	 mac-	
rophages	were	seeded	on	 the	surface	of	 nanocrystalline	 hydroXyapatite	
(nano-HA)	disks	 and	 differentiate	 into	 osteoclasts	 in	 the	 presence	 of	
50	µg/ml	 of	 NanoMBGs	 as	 it	 is	 described	 above.	 Nano-HA	 disks	 were	
prepared	by	controlled	precipitation	of	calcium	and	phosphate	salts	and	
subsequently	 heated	 at	 temperatures	 below	 the	 sintering	 point,	 as	
previously	described	by	our	research	group	[9].	Controls	in	the	absence	
of	 nanospheres	 were	 carried	 out	 in	 parallel.	 After	 7	 days	 of	 differ-	
entiation,	cells	were	detached	using	cell	 scrapers	and	disks	were	de-	
hydrated,	coated	with	gold-palladium	and	examined	with	a	JEOL	JSM-	
6400	scanning	electron	microscope	 in	order	to	observe	the	geometry	of	
resorption	cavities	produced	by	osteoclasts	on	the	surface	of	nano-HA	
disks.	
	
2.11. Osteoblast/osteoclast	 coculture	
	

RAW-264.7	 cells	 (American	 Type	 Culture	 Collection,	 ATCC)	 were	
seeded	 in	 6	 well			culture			plates			(Corning,			USA),			at			a			density			of	
2×	 104	 cells/ml,	 in	 2.3	 ml	 of	 Dulbecco's	 Modified	 Eagle	 Medium	
(DMEM)	supplemented	with	10%	fetal	bovine	serum	(FBS,	Gibco,	BRL),	
1	mM	L-glutamine	 (BioWhittaker	 Europe,	 Belgium),	 penicillin	 (200	µg/	
ml,			BioWhittaker			Europe,			Belgium),			and			streptomycin			(200	µg/ml,	
BioWhittaker	 Europe,	 Belgium).	 In	 order	 to	 stimulate	 osteoclast-like	
cell	 differentiation,	 40	 ng/ml	 of	 mouse	 RANK	 Ligand	 recombinant	
protein	 (TRANCE/RANKL,	 carrier-free,		 	BioLegend,		 	San		 	Diego)	 		and	
25	ng/ml	recombinant	human	macrophage-colony	stimulating	factor	(M-
CSF,			Millipore,			Temecula)			were			added			to			the			culture			medium.	
Simultaneously,	 	 	Saos-2		osteoblasts	 		were		seeded		at	 	a	 	density	 	of	
2× 	104	cells/ml	 in	 transwell	inserts	 (0.4	µm	pore	size,	Corning,	USA)	 in	
1.3	ml	 of	 the	 same	 culture	 medium	 and	 placed	 into	 the	 6	 well	 culture	
plates	 containing	 seeded	 RAW-264.7	 cells	 (Scheme	 1).	 This	 cocultures	
were	 carried	 out	 in	 the	 presence	 or	 the	 absence	 of	 50	 µg/ml	 of	 Na-	
noMBGs	without	or	with	 ipriflavone	 (NanoMBG-IPs)	 for	7	days	 at	37	 °C	
under	 a	 CO2	 (5%)	 atmosphere.	 Separately,	 RAW-264.7	 macrophages	
and	 Saos-2	 osteoblasts	 were	 cultured	 alone	 in	 wells	 and	 transwell	 in-	
serts,	 respectively	 as	 controls,	 to	 compare	 the	 results	 obtained	 with	
NanoMBGs	 and	NanoMBG-IPs	 on	 these	 two	 cell	 types	 in	 coculture	 and	
separately	 without	 cell	 communication.	 For	 this	 reason	 we	maintained	
RANKL	 at	 the	 same	 dose	 for	 monoculture	 and	 coculture.	 After	 co-cul-	
turing,	osteoblasts	and	osteoclast	were	washed	with	phosphate	buffered	
saline	 (PBS),	 harvested	 using	 0.25%	 trypsin-EDTA	 solution	 and	 cell	
scrapers	 respectively,	and	counted	with	a	Neubauer	hemocytometer	 for	
the	analysis	of	cell	number.	 Then,	 cells	 were	 centrifuged	 at	 310g	 for	
10	 min	 and	 resuspended	 in	 PBS	 for	 the	 analysis	 of	 cell	 cycle	 and	 via-	
bility	 by	 flow	 cytometry	 as	 described	 above.	 For	 confocal	 microscopy	
studies	of	cocultured	osteoblasts	and	osteoclasts,	Saos-2	osteoblasts	and	
RAW-264.7	 cells	were	 seeded	 on	 glass	 coverslips	 into	 transwell	 inserts	
and	wells	 respectively,	 and	cocultured	as	 described	above.	After	7	days	
of	 coculture,	 cells	 were	 washed	 with	 PBS,	 fiXed	 with	 3.7%	 paraf-	
ormaldehyde	 in		PBS	 for	 10	min,	 permeabilizated		with	 0.1%		Triton		X-	

	

	
Scheme	 1.	 Cocultures	 of	 human	 Saos-2	 osteoblasts	 and	 osteoclast-like	 cells	
differentiated	from	RAW-264.7	macrophages	in	the	presence	of	RANKL	and	M-	
CSF	were	carried	to	evaluate	the	incorporation	and	effects	of	50	µg/ml	of	
NanoMBG	 nanospheres	with	 or	without	 ipriflavone.	

	
100	 for	 3	min	 and	 preincubated			with			PBS	 containing			1%	 BSA			for	
30	min.	Then,	 cells	were	 incubated	with	rhodamine	phalloidin	 (1:40,	 v/	
v	Molecular	Probes)	for	20	min	to	stain	F-actin	filaments.	Samples	were	
then	washed	with	PBS	and	cell	nuclei	were	stained	with	3	µM	DAPI	(4′-	6-
diamidino-2′-phenylindole;	Molecular	Probes)	for	5	min.	After	mounting	
with	 Prolong	 Gold	 reagent	 (Thermo	 Fisher	 Scientific),	 cells	
were	 examined	 using	 a	 Leica	 SP2	 Confocal	 Laser	 Scanning	Microscope.	
Rhodamine	 fluorescence	 was	 excited	 at	 540	 nm	 and	 	 	measured	 	 	 at	
565	nm.	DAPI	fluorescence	was	excited	at	405	nm	and	measured	at	420–
480	nm.	

To	evaluate	the	resorption	activity	of	osteoclasts	in	coculture,	RAW-	
264.7	macrophages	were	seeded	on	the	surface	of	nano-HA	disks	into	6	
well	 culture	 plates	 with	 differentiation	 medium	 (with	 RANKL	 and	 M-	
CSF)	 and	 cocultured	 with	 Saos-2	 osteoblasts	 previously	 seeded	 in	 the	
same	well	 around	nano-HA	disks	 (Scheme	2).	

	
2.12. Incorporation	of	FITC-NanoMBGs	by	osteoblasts	and	osteoclasts	
	

The	incorporation	of	FITC-NanoMBGs	by	osteoblasts	and	osteoclasts	
was	 quantified	 by	 flow	 cytometry	 after	 3	 days	 and	 7	 days	 of	 mono-	
culture	 and	 coculture	 of	 these	 cells	 with	 50	 µg/ml	 of	 FITC-NanoMBGs	
under	 the	 conditions	 described	 above.	 Osteoblasts	 and	 osteoclast	were	
washed	 with	 phosphate	 buffered	 saline	 (PBS),	 harvested	 using	 0.25%	
trypsin-EDTA	 solution	 and	 cell	 scrapers	 respectively,	 centrifuged	 at	
310g	 for	 10	 min	 and	 resuspended	 in	 PBS	 for	 the	 analysis	 of	 FITC-	
NanoMBG	 incorporation	 by	 flow	 cytometry.	 FITC	 fluorescence	 was	

	

Scheme	 2.	 Cocultures	 of	 human	 Saos-2	 osteoblasts	 (OB)	 	 and	 	 osteoclast-like	
cells	 differentiated	 from	 RAW-264.7	 macrophages	 	 in	 the	 presence	 of	 RANKL	
and	M-CSF	on	nanocrystalline	hydroXyapatite	disks	were	carried	to	evaluate	the	
effects	of	50	µg/ml	of	NanoMBG	nanospheres	with	or	without	ipriflavone	on	the	
resorption	activity	of	 osteoclasts.	
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excited	by	a	15	mW	laser	 tuning	 to	488	nm	and	measured	 with	a	530/	
30	 band	 pass	 filter	 in	 a	 FACScalibur	 Becton	Dickinson	 Flow	Cytometer.	
For	 confocal	 microscopy	 studies,	 cells	 were	 seeded	 on	 glass	 coverslips	
and	 cultured	 under	 the	 conditions	 described	 above.	 After	 7	 days	 of	
culture,	cells	were	washed	with	PBS,	fiXed	with	3.7%	paraformaldehyde	
in	 PBS	 for	 10	min,	 permeabilizated	 with	 0.1%	 Triton	 X-100	for	 3	min	
and	 preincubated	 with	 PBS	 containing	 1%	 BSA	 for	 30	 min.	 Then,	 cells	
were	 incubated	 with	 rhodamine	 phalloidin	 (1:40,	 v/v	 Molecular	
Probes)	for	20	min	to	stain	F-actin	filaments.	Samples	were	then	washed	
with	PBS	and	cell	 nuclei	were	stained	with	3	µM	DAPI	 (4′-6-diamidino-	
2′-phenylindole;	 Molecular	 Probes)	 for	 5	 min.	 After	 mounting	 with	
Prolong	 Gold	 reagent	 (Thermo	 Fisher	 Scientific),	 cells	 were	 examined	
using	 a	 Leica	 SP2	 Confocal	 Laser	 Scanning	 Microscope.	 Rhodamine	
fluorescence	 was	 excited	 at	 540	 nm	 and	 measured	 at	 565	 nm.	 FITC	
fluorescence	was	excited	at	488	nm	and	measured	at	491–586	nm.	DAPI	
fluorescence	was	 excited	 at	 405	nm	 and	measured	 at	 420–480	nm.	
	
2.13. Statistics	
	

Data	 are	 expressed	 as	 means	 +	 standard	 deviations	 of	 a	 re-	
presentative	 of	 three	 repetitive	 experiments	 carried	 out	 in	 triplicate.	
Statistical	 analysis	was	 performed	by	 using	 the	Statistical	 Package	 for	
the	 Social	 Sciences	 (SPSS)	 version	 22	 software.	 Statistical	 comparisons	
were	made	 by	 analysis	 of	 variance	 (ANOVA).	 Scheffé	 test	was	 used	 for	
post	 hoc	 evaluations	 of	 differences	 among	 groups.	 In	 all	 statistical	
evaluations,	 p	<	0.05	was	 considered	 as	 statistically	 significant.	

	
3. Results	and	discussion	
	
3.1. Characterization	of	NanoMBGs	and	ipriflavone	release	test	
	

NanoMBGs	were	morphologically	characterized	by	SEM	and	TEM.	
SEM	micrographs	(Fig.	1a)	show	that	the	NanoMBG	material	consists	on	

monodisperse	 spherical	 nanoparticles	 of	 around	 250	 nm	 in	 diameter,	
although	 some	 nanoparticles	 have	 certain	 degree	 of	 polyhedral	 mor-	
phology.	 This	 fact	 would	 be	 a	 consequence	 of	 the	 use	 of	 CTAB	 as	 sec-	
ondary	 template,	as	 this	 surfactant	 is	placed	 at	 the	external	 location	 of	
the	 particles	 and	 often	 leads	 to	 hexagonal	 polyhedral	 morphologies	
[34].	 TEM	 images	 show	 that	 NanoMBGs	 exhibit	 a	 hollow	 core-shell	
structure	 due	 to	 the	 double-template	 method	 	 	used		 	 in	 	 	this	 	 	work	
(Fig.	 1b).	 Higher	 magnification	 (Fig.	 1c)	 reveals	 that	 the	 shell	 is	 orga-	
nized	 into	a	 radial	mesoporous	 structure	 from	 the	 hollow	core	 towards	
the	external	 surface.	

Nitrogen	 adsorption/desorption	 isotherms	 (Fig.	 1d)	 agree	with	 this	
dual	mesoporous	structure.	The	adsorption	curve	corresponds	to	a	type	
IV	isotherm	 characteristic	of	mesoporous	 materials	 and	the	pore	size	is	
a	 monodispersed	 distribution	 centered	 at	 2.3	 nm,	 which	 would	 corre-	
spond	 to	 the	mesopores	 of	 the	 outer	 shell.	 The	 size	 of	 the	 hollow	 core	
(about	200	nm)	 is	 too	large	to	be	measured	by	nitrogen	adsorption	and	
the	 pore	 size	 distribution	 could	 not	 be	 obtained.	However,	 the	H2	 type	
hysteresis	 loop	obtained	with	 the	desorption	 isotherm	reveals	a	 second	
kind	of	porosity	with	 ink	 bottle	morphology,	which	would	 indicate	 that	
the	smaller	pores	of	the	shell	are	connected	to	the	larger	central	pore	of	
NanoMBGs.	

Ipriflavone	(IP)	was	loaded	 into	NanoMBGs	obtaining	values	of	13%	
in	 weight	 determined	 by	 thermogravimetric	 analysis.	 The	 chemical	
compositions	 of	 both	 NanoMBG	 and	 NanoMBG-IP	 nanospheres	 were	
determined	by	EDX	spectroscopy	during	TEM	observations	and	are	also	
shown	 in	 Table	 1.	 Despite	 of	 the	 incorporation	 of	 a	 phosphorous	 pre-	
cursor	as	TEP	during	the	synthesis,	 this	 element	could	 not	be	detected	
by	 EDX,	 whereas	 silicon	 and	 calcium	 contents	 are	 very	 similar	 respect	
to	 the	 theoretical	values.	However,	we	decided	 to	maintain	 the	addition	
of	TEP	as	we	could	observe	 that	 the	 presence	of	 this	 reactive	 increased	
the	 content	 of	 Ca	 in	 NanoMBGs.	 In	 the	 absence	 of	 TEP,	 the	 calcium	
content	 in	 our	 nanoparticles	 could	 not	 overcome	 the	 12%	 value.	 In-	
terestingly,	 NanoMBG-IPs	 keep	 the	 calcium	 content	 after	 the	 drug	

	

	
Fig.	 1.	 Scanning	 electron	micrograph	 of	 NanoMBG	 nanospheres	 (a),	 high	 resolution	 transmission	 electron	microscopy	 image	 of	 NanoMBG	 nanospheres	 (b	 and	 c),	
adsorption-desorption	 isotherms	and	pore	size	distribution	(d).	
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Table	 1	
Chemical	composition	and	textural	properties	of	NanoMBG	nanospheres	before	and	after	loading	with	ipriflavone.	Values	in	brackets	correspond	to	the	theoretical	
chemical	 composition.	

Sample	 Si	 (%	atom)	 Ca	 (%	atom)	 P	 (%	 atom)	 Surface		area		(m2·g−1)	 Porosity		(cm3	g−1)	 Pore	 size	 (nm)	

NanoMBG	 81.44	 (79.4)	 18.56	 (18.1)	 — (2.5)	 543.6	 0.435	 2.2	
NanoMBG-IP	 83.36	 16.63	 – 14.2	 0.057	 NA	

	

Fig.	 2.	 FTIR	 spectra	 of	 NanoMBG	 and	NanoMBG-IP	 nanospheres	before	 and	 after	 seven	 days	 of	 drug	 release	 test.	 *points	 absorption	 bands	 corresponding	 to	 the	
different	functional	 groups	of	 ipriflavone	(a).	 Ipriflavone	 released	as	 a	function	of	soaking	time	 (b).	

	

loading,	 which	 is	 a	 condition	 required	 for	 maintaining	 the	 bioactive	
behavior	of	mesoporous	bioactive	glasses	[35,36].	This	is	possible	due	
to	 the	 non-polar	 character	 of	 acetone	 used	 for	 the	 IP	 loading,	which	
would	avoid	the	calcium	release	commonly	occurred	when	MBGs	are	
soaked	 in	aqueous	mediums.	

Finally,	 the	 textural	 parameters	 obtained	 by	 N2	 adsorption	 are	
shown	 in	Table	1	and	evidence	 that	 the	high	 surface	area	 and	 porosity	
NanoMBGs	 are	 dramatically	 decreased	 after	 IP	 incorporation.	

Fig.	2a	shows	the	FTIR	spectra	of	NanoMBGs	before	and	after	loaded	
with	 IP	 (NanoMBG-IP),	 evidencing	 the	 incorporation	 of	 the	 drug	with	
the	 appearance	 of	 the	 absorption	 bands	 corresponding	 to	 IP	 chemical	
groups.	The	drug	delivery	test	(Fig.	2b)	shows	a	 fast	release	of	the	18%	
of	 the	 IP	 during	 the	 first	 10	 h,	 followed	 by	 a	 slower	 release	 of	 an	 ad-	
ditional	 6%	 of	 drug	 before	 reaching	 an	 asymptotic	 behavior.	 The	 test	
was	 followed	 for	 7	 days	 without	 observing	 further	 IP	 release	 to	 the	
medium.	 Since	 the	 release	 test	 was	 carried	 out	 in	 isopropanol:water	
media,	 these	results	 cannot	be	extrapolated	 to	 physiological	 conditions,	
where	IP	is	almost	insoluble.	Therefore,	it	should	be	considered	just	as	a	
proof	 of	 the	 capability	 of	 nanoMBG	 for	 loading	 and	 release	 IP	 in	 a	
medium	 of	 low	 polarity.	 It	 must	 be	 pointed	 that,	 even	 using	 a	 release	
media	 that	 facilitates	 IP	 release,	 most	 of	 IP	 is	 still	 retained	 within	 the	
core	 of	 NanoMBG	 nanospheres	 after	 7	 days,	 as	 could	 be	 confirmed	 by	
FTIR	 spectroscopy	 carried	 out	 on	 the	 particles	 collected	 after	 the	 drug	
release	 test	 (see	 Fig.	 2a,	 NanoMBG-IP,	 7	 days).	 This	 behavior	 indicates	
that	NanoMBG-IPs	release	a	minor	fraction	of	their	payload	by	diffusion	
through	the	radial	porosity	of	the	shell,	whereas	most	of	the	drug	would	
be	retained	within	 the	 hollow	core.	 In	 this	 sense,	 the	 total	 release	of	 IP	
would	 be	 conditioned	 to	 nanoparticles	 degradation,	 thus	 ensuring	 the	
local	 long-term	 pharmacological	 treatment	 beyond	 the	 initial	 fast	 IP	
release.	 The	 degradation	 of	 MBGs	 has	 been	 widely	 studied	 and	 is	 in-	
itialized	 by	 an	 intense	 ionic	 exchange	 with	 the	 surrounding	 fluids	
[35,36].	 In	 fact,	 this	 ionic	 exchange	 is	 the	 basis	 for	 their	 bone	 re-	
generative	 properties.	 It	 can	 be	 described	 as	 a	 sequence	 of	 reactions	
involving:	

(a) Ca2+		by		H+		ionic		exchange		between		the		material		and		the		sur-	
rounding	media.	

(b) Release	 of			 soluble			 SiO2			oligomers			 from			 the			material			 to			 the	

surrounding	 fluid.	
(c) In	the	case	of	solutions	with	high	calcium	and	phosphorous	content	

(like	 the	human	plasma	or	cell	 culture	media),	a	 calcium	phosphate	
phase	 very	 similar	 to	 the	mineral	 component	 of	 the	 bone	 nucleates	
on	 the	materials	 surface,	 thus	 ensuring	 the	 osteointegration	 of	 the	
MBGs	with	 the	 hosting	bone	 tissue.	

	
3.2. Effects	of	NanoMBGs	on	human	Saos-2	osteoblasts	
	

Fig.	3	 shows	 the	effects	of	NanoMBGs	on	proliferation	 (a),	 cell	 cycle	
profile	 (b)	 and	 cell	 cycle	 phases	 (c)	 of	 human	 Saos-2	 osteoblasts	 cul-	
tured	 in	 the	 absence	 (white)	 or	 in	 the	 presence	 (grey)	 of	 50	µg/ml	 of	
nanospheres	 for	 24	 h.	 Saos-2	 cells	 is	 an	 osteosarcoma	 cell	 line	 com-	
monly	used	for	in	vitro	evaluation	of	biomaterials	designed	for	bone	
tissue	due	 to	 its	osteoblastic	properties	as	production	of	mineralized	
matriX,	high	alkaline	phosphatase	levels,	PTH	receptors	and	osteonectin	
presence	[37].	The	analysis	of	the	cell	cycle	by	flow	cytometry	allows	us	
to	detect	the	percentage	of	cells	in	the	progressive	stages:	G0/G1	phase	
(Quiescence/Gap1),	S	phase	(Synthesis)	and	finally	G2/M	phase	(Gap2	
and	Mitosis).	This	analysis	also	 indicates	 the	percentage	of	apoptotic	
cells	with	fragmented	DNA	corresponding	 to	the	SubG1	fraction.	

The	 treatment	 with	 these	 nanospheres	 produced	 a	 significant	 S	
phase	increase	(p	<	0.005)	and		a	 	significant	 	G2/M		phase		decrease	
(p	<	0.05)	after	24	h	of	treatment	(Fig.	3c)	that	could	be	related	to	the	
observed,	 but	 no	 significant	 decrease	 detected	 in	 osteoblast	 number	
(proliferation,	 Fig.	 3a)	 and	G0/G1	 phase	 (Fig.	 3c).	 On	 the	 other	 hand,	
although	 this	 nanomaterial	 induced	 a	 significant	 increase	 of	 SubG1	
fraction	 (p	 <	 0.005,	 Fig.	 3c),	 very	 low	 levels	 of	 apoptosis	 were	 de-	
tected	either	in	the	absence	or	in	the	presence	of	these	nanospheres.	
	
3.3. Effects	 of	 NanoMBGs	 on	 RAW-264.7	 macrophages	
	

In	 order	 to	 know	 the	 effects	 of	 NanoMBG	 nanospheres	 on	 pro-	
liferation,	 viability,	 cell	 size	 and	 complexity	 of	 RAW-264.7	 macro-	
phages,	these	cells	were	cultured	in	the	absence	or	in	the	presence	of	
50	µg/ml	of	nanospheres	for	24	h.	Fig.	4	shows	that	these	nanoparticles	
did	not	 induced	significant	alterations	on	cell	proliferation,	cell	 size	and	
viability.			However,			a			significant			increase			(p	<	0.005)			of			cell	
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Fig.	3.	 Effects	of	NanoMBG	nanospheres	on	proliferation	and	cell	cycle	of	human	Saos-2	osteoblasts:	(a)	proliferation,	(b)	cell	cycle	profiles	and	(c)	cell	cycle	phases	
of	 cells	 cultured	 in	 the	 absence	 (white)	 or	 in	 the	 presence	 (grey)	 of	 50	µg/ml	 of	 nanospheres	 for	 24	h.	 Statistical	 significance:	 *p	 <	 0.05;	 ***p	 <	 0.005.	

	

complexity	evaluated	 through	 the	 side	angle	scatter	 (SSC)	was	detected	
after	the	treatment	with	this	nanomaterial.	SSC	is	a	special	parameter	of	
flow	cytometry	which	can	reflect	the	physical	properties	of	a	cell	 ex-	
amined	by	the	flow	cytometer.	It	is	a	part	of	deflected	laser	light	by	the	
cell.	The	extent	to	which	light	scatters	depends	on	the	physical	prop-	
erties	of	 a	 cell	 as	 its	 size	 and	 internal	 complexity.	 Factors	 that	 affect	
light	 scattering	 are	 the	 plasma	 membrane,	 cytoplasm,	 nucleus,	 mi-	
tochondria,	 pinocytic	 vesicles,	 lysosomes,	 and	 any	 granular	 material	
inside	the	cell.	Cell	shape	and	surface	topography	also	contribute	to	the	
total	 light	 scattering	 [38,39].	 Thus,	 the	 changes	 observed	 on	 SSC	 in	
Fig.	4	could	be	due	to	the	nanospheres	uptake	by	macrophages.	

The	 expression	 of	 either	 CD80	 as	M1	marker	 [31]	 or	 CD206	 as	M2	
marker	 [30]	 after	 treatment	 with	 PE	 conjugated	 anti-mouse	 CD80	 an-	
tibody	 or	 FITC	 conjugated	 anti-mouse	 CD206	 antibody	 is	 shown	 in	

Fig.	5a–g	and	observed	by	confocal	microscopy	(Fig.	5e	and	h).	
As	 it	 can	 be	 observed	 in	 Fig.	 5a	 and	 b,	 the	 treatment	 with	 Na-	

noMBGs	 in	 basal	 conditions	 (without	 stimulus)	 did	 not	 induce	 sig-	
nificant	changes	of	M1	percentage	and	CD80	expression	 (M1	fluores-	
cence	intensity)	but	produced	a	significant	increase	of	M2	percentage	
(p	<	 0.05)	 accompanied	 by	 a	 significant	 decrease	of	 CD206	fluores-	
cence	intensity	(M2,	p	<	0.01).	This	M2	fluorescence	intensity	corre-	
sponds	 to	 the	mean	fluorescence	of	 the	 CD206+	population	 (M2).	This	
M2	population	presented	a	 slight	but	significant	 increase	of	cell	number	
after	 treatment	 with	 nanospheres	 but,	 probably	 due	 to	 this	 fact,	 the	
mean	 fluorescence	 of	 this	 population	 shifts	 to	 a	 lower	 value.	 When	
macrophages	were	treated	with	LPS	as	inflammatory	stimulus	(Fig.	5c	
and	d),	these	nanospheres	did	not	modify	M1	percentage	but	increased	
CD80	fluorescence	intensity	(M1,	p	<	0.005),	evidencing	a	higher	

	
	

	
Fig.	4.	Effects	of	NanoMBG	nanospheres	on	proliferation,	cell	viability,	size	and	complexity	of	RAW-264.7	macrophages	cultured	in	the	absence	(white)	or	in	the	
presence	(grey)	of	50	µg/ml	of	nanospheres	for	24	h.	Statistical	significance:	***p	<	0.005.	
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Fig.	 5.	Effects	of	NanoMBG	nanospheres	on	
pro-inflammatory	 M1	 and	 reparative	 M2	
phenotypes	 of	 RAW-264.7	 macrophages	
after	24	h	of	treatment	without	stimulus	(a	
and	 b)	 or	 with	 E.	 coli	 lipopolysaccharide	
(LPS)		(c–e)		 as		 inflammatory		stimulus		 or	
with	interleukin	4	(IL-4)	(f–h)	as	reparative	
stimulus.	Cells	were	cultured	in	the	absence	
(white)	or	 in	 the	presence	 (grey)	of	50	µg/	
ml	 of	 nanospheres	 for	 24	h.	 Statistical	 sig-	
nificance:	 *p	<	0.05,	 **p	 <	0.01,	
***p	<	0.005.	 Confocal	 images	show	 the	
CD80	(e)	and	CD206	(h)	expression	of	M1	
and	 M2	 RAW-264.7	 macrophages	 after	
treatment	 with	 LPS	 or	 IL-4	 respectively,	
and	 in	 the	 presence	 of	 50	µg/ml	 of	 nano-	
spheres	 for	 24	h.	 CD80	 (red)	was	 detected	
with	 PE	 conjugated	 anti-mouse	 CD80	 anti-	
body,	 CD206	 (green)	 was	 detected	 with	
FITC	 conjugated	 anti-mouse	 CD206	 anti-	
body,	nuclei	were	stained	with	DAPI	(blue).	
(For	 interpretation	 of	 the	 references	 to	
color	 in	 this	 figure	 legend,	 the	 reader	 is	
referred	to	the	web	version	of	this	article.)	

	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
response	capability	against	the	LPS	stimulus	in	the	presence	of	material.	
On	 the	 other	 hand,	 when	 macrophages	 were	 treated	 with	 IL-4	 as	 re-	
parative	 stimulus	 (Fig.	 5f	 and	 g),	 NanoMBGs	 induced	 significant	 in-	
creases	of	both	M2	percentage	 and	CD206	 expression	 (M2	fluorescence	
intensity,	 p	 <	 0.005).	 These	 results	 evidence	 that	 NanoMBGs	 did	 not	
induce	 the	 macrophage	 polarization	 towards	 the	M1	 pro-inflammatory	
phenotype	 in	 basal	 conditions,	 promoting	 the	 control	 of	 the	 M1/M2	
balance	 with	 a	 slight	 shift	 towards	 M2	 reparative	 phenotype	 and	 in-	
creasing	 the	 response	 capability	 against	 both	 stimuli	 LPS	 and	 IL-4.	 All	
these	 data	 ensure	 an	 appropriate	 immune	 response	 to	 these	 nano-	
spheres.	On	the	other	hand,	the	macrophage	phenotype	polarization	has	
been	related	to	changes	in	cell	shape	[40]	that	were	also	observed	in	the	
present	study	when	macrophages	were	stimulated	with	either	LPS	or	IL-	
4	 as	 pro-inflammatory	 and	 reparative	 stimulus,	 respectively.	 Thus,	
macrophages		polarized		towards		the		M1		(CD80+)		phenotype		with		LPS	
showed	more	spherical	 shape	 (Fig.	5e)	 than	cells	polarized	 towards	 the	
M2			(CD206+)			phenotype			with			IL-4			showing			an			elongated			shape	
(Fig.	 5h),	 in	 agreement	 with	 other	 authors	 [40]	 and	 previous	 studies	
[41].	

	
3.4. Incorporation	of	FITC-NanoMBGs	by	osteoclasts	and	osteoblasts	in	
monoculture	and	in	coculture	with	each	other	
	

Fig.	6	shows	the	incorporation	of	NanoMBGs	labelled	with	FITC	by	
osteoclasts	 and	 osteoblasts	 in	 monoculture	 (OC	 and	 OB)	 and	 in	 co-	
culture	(OC-co	and	OB-co)	with	each	other.	The	percentage	of	cells	with	
intracellular	 FITC-NanoMBGs	 and	 the	fluorescence	 intensity	 of	 these	
cells	were	quantified	by	flow	cytometry	after	3	days	(Fig.	6a)	and	7	days	
(Fig.	6b).	Confocal	microscopy	studies	were	carried	out	to	observe	these	
nanospheres	 incorporated	 by	 osteoclasts	 (Fig.	 6d)	 and	 osteoblasts	
(Fig.	 6f)	 in	 coculture	 after	 7	 days.	 Control	 cocultures	 of	 osteoclasts	
(Fig.	6c)	with	osteoblasts	(Fig.	6e)	in	the	absence	of	nanospheres	were	
carried	out	 in	parallel.	

As	it	can	be	observed	in	Fig.	6b,	the	percentage	of	cells	with	FITC-	
NanoMBGs	 and	 the	 fluorescence	 intensity	 of	 these	 cells	 were	 sig-	
nificantly	higher	in	monocultured	and	cocultured	osteoblasts	than	 in	
monocultured	 and	 cocultured	 osteoclasts			after	 7	days			of	 		treatment	
(p	<	 0.005).	 Confocal	microscopy	 studies	 evidenced	 that	 after	 FITC-	
NanoMBG	incorporation,	osteoclasts	and	osteoblasts	maintained	their	
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Fig.	6.	 Incorporation	of	NanoMBG	nanospheres	labelled	with	FITC	by	osteoclasts	and	osteoblasts	 in	monoculture	(OC,	OB)	and	in	coculture	with	each	other	(OC-co,	
OB-co).	 (a)	 and	 (b)	show	 the	flow	cytometric	 analysis	of	 intracellular	 incorporation	of	FITC-NanoMBG	nanospheres	(percentage	of	 green	fluorescent	cells)	 and	the	
fluorescence	 intensity	 (green	 line,	 arbitrary	 units)	 after	 3	 days	 (a)	 and	 7	 days	 (b).	 Confocal	 microscopy	 images	 of	 FITC-NanoMBG	 nanospheres	 incorporated	 by	
osteoclasts	(d)	and	osteoblasts	(f)	 in	coculture	with	each	other	after	7	days.	 In	the	absence	of	nanospheres,	control	cocultures	of	osteoclasts	(c)	with	osteoblasts	(e)	
were	carried	out	 in	parallel.	 (For	 interpretation	of	the	 references	to	 color	in	this	figure	legend,	the	reader	 is	 referred	to	the	web	version	of	 this	 article.)	

	

characteristic	 morphology	 in	 both	 monocultures	 (data	 not	 shown)	 and	
cocultures	 (Fig.	 6d	 and	 f,	 respectively)	 in	 comparison	 with	 control	
monocultures	 (data	 not	 shown)	 and	 cocultures	 (Fig.	 6c	 and	 e,	 respec-	
tively).	 These	 results	 evidenced	 that	 FITC-NanoMBG	 incorporation	 did	
not	 induced	 alterations	 in	 osteoclast	 and	 osteoblast	 morphology,	 al-	
lowing	 the	 osteoclastogenesis	 process	 that	 was	 confirmed	 by	 the	 ob-	
servation	 of	 multinucleated	 cells	 with	 the	 F-actin	 ring	 (Fig.	 6d),	 that	
allows			creation			of			the			“sealing			zone”,			critical			for			bone			resorption	

[14,15].	
Fig.	 7	 shows	 the	 cell	 number	 (7a)	 and	 cell	 viability	 (7b)	 of	 osteo-	

clasts	 (OC)	 and	 osteoblasts	 (OB)	 in	 coculture	 with	 each	 other	 after	
7	days	 of	 treatment	with	 50	µg/ml	 of	 either	NanoMBG	 (OC-co	 and	OB-	
co)	 or	NanoMBG-IP	 (Oc-co/IP	 and	OB-co/IP)	 nanospheres.	 As	 it	 can	 be	
observed,	the	presence	of	ipriflavone	induced	a	significant	decrease	of	
osteoclast	 number	 (p	<	 0.005)	without	 affecting	 the	 viability	 of	 this	
cell	 type.	 On	 the	 other	 hand,	 ipriflavone	 did	 not	 induce	 changes	 on	

	

	
Fig.	7.	 Cell	number	(a)	and	cell	viability	(b)	of	osteoclasts	(OC)	and	osteoblasts	(OB)	in	coculture	with	each	other	after	7	days	with	50	µg/ml	of	either	NanoMBG	(OC-	
co	 and	OB-co)	or	 ipriflavone	 (IP)-loaded	NanoMBG	(Oc-co/IP	and	OB-co/IP)	nanospheres.	Cell	morphology	of	OC-co	 (c),	OC-co/IP	 (d),	OB-co	(e)	 and	OB-co/IP	 (f).	
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Fig.	 8.	 Scanning	 electron	 microscopy	 images	 of	 the	 resorption	 cavities	 left	 by	 osteoclasts	 after	 7	 days	 in	 monoculture	 (a),	 in	 coculture	 with	 osteoblasts	 	 (b),	 	 in	
coculture	with	osteoblasts	in	the	presence	of	50	µg/ml	of	NanoMBG	nanospheres	(c	and	d)	and	in	coculture	with	osteoblasts	in	the	presence	of	50	µg/ml	of	NanoMBG-	
IP	nanospheres	 (e	 and	 f).	

	

osteoblast	 proliferation	 and	 viability.	 The	 cell	 morphology	 of	 osteo-	
clasts	 and	 osteoblasts	 in	 coculture	 in	 the	 presence	 of	 nanospheres	
without	IP	(7c	and	7e,	respectively)	or	with	IP	(7d	and	7f,	respectively)	
did	 not	 show	alterations.	

Fig.	8	 shows	 the	 resorption	 cavities	 left	 by	 osteoclasts	 on	 nano-	

demonstrated	 that	 the	 bone-resorbing	 activity	 of	 osteoclasts	 is	 regu-	
lated	by	Ca2+	levels	and	 that	high	concentrations	of	this	cation	produce	
osteoclast	 retraction	 and	 dissipation	 of	 sealing	 zone,	 decreasing	 the	
bone	resorption	 process	 [43,44].	Concerning	 IP	mechanism,	 it	has	been	
described	 that	 IP	 inhibits	 the	 fusion	 of	 osteoclast	 precursor	 cells,	 bone	

crystalline	 hydroXyapatite	 disks			after			7	days			of			differentiation			 in	 resorption	and	tartrate-resistant	acid	phosphatase	activity.	These	effects	
monoculture	 (a),	 in	 coculture	 with	 osteoblasts	 (b),	 in	 coculture	 with	
osteoblasts	 in	 the	 presence	of	50	µg/ml	of	NanoMBGs	(c	 and	 d)	and	 in	
coculture	 with	osteoblasts	in	the	presence	of	50	µg/ml	of	NanoMBG-IPs	
(e	 and	 f).	 As	 it	 can	 be	 observed,	 the	 dimensions	 of	 these	 cavities	 sig-	
nificantly	 decreased	 when	 osteoclasts	 are	 cocultured	 with	 osteoblasts	
(Fig.	 8b)	 in	 comparison	 with	 the	 cavities	 left	 by	 osteoclasts	 in	 mono-	
culture	 (Fig.	8a),	 evidencing	 that	 the	presence	of	osteoblasts	modulates	
the	resorption	activity	of	osteoclasts.	These	results	 could	be	 due	 to	 the	
osteoblast	 production	of	osteoprotegerin	 (OPG),	a	 soluble	 receptor	 that	
acts	 as	a	decoy	receptor	 for	RANKL	 and	 negatively	 regulates	osteoclast	
differentiation	 [11].	 The	 cavities	 left	 by	 osteoclasts	 in	 coculture	 and	 in	
the	presence	of	NanoMBGs	without	ipriflavone	(IP)	(Fig.	8c	and	d)	were	
similar	 to	 those	obtained	 in	 the	absence	of	 spheres	 (Fig.	 8b).	However,	
in	 the	 presence	 of	 IP-loaded	 NanoMBGs,	 osteoclasts	 in	 coculture	 ex-	
hibited	 a	 lower	 resorptive	 activity	 and	 superficial	 erosion	marks	 were	
observed	 (Fig.	 8e	 and	 f),	 probably	 due	 to	 the	 IP	 action	 in	 agreement	
with			 the			mechanisms			of			this			agent			[42].			Different			authors			have	

are	mediated	 by	 specific	 IP	 receptors	 that	 induce	 a	 rapid	 increase	 in	
intracellular	[Ca2+]	followed	by	a	sustained	elevation	of	this	cation	in	
osteoclasts	and	 their	precursor	cells	 [42].	 It	must	be	highlighted	 that	
only	 a	 minor	 fraction	 of	 IP	 is	 released	 after	 7	 days	 from	NanoMBG-IPs	
when	soaked	in	isopropanol:	water	solution,	in	which	IP	is	highly	so-	
luble.	 In	cell	 culture	media,	 the	 supposedly	 smaller	 amount	 of	 IP	 re-	
leased	 seems	 to	 be	 enough	 to	 decrease	 the	 resorptive	 activity	 of	 os-	
teoclasts.	We	 envision	 that	 this	 behavior	 could	 be	 beneficial	 for	 the	
local	 delivery	 treatment	 of	 osteoporotic	 bone.	 Osteoporosis	 requires	
prolonged	periods	of	drug	administration.	In	the	case	of	IP,	the	bioac-	
tive	dosage	strongly	varies	depending	on	the	administration	way.	For	
instance,	IP	biodisponibility	in	plasma	after	oral	administration	is	only	
20%	and	around	120	mg	 per	day	of	 ipriflavone	 is	 required	 in	plasma.	
The	loading	rate	of	IP	in	NanoMBGs	is	13%	and	the	in	vitro	release	test	
suggests	that	only	a	minor	fraction	of	the	payload	by	diffusion	through	
the	radial	pores	of	the	shell.	However,	in	contact	with	bone	cells,	this	
payload	seems	to	be	enough	to	initially	decrease	the	resorptive	activity	
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of	 osteoclasts.	
	
4. Conclusions	
	

Mesoporous	 bioactive	 nanospheres	 in	 the	 system	 SiO2-CaO	
(NanoMBGs)	 have	been	prepared	via	 dual	 template	method.	NanoMBGs	
exhibit	a	hollow	core	and	a	radial	mesoporous	arrangement	at	the	shell.	
The	 porous	 structure	 of	 these	 nanospheres	 allowed	 the	 loading	 of	
ipriflavone	 obtaining	 NanoMBG-IPs.	 However,	 ipriflavone	 is	 a	 highly	
insoluble	 compound	 in	 aqueous	 environment	 like	 culture	 media	 or	
human	 plasma.	 Even	 in	 low-polar	 conditions,	 where	 IP	 is	 highly	 so-	
luble,	most	of	the	drug	remains	retained	within	the	nanoparticles	core.	
This	fact	would	suggest	that,	under	less	favorable	hydric	physiological	
conditions,	IP	would	be	kept	for	longer	periods,	and	it	would	enable	the	
local	long	 term	pharmacological	 treatment.	

NanoMBGs	did	not	 induce	the	macrophage	polarization	 towards	the	
M1	 pro-inflammatory	 phenotype	 in	 basal	 conditions,	 promoting	 the	
control	of	the	M1/M2	balance	with	a	slight	 shift	 towards	M2	reparative	
phenotype,	 increasing	 the	 response	 capability	 against	 stimuli	 (LPS	 and	
IL-4)	 and	 ensuring	 an	 appropriate	 immune	 response.	 The	 intracellular	
incorporation	of	FITC-NanoMBG	after	 7	 days,	detected	 in	monocultures	
and	cocultures	of	osteoblasts	and	osteoclasts,	was	significantly	higher	 in	
osteoblasts.	 NanoMBG-IPs	 induced	 a	 significant	 decrease	 of	 osteoclast	
cell	 number	 and	 resorption	 activity	 in	 coculture	 with	 osteoblasts	
without	 affecting	 osteoblast	 proliferation	 and	 viability.	 All	 these	 data	
ensure	 an	 appropriate	 immune	 response	 to	 these	 nanospheres	 and	 the	
potential	 application	 of	 NanoMBG-IPs	 as	 local	 drug	 delivery	 system	 in	
osteoporotic	 patients.	 Further	 studies	 will	 be	 performed	 with	 in	 vivo	
models	 in	 order	 to	 determine	 the	 advantages	 of	 these	NanoMBG-IPs	 to	
other	anti-osteoporotic	 treatments	and	 these	results	will	be	 included	 in	
a	 future	manuscript.	
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Artículo 3: Nanomaterials 2020, 10: 2573 
 
"Ipriflavone-loaded mesoporous nanospheres with potential applications for 
periodontal treatment" L.Casarrubios, N.Gómez-Cerezo, M.J.Feito, M.Vallet-Regí, 
D.Arcos, M.T.Portolés 
 
En este trabajo se evaluó la incorporación de nanoesferas mesoporosas marcadas con 
FITC (nanoMBGs-FITCs) y los efectos de estas nanopartículas cargadas con ipriflavona 
(nanoMBG-IPs) en preosteoblastos MC3T3-E1, como modelo experimental de 
osteogénesis in vitro. Para identificar los mecanismos endocíticos por los que estas 
nanoesferas se incorporan dentro de los preosteoblastos, las células se trataron con 
cinco inhibidores específicos de diferentes procesos de endocitosis (citocalasina B, 
citocalasina D, clorpromazina, genisteína y wortmannina) antes de la adición de estas 
nanopartículas marcadas con isotiocianato de fluoresceína (nanoMBG-FITCs). Los 
resultados indicaron que estas nanoesferas se incorporan en los preosteoblastos 
principalmente a través de mecanismos dependientes de clatrina y en menor proporción 
por macropinocitosis. La incorporación activa de nanoMBG-IPs por parte de las células 
osteoprogenitoras MC3T3-E1 estimuló su diferenciación hacia el fenotipo de 
osteoblastos maduros, presentando una mayor actividad de la fosfatasa alcalina como 
marcador específico de osteogénesis. El objetivo final de este estudio fue demostrar la 
biocompatibilidad y el comportamiento osteogénico de las nanopartículas bioactivas 
cargadas con IP para su posible utilización en el tratamiento de hueso osteoporótico y 
defectos periodontales. 
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Abstract: The incorporation and effects of hollow mesoporous nanospheres in the system SiO2–
CaO (nanoMBGs) containing ipriflavone (IP), a synthetic isoflavone that prevents osteoporosis, were 
evaluated. Due to their superior porosity and capability to host drugs, these nanoparticles are 
designed as a potential alternative to conventional bioactive glasses for the treatment of periodontal 
defects. To identify the endocytic mechanisms by which these nanospheres are incorporated within 
the MC3T3-E1 cells, five inhibitors (cytochalasin B, cytochalasin D, chlorpromazine, genistein 
and wortmannin) were used before the addition of these nanoparticles labeled with fluorescein 
isothiocyanate (FITC–nanoMBGs). The results indicate that nanoMBGs enter the pre-osteoblasts 
mainly through clathrin-dependent mechanisms and in a lower proportion by macropinocytosis. 
The present study evidences the active incorporation of nanoMBG–IPs by MC3T3-E1 osteoprogenitor 
cells that stimulate their differentiation into mature osteoblast phenotype with increased alkaline 
phosphatase activity. The final aim of this study is to demonstrate the biocompatibility and osteogenic 
behavior of IP-loaded bioactive nanoparticles to be used for periodontal augmentation purposes and 
to shed light on internalization mechanisms that determine the incorporation of these nanoparticles 
into the cells. 

 
Keywords: endocytosis; ipriflavone; mesoporous nanospheres; nanoparticles; oxidative stress; pre-
osteoblasts 

 

 
1. Introduction 

Bioactive glasses are a group of bioceramics that exhibit bone regeneration properties. Since their 
discovery in 1971, over 1.5 million patients have been treated with Bioglass 45S5, the original four-
component Bioglass composition (45 wt % SiO2, 24.5 wt % CaO, 24.5 wt % Na2O, 6 wt % P2O5). In 
addition to orthopedic surgery as bone graft substitutes, bioactive glasses applications in dentistry 
involve their use as dental restorative materials, mineralizing agents, coating material for dental 
implants, pulp capping and root canal treatment [1]. The first particulate form of Bioglass, trademark 
PerioGlass®, in 1993, is still sold for the treatment of periodontal defects and has become a standard 
for the treatment of these types of clinical defects [2]. 

The research developed during the subsequent decades has resulted in new materials that 
significantly differs from the original melt-derived Bioglass 45S5. The use of the sol–gel process in the 
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1990s [3,4], the preparation of bioactive star gels [5] and the development of mesoporous bioactive 
glasses (MBG) revealed new potential applications in the field of bone tissue regeneration and drug 
delivery platforms [6–8]. Compared to conventional bioactive glasses, MBGs exhibit higher surface area 
and porosity, which give them excellent drug-loading ability and superior bone-forming capacity [9–11]. 
These characteristics make MBGs very attractive as bone-graft material to be used in the regeneration 
of periodontal bone defects since they can augment the height and bone volume of the alveolar ridge 
for the insertion of dental implants, whereas they can deliver antibiotic or antiosteoporotic drugs 
to prevent infection or promote bone healing in the case of patients with diminished bone-forming 
capability, respectively. 

The advances in nanomedicine have opened new research lines involving the synthesis and 
development of nanoparticles, including carbon-based nanomaterials, hydroxyapatite, iron oxide, 
zirconia, silica, silver or titania, among others [12]. Thus, nanodentistry is a consequence of the 
progress in nanomaterials, tissue engineering and nanomedicine, being very beneficial for diagnostic 
procedures, treatment and prevention of oral and dental diseases. Currently, the use of nanoparticles 
in dentistry comprises dental filling, reinforcement of dental implants, polishing of enamel surface, 
prevention of caries, teeth whitening and anti-sensitivity agents [13]. In this sense, recent advances 
have been made with gold nanoparticles as a biomaterial in dentistry due to their antifungal and 
antibacterial activity, mechanical properties and availability of different sizes and concentrations [14]. 
However, the studies focused on the use of bioactive nanoparticles for periodontal bone augmentation 
are very scarce, and most of them have been carried out with hydroxyapatite nanoparticles [15,16]. 
In this context, the recent developments in the preparation of mesoporous bioactive glass nanoparticles 
could provide a very interesting alternative for this purpose [17–20]. On the other hand, the coupling 
of osteogenesis and angiogenesis is crucial in periodontal tissue regeneration and biomaterials loaded 
with different agents that act synergistically on both processes are very recently being designed to 
achieve periodontal regeneration [21]. 

One of the most interesting strategies to promote bone regeneration under osteoporotic conditions 
consists of loading bioactive materials with different drugs to treat osteoporotic bone by either 
promoting the osteogenesis process or inhibiting the activity of osteoclasts, or both [22,23]. Among the 
drugs used for this purpose, it has been shown that ipriflavone (IP) prevents osteoporosis by inhibiting 
bone resorption [24]. On the other side, oral administration of IP (1200 mg daily) to subjects diagnosed 
of primary hyperparathyroidism indicated that this drug has great potential in the therapy of metabolic 
bone pathologies in which there is high bone turnover [25]. As a nanotherapeutic strategy, different 
inorganic nanoparticles have been designed for drug incorporation and intraosseous administration 
in osteoporosis and regenerative therapies for bone diseases [26,27]. This type of administration, 
with nanoparticles loaded with drugs that will be released inside the bone cells, allows significantly 
reducing the quantity of drug required to carry out the desired effect. 

In the present work, we have evaluated the effects of mesoporous bioactive nanospheres 
(nanoMBGs) loaded with IP on MC3T3-E1 osteoprogenitor cells, the most relevant model of in vitro 
osteogenesis [28], as a nanotherapeutic strategy to promote bone regeneration. The rationale behind 
this selection is the osteogenic potential and drug delivery capabilities of nanoMBGs, which could 
provide an excellent strategy as a bone graft for periodontal defects and also for the treatment of 
infections and inflammatory processes such as those that occur in periodontitis. These nanospheres 
are synthesized in the ternary system SiO2–CaO–P2O5 and have shown excellent in vitro bioactive 
behavior in previous studies [29]. Since the effectiveness of treatment with nanoparticles designed for 
intracellular drug release depends on their efficient incorporation into cells, we have investigated the 
mechanisms of incorporation of these nanospheres into pre-osteoblasts. Thus, to identify the endocytic 
mechanisms by which these nanoMBGs are incorporated within the MC3T3-E1 cells, five inhibitors 
(cytochalasin B, cytochalasin D, chlorpromazine, genistein and wortmannin) were used before the 
addition of these nanoparticles labeled with fluorescein isothiocyanate (FITC–nanoMBGs). On the other 
hand, to assess the intracellular action of the drug, the effects of unloaded and IP-loaded nanospheres 



Nanomaterials 2020, 10, 2573 165 of 17 
 

171 
 

 
(nanoMBG–IPs) on MC3T3-E1 pre-osteoblasts were evaluated in a comparative study by analyzing 
the following cellular parameters: cell viability, apoptosis, cell cycle, intracellular content of reactive 
oxygen species, intracellular content of Ca2+, production of interleukin 6, alkaline phosphatase activity 
and matrix mineralization. The study of all these parameters is focused on testing the absence of 
cytotoxicity of nanoMBG–IPs and their potential as a nanotherapeutic strategy for the intracellular 
delivery of ipriflavone to promote osteogenesis in the periodontal defects. The final aim of this study 
is to demonstrate the biocompatibility and osteogenic behavior of nanoMBG–IP and to shed light on 
the mechanisms that rule the incorporation of these nanoparticles into the cells. 

2. Materials and Methods 

2.1. Preparation, Characterization and Labeling of Mesoporous SiO2–CaO Nanospheres 

Mesoporous SiO2–CaO–P2O5 nanospheres (nanoMBGs) were synthesized following the 
method described in previous work [30]. This method consists of the preparation of an O/W 
emulsion where two different templates are dissolved. Briefly, poly(styrene)-block-poly(acrylic acid) 
(PS-b-PAA) with average Mw = 38,000, was dissolved in tetrahydrofuran (THF) and poured on a 
hexadecyltrimethylammonium bromide (CTAB) water solution. Then, the appropriated amounts of 
Ca(NO3)2·4H2O, triethyl phosphate (TEP) and tetraethyl orthosilicate (TEOS) were added dropwise 
dissolved in water and ethanol, respectively. After 24 h stirring, the product was collected by 
centrifugation, dried and calcined at 550 ◦C to remove the organic templates (see Supplementary 
Materials for a detailed description of the synthesis). 

Scanning electron microscopy (SEM) and transmission electron microscopy (TEM) images were 
collected with a JEOL F-6335 microscope and a JEOL-1400 microscope (JEOL, Tokyo, Japan), respectively. 

Textural properties were studied by means of nitrogen adsorption analysis using an ASAP 2020 
equipment (Micromeritics, Norcross, GA, USA). For this aim, nanoMBGs were degassed at 150 ◦C for 
15 h. Fourier-transform infrared spectroscopy (FT-IR) was carried out using a Nicolet Magma IR 550 
spectrometer (Nicolet Instruments, Madison, WI, USA). In order to collect more information from the 
surface of the nanoparticles, the spectra were collected by means of the attenuated total reflectance 
(ATR) sampling technique. Thermogravimetric analysis (TGA) was performed using a TG/DTA Seiko 
SSC/5200 thermobalance (SEIKO instruments, Chiba, Japan). The samples were heated from 50 to 

600 ◦C at a heating rate of 1 ◦C min−1, using α-Al2O3 as reference. 
For fluorescein isothiocyanate (FITC)-labeling, aminopropyl triethoxysilane (APTES) was 

dissolved in ethanol. Subsequently, 0.6 mg of fluorescein isothiocyanate was added and stirred 
for 5 h. This solution was added dropwise on the nanoMBG particle suspension, and the labeled 
particles were washed and collected by centrifugation (see Supplementary Materials for a detailed 
description of the labeling). 

2.2. Antiosteoporotic Drug Loading 

Ipriflavone (IP) was chosen as an antiosteoporotic drug for this study. For this aim, 300 mg of 
IP (7-isopropoxy-3-phenyl-4H-1-benzopyran-4-one) were dissolved in 6 mL of acetone as previously 
reported [31]. Subsequently, 80 mg of nanoMBGs were poured on this solution and stirred in a rotatory 
incubator at 100 rpm for 24 h. Ipriflafone-loaded nanoparticles (nanoMBG–IP) were filtered and washed 
with acetone and water, thus removing the excess of IP physically adsorbed on the external surface. 

 
2.3. Cell Culture of MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts for FITC–NanoMBG Incorporation. Evaluation of the 
Endocytic Mechanisms for FITC-NanoMBG Cell Entry 

Since MC3T3-E1 osteoprogenitor cells are the most relevant model of in vitro osteogenesis [28], 
this cell line was chosen to investigate the entry mechanisms of these mesoporous bioactive nanospheres 
labeled with FITC in undifferentiated osteoblasts. This cell line was kindly provided by Dr. B.T. 
Pérez-Maceda (CIB, CSIC, Madrid, Spain). On the other hand, in this study, we have analyzed the 



Nanomaterials 2020, 10, 2573 166 of 17 
 

172 
 

 
effects of these nanospheres loaded with ipriflavone on the differentiation of pre-osteoblasts into mature 
osteoblasts, as explained below. For FITC–nanoMBG incorporation studies, MC3T3-E1 pre-osteoblasts 
(105 cells/mL) were seeded in 24 well culture plates with Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium (DMEM, 
Sigma Chemical Company, St. Louis, MO, USA) with fetal bovine serum (FBS, Gibco, BRL, 10% vol/vol), 
1 mM L-glutamine (BioWhittaker Europe, Verviers, Belgium) and antibiotics (200 µg penicillin and 
200 µg streptomycin per mL, BioWhittaker Europe, Verviers, Belgium). Cells were cultured for 24 h 
in a 5% CO2 incubator at 37 ◦C, and different doses of FITC–nanoMBGs (10, 30 and 50 µg/mL) were 
added afterward into the culture medium and maintained several times. Cells were harvested with 
trypsin-EDTA (0.25%), and FITC–nanoMBG incorporation was quantified through flow cytometry. 
The FITC–nanoMBG fluorescence was detected in a FACScalibur Becton Dickinson flow cytometer 
with a 530/30 filter, exciting the sample at 488 nm. The data acquisition and flow cytometric analysis 
conditions were set through negative and positive controls using the CellQuest Program of Becton 
Dickinson and maintained for all measurements. A total of 104 cells were analyzed in each sample in 
order to ensure a correct statistical significance. 

To identify the endocytic mechanisms by which these FITC–nanoMBG nanospheres are 
incorporated within the MC3T3-E1 cells, the inclusion in the culture medium of several specific 
endocytosis inhibitors was carried out before adding the nanoparticles, maintaining the cells 2 h under 
these conditions. The endocytosis inhibitors were: 20 µM cytochalasin B (MP Biomedicals, Eschwege, 
Germany), 4 µM cytochalasin D (MP Biomedicals, Eschwege, Germany), 30 µM chlorpromazine 
(Enzo Life Sciences, Barcelona, Spain), 3.7 µM genistein (Enzo Life Sciences, Barcelona, Spain), 
and 23 µM wortmannin (Enzo Life Sciences, Barcelona, Spain). Then, the culture medium was changed 
by a fresh medium containing 50 µg/mL FITC–nanoMBGs and cells were maintained for 2 h at 37 ◦C in 
a 5% CO2 incubator. Finally, cells were collected with trypsin-EDTA (0.25%) and the FITC–nanoMBG 
incorporation in each case was quantified by flow cytometry as stated above. All the analyses were 
compared with their respective controls without inhibitors. 

2.4. Cell Size and Complexity Analysis 

To study the cell size and complexity, forward angle (FSC) and side angle (SSC) scatters were 
detected, respectively, in a FACScalibur Becton Dickinson flow cytometer. A total of 104 cells were 
analyzed in each sample in order to ensure a correct statistical significance. 

2.5. Cell Viability Studies 

Cell viability was measured by adding 0.005% (wt/vol) propidium iodide (PI) in PBS (Sigma-
Aldrich, St. Louis, MO, USA) into the samples to stain the dead cells. The PI exclusion indicates the 
plasma membrane integrity. PI fluorescence was detected in a FACScalibur Becton Dickinson flow 
cytometer (Becton Dickinson, San Jose, CA, USA) with a 530/30 filter, exciting the sample at 488 nm. 
A total of 104 cells were analyzed in each sample in order to ensure a correct statistical significance. 

2.6. Cell-Cycle Analysis and Apoptosis Detection by Flow Cytometry 

Cells in 0.5 mL of PBS were mixed with 4.5 mL of ethanol 70% and maintained overnight at 4 ◦C. 
Cell suspensions were then centrifuged for 10 min at 310× g and resuspended in 0.5 mL of RNAsa 
solution containing 0.1% Triton X-100, 20 µg/mL of IP and 0.2 mg/mL of RNAsa (Sigma-Aldrich, 
St. Louis, MO, USA). After 30 min of incubation at 37 ◦C, PI fluorescence was detected in a FACScan 
Becton Dickinson flow cytometer with a 585/42 filter, exciting the sample at 488 nm. The CellQuest 
Program of Becton Dickinson was used to calculate the percentage of cells in each cycle phase: G0/G1 
(growth), S (DNA synthesis) and G2/M (growth and mitosis). To quantify the cell apoptosis, the SubG1 
fraction (cells with fragmented DNA) was evaluated. A total of 104 cells were analyzed in each sample 
in order to ensure a correct statistical significance. 
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2.7. Intracellular Reactive Oxygen Species (ROS) Content 

Cell suspensions were incubated for 30 min at 37 ◦C with 100 µM of 2J,7J-dichlorofluorescein 
diacetate (DCFH/DA, Serva, Heidelberg, Germany). DCFH/DA can penetrate the cells and can be 
hydrolyzed by cytosolic esterases, producing DCFH, which is instantly oxidized by ROS to DCF, 
highly fluorescent and whose fluorescence intensity depends directly on the intracellular content of 
reactive oxygen species (ROS). DCF fluorescence was measured in a FACScalibur Becton Dickinson 
flow cytometer with a 530/30 filter, exciting the sample at 488 nm. A total of 104 cells were analyzed in 
each sample in order to ensure a correct statistical significance. 

2.8. Confocal Microscopy Studies 

Cells were cultured on circular glass coverslips with 50 µg/mL FITC–nanoMBGs in the culture 
medium for 24 h. Afterward, cells were fixed with p-formaldehyde (3.7%) and permeated, adding 500 µL 
of Triton-X100 (0.1% in PBS). After 20 min of incubation with BSA (1% in PBS), samples were 
stained with 100 µL of rhodamine-phalloidin 1:40, washed with PBS and stained with 100 µL 
of 4J,6-diamidino-2-phenylindole (3 × 10−6 M in PBS, DAPI, Molecular Probes, Inc., Eugene, 
OR, USA). Finally, samples were observed through a Leica SP2 confocal laser scanning microscope. 
The fluorescence of rhodamine and DAPI were excited at 540 and 405 nm, respectively, and detected at 
565 and 420/586 nm, respectively. 

2.9. Intracellular Calcium Content 

After incubation of cell suspensions for 30 min with the probe Fluo4-AM (5 µM, Thermo Fisher 
Scientific, Madrid, Spain), which can penetrate the cells and be hydrolyzed by cytosolic esterases, 
Fluo4 fluorescence was measured in a FACScan Becton Dickinson flow cytometer with a 530/30 filter, 
exciting the sample at 488 nm. Finally, to check the assay sensitivity, A-23,187 ionophore (5 µM, 
Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA) was added to each sample. A total of 104 cells were analyzed in 
each sample in order to ensure a correct statistical significance. 

2.10. Alkaline Phosphatase Activity 

A total of 2 × 104 cells/mL were cultured in 24 well plates and maintained for 24 h in a 5% CO2 
incubator at 37 ◦C, with 1 mL/well of culture medium (DMEM with 10% FBS, 1 mM L-glutamine 1 mM 
and antibiotics), supplemented with 10 mM L-ascorbic acid and 50 µg/mL β-glycerolphosphate in 
order to promote cell differentiation. To evaluate the nanomaterial effects on alkaline phosphatase 
(ALP) activity, as a key indicator of osteoblast phenotype expression, 50 µg/mL of nanoMBGs with 
or without ipriflavone were added into the wells and cells were maintained for 11 days in a 5% CO2 
incubator at 37 ◦C, refreshing the culture medium every 4 days. ALP activity was detected using Reddi 
and Huggins´ method (Reddi and Huggins, 1972, SpinReact S.A., Girona, Spain), and the obtained 
values were normalized with respect to total cell protein content, measured using Bradford’s method 
with bovine serum album (BSA) as standard. 

2.11. Mineralization Assay 

A total of 2 × 104 cells/mL were seeded in 12 well plates and maintained for 24 h in a 5% CO2 
incubator at 37 ◦C, with 1.5 mL/well of culture medium (DMEM with 10% FBS, 1 mM L-glutamine 
1 mM and antibiotics), supplemented with 10 mM L-ascorbic acid and 50 µg/mL β-glycerophosphate 
in order to promote cell differentiation. Then, 50 µg/mL of nanoMBGs with or without ipriflavone 
were added into the wells and cells were maintained for 11 days in a 5% CO2 incubator at 37 ◦C, 
refreshing the culture medium every 4 days. Afterward, the culture medium was removed, and the cell 
cultures were treated with glutaraldehyde (10%) as a fixer for 1 h. Then, cells were stained with 40 mM 
Alizarin Red at pH 4.2 for 45 min in order to analyze the matrix mineralization. Finally, the stained 
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extracellular deposits were dissolved with cetylpyridinium chloride (10% at pH 7), and the absorbance 
of the supernatants was measured at 620 nm. 

2.12. Interleukin 6 (IL-6) Detection 

The concentration of IL-6 secreted to the culture medium by 2 × 104 cells/mL, after treatment 
with 50 µg/mL of nanoMBGs with or without ipriflavone, was measured using an ELISA IL-6 kit 
(Gen-Probe, Diaclone). This method is based on a sandwich ELISA where plates are pre-coated with a 
capture antibody highly specific for IL-6 and, after the incubation with the samples, a biotinylated 
secondary antibody is added, and the correct unions are revealed with streptavidin-avidin conjugated 
with horseradish peroxidase in a colorimetric reaction which is quantified in an ELISA Plate Reader at 
450 nm, with a sensitivity of 10 pg/mL and an inter-assay variation coefficient <10%. Recombinant 
cytokine was adopted as standard. 

2.13. Statistics 

The results obtained appear as means of three replicate experiments plus their standard deviations, 
analyzed with the 22nd version of Statistical Package for the Social Sciences (SPSS). Statistical 
comparisons were carried out with the analysis of variance (ANOVA), and Scheffé and Games–Howell 
test was employed for post hoc analysis of differences between study groups, considering p < 0.005 as 
statistically significant. 

3. Results and Discussion 

3.1. Characterization of Mesoporous Nanospheres 

Prior to any biological assay, the main physic-chemical features of the nanoparticles must be 
determined. For this purpose, electron microscopy (SEM and TEM) experiments, textural properties 
determination and FTIR analysis before and after drug-loading was carried out. Figure 1a shows an 
SEM image of nanoMBGs, pointing out that this material is made of non-aggregated spheres ranging 
in size between 150 and 250 nanometers. The spheres show porosity accessible to the external surface. 
TEM image (Figure 1b) provides more detailed information about the porous structure of nanoMBG 
spheres. The TEM image evidence that our spheres are composed of an inner cavity of about 100 nm 
in diameter, surrounded by a shell that exhibits a radial porosity. These two types of porosity are 
clearly reflected in the nitrogen adsorption/desorption isotherm shown in Figure 1c. The adsorption 
isotherm corresponds to a highly porous material with high surface area (see Table 1) and with a wide 
hysteresis loop type H2, characteristic of ink bottle-like pore as a clear reflection of the wide central 
cavity connected to the narrow necks of the radial pores of the shell. Finally, FTIR spectra evidence the 
presence of ipriflavone after the loading process (Figure 1d) with the characteristic absorption band of 
this compound (see Figure S1 in Supplementary Materials). Thermogravimetric analysis indicated 
18% in weight of ipriflavone-load (see Figure S2 in Supplementary Materials), and the decrease of the 
textural parameters also evidence that the drug is filling or even occluding the pores of the spheres 
(Table 1). 

 
3.2. Effects of NanoMBGs and NanoMBG-IPs on Size, Complexity, Apoptosis and Cell Cycle of 
MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts 

Once the main physic-chemical characteristics of nanoMBGs were determined, we proceeded 
to assess the potentially deleterious effects that these nanoparticles could exert on pre-osteoblast 
in terms of cell size, complexity, apoptosis or harmful variations in the cell cycle. No changes in pre-
osteoblast size and complexity (FSC and SSC, respectively) were observed after the intracellular 
incorporation of nanoMBGs or nanoMBG–IPs (see Figure S3 in Supplementary Materials). In this 
context, we have observed in previous studies with MC3T3-E1 pre-osteoblasts that the incorporation of 
another type of nanoparticles, such as graphene oxide nanosheets, produced alterations as the increase 
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in cell size (FSC) without changes in cell complexity (SSC) [32]. However, previous studies with RAW 
264.7 macrophages and nanoMBGs evidenced a significant increase of macrophage complexity (SSC) 
after the treatment with these nanospheres due to their uptake by macrophages [29]. It is well known 
that these cell parameters, FSC and SSC, depend on different factors such as the cell surface and 
some organelles (lysosomes, mitochondria, nucleus or pinocytic vesicles) as well as on the presence of 
granulated material within the cell [33]. 

 

Figure 1. Characterization of mesoporous nanospheres. (a) scanning electron micrograph of hollow 
mesoporous nanospheres in the system SiO2–CaO (nanoMBG) spheres. (b) Transmission electron image 
of nanoMBG spheres. (c) Nitrogen adsorption/desorption isotherm of nanoMBG spheres. (d) FTIR 
spectra of nanoMBG and IP-loaded nanospheres (nanoMBG–IP) spheres (* indicates the absorption 
bands corresponding to ipriflavone). 

Table 1. Textural properties for nanoMBG and nanoMBG–IP spheres measured by N2 adsorption. 
 

 

Sample Surface Area 
(m2·g−1) 

Pore Volume 
(cm3·g−1) 

Pore Size 
(nm) 

 

nanoMBG 543.6 0.435 −2.5 nm 

nanoMBG–IP 14.4 0.057 NA 
 

The effects of nanoMBG and nanoMBG–IP nanospheres on cell cycle phases (G0/G1, S and G2/M) 
of MC3T3-E1 pre-osteoblast and the percentage of cells in apoptosis (SubG1 fraction) were analyzed. 
Figure 2 shows that the treatment with 50 µg/mL of nanospheres without ipriflavone for 24 h did 
not induce alterations on G0/G1, S and G2/M phases. In the same way, nanoMBG–IPs did not induce 
changes in G0/G1 and G2/M phases. Nevertheless, a significant increment (p < 0.005) of the synthesis 
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phase (S) was observed after the incubation of the MC3T3-E1 pre-osteoblasts with 50 µg/mL of 
nanoMBG–IPs, thus evidencing the protective impact of the ipriflavone into these cells. Moreover, 
nanoMBG and nanoMBG–IPs did not induce apoptosis on MC3T3-E1 pre-osteoblasts, detected as 
SubG1 fraction, in comparison with control cultures. 

 

Figure 2. Effects of nanoMBGs and nanoMBG–IPs on cell cycle phases of MC3T3-E1 pre-osteoblasts 
and apoptosis percentage (Sub G1 fraction) after 24 h of treatment with 50 µg/mL of nanospheres. 
Control conditions without nanospheres were performed at the same time. Statistical significance: 
*** p < 0.005. 

3.3. Effects of NanoMBGs and NanoMBG-IPs on Viability, Intracellular Reactive Oxygen Species (ROS) and 
Calcium Content of MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts 

Although no adverse effects on cell cycle were observed and IP evidenced a protective impact, 
the incorporation of nanoparticles could trigger an increment of the intracellular content of reactive 
oxygen species (ROS), oxidative stress, a decrease of cell viability and toxicity mechanisms [34]. On the 
other hand, bioactive mesoporous materials exhibit a high capability for releasing Ca2+ and other ions 
such as soluble silicate that can stimulate the proliferation and differentiation of osteoblasts [35–37], 
inducing bone regeneration due to the release of these two ions [38]. Considering all these facts, 
in the present work, we have evaluated the cell viability, intracellular content of ROS and cytosolic 
calcium of MC3T3-E1 pre-osteoblasts after treatment with nanoMBGs and nanoMBG–IPs. Control 
conditions without nanospheres were performed at the same time. Figure 3 shows the obtained results. 
The fluorescence profiles of control cells, cells with Fluo4 and cells with Fluo4 plus A23187 ionophore 
are also shown in the lower-left figure. The fluorescence increase observed after the addition of A23187 
ionophore to the cells demonstrates the sensitivity of the assay. No viability changes but significant 
decreases of both intracellular ROS and calcium content were observed after incubation with 50 µg/mL 
of nanoMBGs and nanoMBG–IPs. These results evidence the absence of oxidative stress or toxicity 
caused by these nanospheres in MC3T3-E1 pre-osteoblasts after their uptake. 
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Figure 3. Effects of 50 µg/mL of nanoMBG and nanoMBG–IP nanospheres on viability, intracellular 
content of reactive oxygen species (ROS) and cytosolic calcium of MC3T3-E1 pre-osteoblasts, after 24 h 
of incubation. Control conditions without nanospheres were performed at the same time. Fluorescence 
profiles of control cells, cells with Fluo4 and cells with Fluo4 plus A23187 ionophore are shown in the 
lower-left figure. Statistical significance: *** p < 0.005. 

3.4. Effects of NanoMBGs and NanoMBG-IPs on Differentiation of MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts 

The set of results obtained and described in Sections 3.2 and 3.3 evidence the excellent behavior 
in terms of cell viability and the absence of cytotoxicity of nanoMBGs and nanoMBG–IP. However, 
the application as osteoregenerative material requires the capability to stimulate the differentiation of 
the pre-osteoblasts toward the osteoblastic phenotype. The differentiation process of the MC3T3-E1 
pre-osteoblasts includes three successive phases: (a) initial stage with active cell proliferation, but 
without expression of differentiation markers such as alkaline phosphatase (ALP) or mineral depositions; 
(b) intermediate stage with the maturation of the matrix and a high expression of ALP; and (c) final 
stage with matrix mineralization characterized by the presence of mineral depositions due to ALP 
activity [39,40]. On the other hand, ipriflavone is a synthetic drug that prevents osteoporosis by 
inhibiting bone resorption and maintaining bone thickness [24]. Thus, the use of nanoMBG–IPs for 
intracellular delivery of this drug could be a nanotherapeutic strategy to promote bone regeneration. 
In this context, we evaluate the impact of nanoMBG–IPs on MC3T3-E1 pre-osteoblast differentiation as 
a prototype of in vitro osteogenesis through the measurement of ALP activity and the quantification of 
matrix mineralization as key markers of MC3T3-E1 cell differentiation after 11 days of treatment with 
different doses of these nanospheres. Controls without nanospheres and with nanoMBGs, but without 
ipriflavone were performed at the same time. 

Figure 4 shows that the cell incorporation of nanoMBG without ipriflavone induced a decrease of 
ALP activity compared to control cells after 11 days of incubation with 10 and 50 µg/mL. However, 
significant increases of ALP activity were observed after treatment with 5, 10 and 50 µg/mL of these 
nanospheres loaded with ipriflavone (nanoMBG–IPs), thus indicating the efficient intracellular release 
of IP and its positive in vitro effect on osteogenesis. The effect of the highest dose (50 µg/mL) of 
nanoMBG–IPs was lower than the obtained with 5 and 10 µg/mL of nanoMBG–IPs, evidencing the 
convenience of using lower doses than 50 µg/mL. 
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Figure 4. Effects of several doses of nanoMBGs and nanoMBG–IPs on MC3T3-E1 pre-osteoblast 
differentiation after 11 days, evaluated through the measurement of alkaline phosphatase (ALP) activity. 
Control conditions without nanospheres were performed at the same time. Statistical significance: 
*** p < 0.005, * p < 0.05. 

 

Increases of matrix mineralization were detected after the incubation with 50 µg/mL of nanoMBGs 
and nanoMBG–IPs for 11 days, but these effects were not statistically significant (Figure S4, 
Supplementary Materials), probably as a result of the lower precision and sensitivity of this test. 

The ALP activity results demonstrate the efficient intracellular release of the drug from the 
nanoMBG–IPs and suggest their potential application as intracellular drug delivery systems in a 
nanotherapeutic strategy to promote bone regeneration. 

Regarding the effects of other nanoparticles on MC3T3-E1 cell differentiation, in previous studies 
with this cell type and graphene oxide (GO) nanosheets, we observed that the treatment with 40 µg/mL 
of 400 nm PEG-GO for 3 days did not affect the differentiation process 12 days after the intracellular 
uptake of the nanomaterial [32]. 

 
3.5. Effects of NanoMBGs and NanoMBG-IPs on Interleukin 6 (IL-6) Production by 
MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts 

Despite having demonstrated the absence of cytotoxicity of these nanospheres and having 
observed their capability to promote pre-osteoblast differentiation, the inflammatory response that 
any kind of nanoparticles could elicit should be evaluated. In this sense, the detection in vitro of 
inflammatory cytokines provides valuable information about these potential clinical complications. 
IL-6 is produced by many cells, including osteoblasts, monocytes, macrophages and bone marrow 
mononuclear cells [41].   In bone, this cytokine induces osteoclast differentiation [42,43].   On the 
other hand, recent studies in a murine model have shown the IL-6 is related to the processes of 
revascularization and bone formation after ischemic osteonecrosis [44]. In the present work, we have 
quantified the levels of IL-6 secreted by cultured MC3T3-E1 pre-osteoblasts after incubation with 
nanoMBGs and nanoMBG–IPs. Figure 5 suggests that no significant changes of IL-6 secretion were 
detected after treatment with these nanospheres. 

With respect to IL-6, it is important to note that this cytokine and tumor necrosis factor-alpha 
(TNF-α) play a key role in the inflammatory response, infection and stress [45]. In the present work, 
no significant changes of in vitro IL-6 secretion by pre-osteoblasts were detected after nanoMBG and 
nanoMBG–IP treatment, thus indicating that the local nanomaterial administration in vivo would not 
trigger the production of this pro-inflammatory cytokine and would not activate the innate immune 
system. These results agree with the switch of the M1 pro-inflammatory macrophage phenotype to the 
M2 reparative phenotype previously observed [29]. 
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Figure 5. Effects of nanoMBGs and nanoMBG–IPs on interleukin 6 (IL-6) production by cultured 
MC3T3-E1 pre-osteoblasts after treatment with 50 µg/mL of nanospheres for 24 h. Control conditions 
without nanospheres were performed at the same time. 

 

The results obtained so far evidence not only the excellent biocompatibility of nanoMBG–IP 
but also their capability to promote pre-osteoblasts differentiation towards osteoblast phenotype, 
thus confirming the osteogenic potential of nanoMBG–IP. In this sense, the intracellular release of the 
drug seems to play an important role in this process. The following experiments were carried out to 
shed some light on the mechanism that rules the incorporation of these nanoparticles within cells. 

3.6. Uptake of NanoMBGs by MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts 

In order to evaluate the nanoparticles uptake by pre-osteoblast cells, nanoMBG nanospheres 
were labeled with FITC. As a first approach, MC3T3-E1 pre-osteoblasts were cultured for 15, 30 and 
60 min with 10, 30 and 50 µg/mL of FITC–nanoMBG. The cells were then detached, and the amount of 
cell-associated fluorescence was detected by flow cytometry as a measure of the intracellular uptake of 
these nanospheres. As can be observed in Figure 6A, the fluorescence intensity of osteoprogenitor 
cells after each treatment reveals a fast and dose-dependent FITC–nanoMBG uptake after 15 min. 
On the other hand, a decrease in fluorescence related to the intracellular content of these nanospheres 
was observed after 60 min of treatment with all the doses used (Figure 6A). This fact indicates that, 
after FITC–nanoMBG uptake, the exocytosis of this nanomaterial also occurs, according to the process 
described for other nanoparticles in mammalian cells [46]. 

For confocal microscopy studies, the dose of 50 µg/mL of FITC–nanoMBGs and 24 h time 
were chosen to observe if the intracellular uptake of this nanomaterial by MC3T3-E1 pre-osteoblasts 
could damage the cytoskeleton structure in these conditions of high dose and longer treatment time. 
Control cultures without this nanomaterial were performed at the same time. Figure 6B shows 
the abundance of nanospheres in the cytoplasm of the pre-osteoblasts and the integrity of their 
morphology. The results evidence that the incorporation of FITC–nanoMBGs did not induce changes 
in the pre-osteoblast cytoskeleton. 

3.7. Endocytic Mechanisms for FITC–NanoMBG Entry into MC3T3-E1 Pre-Osteoblasts 

Five specific endocytosis inhibitors were added into the culture wells before the nanomaterial 
addition in order to identify the endocytic mechanisms by which these FITC–nanoMBG nanospheres 
are incorporated within the MC3T3-E1 cells. This indirect method consists of pretreating the cells with 
different inhibitors that specifically block a certain mechanism of endocytosis. In this way, when the 
inhibitor used reduces the entry of the nanospheres, we can know that this mechanism that has been 
blocked constitutes an entry route. On the contrary, if the inhibitor does not decrease the entry of the 
nanospheres, we will know that the mechanism that is blocking the inhibitor is not involved in the 
entry of the nanospheres. Figure 7 shows a scheme of the assay, a table with the mechanism affected by 
each inhibitor (its specific action and the corresponding reference) and a graph with the effects of these 
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agents on the FITC–nanoMBG uptake. Previous studies allowed us to choose the dose of the different 
inhibitors [47–51]. The results showed two incorporation mechanisms for FITC–nanoMBG entry into 
MC3T3-E1 pre-osteoblasts. 

 

Figure 6. Intracellular uptake of nanoMBG nanospheres labeled with FITC by MC3T3-E1 pre-osteoblasts. 
(A) flow cytometric analysis of fluorescence intensity of cells with intracellular FITC–nanoMBG 
nanospheres after incubation with 10 (•), 30 ( ) and 50 µg/mL (v) for different times (15, 30 and 60 min). 
Statistical significance: *** p < 0.005. (B) Confocal microscopy images of MC3T3-E1 pre-osteoblasts after 
24 h of incubation with 50 µg/mL of nanoMBG nanospheres labeled with fluorescein isothiocyanate 
(FITC). Nuclei were stained with DAPI (blue), F-actin filaments were stained with rhodamine-phalloidin 
(red), and FITC–nanoMBGs are observed in green. 

 

Cytochalasins B and D, which block actin polymerization and inhibit macropinocytosis, reduce the 
FITC–nanoMBG incorporation by pre-osteoblasts, although only the effect of Cytochalasin B was 
significant (p < 0.05, Figure 3). Chlorpromazine is an inhibitor of clathrin-dependent mechanisms, 
and this agent produced a very pronounced diminution (p < 0.005) of FITC–nanoMBG incorporation 
by MC3T3-E1 cells, thus indicating that the clathrin-dependent endocytic mechanism is the main route 
implicated in the entry of these nanospheres into pre-osteoblasts. Previous studies with nanosheets of 
graphene oxide and Saos-2 osteoblasts evidenced that these nanosheets can enter in mature osteoblasts 
through pathways dependent on microtubules [51]. It is important to note that the mechanisms of 
entry of nanomaterials into cells depend on the cell type and the characteristics of the nanoparticles. 
In the present study, the treatment with either wortmannin or genistein did not trigger significant 
changes on FITC–nanoMBG incorporation by pre-osteoblasts. Wortmannin blocks the activity of 
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phosphoinositide 3-kinase (PI3K) and phosphoinositide 4-kinase (PI4K) [47], with key roles in cell 
development and growth as adhesion, apoptosis, cytoskeletal organization, motility, proliferation, 
thus preventing phagocytosis mechanisms [52]. Genistein blocks Src tyrosine kinases and the dynamics 
of caveolae [50], and no differences were observed in the uptake of these nanospheres when it was 
present in the cell culture. Since wortmannin and genistein did not reduce FITC–nanoMBG uptake by 
pre-osteoblasts, we can conclude that neither phagocytosis nor caveolae-mediated incorporation is 
routes implicated in the in vitro uptake of these nanospheres by MC3T3-E1 cells. 

 

Figure 7. Inhibitory effects of several endocytosis inhibitors on FITC–nanoMBG uptake by MC3T3-E1 
pre-osteoblasts. Cells were incubated with each inhibitor for 2 h, the medium was then removed, 
and the cultures were treated with 50 µg/mL FITC–nanoMBGs for 2 h. Statistical significance: * p < 0.05, 
*** p < 0.005. 

4. Conclusions 

The novelty of this work is the knowledge of the effects of ipriflavone-loaded mesoporous 
nanospheres on the differentiation of bone-forming cells. In previous studies, the effects of these 
nanoparticles on already differentiated osteoblasts in coculture with osteoclasts were analyzed [25], 
but until now, their effects on osteoprogenitor cells were unknown. Another of the novel objectives of 
the present work was to understand the mechanisms by which these nanoparticles are incorporated 
into osteoprogenitor cells. The obtained results demonstrate active incorporation of nanoMBG–IPs 
by MC3T3-E1 pre-osteoblasts that stimulates their differentiation into mature osteoblast phenotype 
with increased alkaline phosphatase activity, thus indicating the efficient intracellular release of the 
drug and its positive in vitro effect on osteogenesis. The main mechanism by which FITC-Nano-MBGs 
enter pre-osteoblasts is the clathrin-dependent route, although these nanospheres can also enter 
through micropinocytosis. The present work reveals the absence of cytotoxicity of nanoMBG–IPs 
and their great potential as a nanotherapeutic strategy for the intracellular delivery of ipriflavone 
to promote osteogenesis in the periodontal defects. On the other hand, having demonstrated the 
intracellular incorporation of these nanospheres and their effective intracellular release of ipriflavone, 
this study represents the starting point for the use of these nanospheres as carriers of very diverse 
drugs (antibiotics, anti-inflammatory, antiresorptive and osteogenic drugs) not only for periodontal 
defects but also for infections and inflammatory processes such as those that occur in periodontitis. 
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Supplementary Materials: The following are available online at http://www.mdpi.com/2079-4991/10/12/2573/s1, 
Figure S1: FTIR spectrum of ipriflavone; Figure S2: Thermogravimetric analysis before (nanoMBG) and after 
loading with ipriflavone (nanoMBG–IP); Figure S3: Effects of nanoMBGs and nanoMBG–IPs (50 µg/mL) on 
cell size and complexity of MC3T3-E1 pre-osteoblasts after 24 h of treatment with 50 µg/mL of nanospheres. 
Control conditions without nanospheres were performed at the same time; Figure S4: Effects of nanoMBGs and 
nanoMBG–IPs on matrix mineralization by MC3T3-E1 pre-osteoblasts after 11 days of treatment with 50 µg/mL of 
nanospheres by Alizarin Red staining.  Control conditions without nanospheres were performed at the same time. 
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Cap. II. Resultados 

Artículo 4: Nanomaterials 2021, 11: 1102 
 
“Effects of ipriflavone-loaded mesoporous nanospheres on the differentiation of 
endothelial progenitor cells and their modulation by macrophages” L.Casarrubios, 
A.Polo-Montalvo, M.C.Serrano, M.J.Feito, M.Vallet-Regí, D.Arcos, M.T.Portolés 
 
Las nanopartículas de materiales bioactivos cargadas con fármacos representan una 
estrategia muy prometedora para estimular la osteogénesis y la angiogénesis y para 
inhibir la resorción ósea. En este trabajo se evaluaron los efectos angiogénicos de 
nanoesferas mesoporosas cargadas con ipriflavona (nanoMBG-IPs) utilizando células 
progenitoras endoteliales porcinas (EPCs), esenciales para la formación de vasos 
sanguíneos, y analizando los efectos de estas nanopartículas sobre la expresión del 
factor de crecimiento endotelial vascular 2 (VEGFR2), esencial para el proceso de 
angiogénesis. Con este objetivo se cultivaron EPCs bajo diferentes condiciones de 
cultivo: (a) tratamiento de EPCs con nanoMBGs y nanoMBG-IPs, (b) cultivo con medios 
de macrófagos basales, de macrófagos M1 y de macrófagos M2, previamente tratados 
con nanoMBGs y nanoMBG-IPs, (c) cocultivo de EPCs con macrófagos en presencia de 
nanoMBGs y NanoMBG-IPs, y (d) cocultivo de EPCs con macrófagos angiogénicos M2d. 
Los mecanismos endocíticos implicados en la incorporación de las nanoesferas por las 
EPCs se identificaron utilizando seis inhibidores de endocitosis diferentes. Los resultados 
evidenciaron el gran potencial de estas nanoesferas para potenciar la expresión de 
VEGFR2 y la angiogénesis, tras su incorporación intracelular por parte de las EPCs a 
través de mecanismos de endocitosis dependientes de clatrina, fagocitosis e 
incorporación mediada por caveolas. El tratamiento de EPCs con medios de cultivo de 
macrófagos sin estimular, de macrófagos M1 y M2, y los estudios de cocultivo de 
EPCs/macrófagos, también confirmaron el efecto angiogénico de estas nanoesferas 
sobre las EPCs, incluso en presencia de células fagocíticas. 
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Abstract: Angiogenic	biomaterials	 are	designed	 to	promote	vascularization	and	 tissue	 regeneration.	
Nanoparticles	of	bioactive	materials	loaded	with	drugs	represent	an	interesting	strategy	to	stimulate	
osteogenesis	and	angiogenesis	and	to	inhibit	bone	resorption.	 In	this	work,	porcine	endothelial	pro-	
genitor	cells	(EPCs),	essential	for	blood	vessel	formation,	were	isolated	and	characterized	to	evaluate	
the	in	vitro	effects	of	unloaded	(NanoMBGs)	and	ipriflavone-loaded	nanospheres	(NanoMBG-IPs),	
which	were	designed	to	prevent	osteoporosis.	The	expression	of	vascular	endothelial	growth	factor	
receptor	2	(VEGFR2)	was	studied	in	EPCs	under	different	culture	conditions:	(a)	treatment	with	
NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs,	(b)	culture	with	media	from	basal,	M1,	and	M2	macrophages	previ-	
ously	treated	with	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs,	(c)	coculture	with	macrophages	in	the	presence	of	
NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs,	and	(d)	coculture	with	M2d	angiogenic	macrophages.	The	endocytic	
mechanisms	for	nanosphere	incorporation	by	EPCs	were	identified	using	six	different	endocytosis	
inhibitors.	 The	 results	 evidence	 the	 great	 potential	 of	 these	 nanomaterials	 to	 enhance	 VEGFR2	
expression	and	angiogenesis,	after	intracellular	incorporation	by	EPCs	through	clathrin-dependent	
endocytosis,	phagocytosis,	and	caveolae-mediated	uptake.	The	treatment	of	EPCs	with	basal,	M1,	
and	M2	macrophage	 culture	media	 and	 EPC/macrophage	 coculture	 studies	 also	 confirmed	 the	
angiogenic	effect	of	these	nanospheres	on	EPCs,	even	in	the	presence	of	phagocytic	cells.	
	

Keywords: endothelial	progenitor	 cells;	macrophages;	mesoporous	nanospheres;	 vascular	endothe-	
lial	growth	factor	receptor	2;	ipriflavone;	endocytosis	
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1. Introduction 
The	vascular	system	plays	an	essential	role	in	the	efficient	supply	of	oxygen	and	nutri-	

ents	needed	to	ensure	the	development	of	all	tissues.	Vascular	structures	can	be	formed	
through	vasculogenesis	(de novo blood	vessels	created	during	embryonic	development)	
or	angiogenesis	(new	vessels	from	a	pre-existing	vascular	network)	[1,2].	It	is	important	
to	highlight	that	different	signals	between	vascular	and	nonvascular	cells	are	essential	to	
initiate	the	angiogenic	events	that	are	required	for	regenerative	processes	[3,4].	In	particular,	
macrophages	that	infiltrate	the	damaged	tissue	secrete	growth	factors	and	other	molecules	
to	stimulate	angiogenesis	depending	on	their	phenotype	and	activation	state	[5,6].	It	is	
well	known	that	macrophages	are	 influenced	by	multiple	microenvironmental	stimuli	
able	to	induce	macrophage	polarization	toward	M1	proinflammatory	or	M2	reparative	
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phenotypes	 [7].	M1	macrophages	are	mainly	 induced	by	 IFN-γ and	bacterial	 lipopolysac-	
charide	 (LPS),	 producing	 higher	 levels	 of	 proinflammatory	 cytokines	 and	 reactive	 oxygen	
species	(ROS)	[8].			In	contrast,	 M2	macrophages	are	induced	by	cytokines	such	as	IL-4,	IL-
10,	IL-13,	IL-21,	and	IL-33	and	have	an	anti-inflammatory	cytokine	profile.	Functionally,	M2	
macrophages	 possess	 proangiogenic	 properties	 and	 promote	 tissue	 repair	 and	 wound	
healing	 [9].	Depending	 on	 the	 activating	 stimulus,	 M2	 macrophages	 can	 be	 divided	 into	
four	subsets:	M2a,	M2b,	M2c,	and	M2d	[10],	which	are	induced	by	different	cytokines	and	
produce	specific	molecules	with	different	activities	[8].	The	fourth	type	of	M2	macrophages,	
M2d,	 is	 induced	by	 agonists	 that	 target	 Toll-like	 receptors	 (TLRs)	 through	 the	 adenosine	
receptor,	 followed	 by	 the	 suppression	 of	 proinflammatory	 cytokine	 production	 and	 the	
induction	of	secretion	of	both	anti-inflammatory	cytokines	and	vascular	endothelial	growth	
factor	(VEGF)	with	proangiogenic	properties	[11,12].	

VEGF	acts	on	endothelial	cells	 inducing	angiogenesis	 [13]	and	 regulates	vascular	
permeability	[14].	The	secretion	of	this	factor	by	macrophages	plays	an	important	role	in	
wound	healing,	as	well	as	in	chronic	inflammation	and	cancer	[12].	Among	the	known	
vascular	endothelial	growth	factors	(VEGFs)	and	receptors	(VEGFRs),	VEGF-A	regulates	
angiogenesis	 and	vascular	permeability	by	activating	VEGFR1	and	VEGFR2	receptors,	
with	VEGFR2	being	the	major	signal	transducer	for	angiogenesis	through	the	PLCγ–PKC–	
MAPK	pathway	[15].		VEGF-A	also	stimulates	bone	repair	by	promoting	angiogenesis,	
maturation	of	osteoblasts,	ossification,	and	bone	turnover	[16].	Thus,	osteogenesis	is	a	
process	coupled	to	vascularization	during	bone	development	and	growth	[17].	For	this	
reason,	angiogenic	biomaterials	are	designed	to	promote	vascularization	and	optimize	
bone	regeneration	[18–21].	In	this	context,	nanoparticles	of	bioactive	materials	loaded	
with	different	drugs	represent	an	interesting	strategy	to	promote	bone	regeneration	by	
stimulating	osteogenesis	and	angiogenesis	and	 inhibiting	bone	resorption	 [22,23].	Among	
the	drugs	explored	with	this	aim,	 ipriflavone	(IP)	prevents	osteoporosis	by	 inhibiting	
the	activity	of	osteoclasts	[23,24]	and	stimulating	the	differentiation	of	pre-osteoblasts	
into	mature	osteoblasts	[25].	The	administration	of	the	drug	with	nanoparticles	allows	
significantly	reducing	the	quantity	of	drug	required	to	carry	out	the	desire	effect.	

Since	endothelial	progenitor	cells	(EPCs)	are	involved	in	blood	vessel	formation,	es-	
sential	 for	tissue	regeneration,	porcine	EPCs	have	been	used	in	this	work	to	evaluate	their	
response	 to	 ipriflavone-loaded	mesoporous	 bioactive	 nanospheres,	 designed	 to	 stimulate	
osteogenesis.		These	nanospheres	(NanoMBGs)	have	shown	excellent	in	vitro	behavior	
in	previous	studies	with	bone	cells	[23,25].	The	expression	of	VEGFR2,	directly	related	
to	angiogenesis,	has	been	analyzed	in	EPCs	treated	with	these	nanospheres	considering	
the	possible	modulating	role	of	macrophages,	depending	on	their	phenotype	and	acti-	
vation	state.	With	this	objective,	 the	actions	of	NanoMBGs	without	or	with	ipriflavone	
(NanoMBG-IPs)	 and	macrophage	mediators	 on	 angiogenesis	were	 evaluated	 by	 assessing	
VEGFR2	expression,	under	different	conditions:	(a)	EPCs	 in	monoculture	treated	with	
NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs,	(b)	EPCs	treated	with	conditioned	media	from	basal,	M1,	
and	 M2	 macrophages	 previously	 treated	with	 NanoMBGs	 or	 NanoMBG-IPs,	 (c)	 EPCs	
cocultured	with	macrophages	 in	the	presence	of	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs,	and	(d)	
EPCs	cocultured	with	M2d	angiogenic	macrophages.	On	the	other	hand,	 the	endocytic	
mechanisms	via	which	 these	nanospheres	are	 incorporated	by	EPCs	were	identified	using	
six	 endocytosis	 inhibitors	 (i.e.,	wortmannin,	 genistein,	 cytochalasin	 B,	 cytochalasin	D,	
phenylarsine	oxide,	and	chlorpromazine)	before	the	addition	of	NanoMBGs	labeled	with	
fluorescein	 isothiocyanate	 (FITC-NanoMBGs).	Overall,	 the	 present	work	will	 contribute	 to	
the	 knowledge	 of	 the	 incorporation	mechanisms	 of	 these	 ipriflavone-loaded	 nanospheres	
into	EPCs	to	promote	tissue	regeneration	and	the	modulatory	role	played	by	macrophages	
as	main	cells	of	the	innate	immune	response	to	this	kind	of	nanomaterial.	
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2. Materials and Methods 
2.1. Preparation, Characterization, Labeling with FITC, and Loading with Ipriflavone of 
Mesoporous Nanospheres 

Mesoporous	nanospheres	(NanoMBGs)	with	nominal	chemical	composition	75	SiO2/20	
CaO/5	P2O5	(mol.%)	were	synthesized,	characterized,	and	labeled	with	fluorescein	isothio-	
cyanate	(FITC-NanoMBGs)	as	previously	described	[23,25].	Briefly,	80	mg	of	poly(styrene)-	
block-poly(acrylic	acid)	and	160	mg	of	hexadecyl	trimethyl	ammonium	bromide	(CTAB)	
were	dissolved	in	tetrahydrofurane	(16	mL)	and	water/ammonia	(74	mL/2.4	mL),	re-	
spectively,	and	mixed	together	under	vigorous	magnetic	stirring.	Subsequently,	25	µL	of	
triethylphosphate	(TEP)	and	0.52	mL	of	tetraethoxysilane	(TEOS)	previously	dissolved	
in	 ethanol	were	 added	 dropwise	 under	 stirring.	Then,	 125	mg	 of	 Ca(NO3)2	 4H2O	 in	
1.6	mL	of	water	was	also	added	and	stirred	for	10	min	more.	After	stirring	for	24	h,	the	
resulting	product	was	collected	by	centrifugation	and	treated	at	550	◦C	to	remove	the	
organic	template.	

The	nanoparticles	were	subsequently	labeled	with	FITC	by	dissolving	0.6	mg	of	FITC	
and	44.3	µL	of	aminopropyl	triethoxysilane	(APTS)	in	0.5	mL	of	ethanol.	This	solution	was	
added	 dropwise	 to	 50	 mg	 of	 nanoparticles	 previously	 suspended	 in	 toluene	 and	 left	 to	
react	at	80	◦C	for	12	h	under	nitrogen	atmosphere.	

Ipriflavone-loaded	nanoparticles	(NanoMBG-IPs)	were	prepared	by	dissolving	250	mg	
of	 ipriflavone	 in	 3	 mL	 of	 acetone.	 Thereafter,	 100	 mg	 of	 previously	 dried	 nanoparticles	
treated	at	100	 ◦C	for	24	h	were	added	to	the	solution	and	gently	stirred	in	an	incubator	at	
37	 ◦C	with	a	rotation	speed	of	100	rpm	for	12	h.	After	this	period,	the	nanoparticles	were	
collected	by	filtration	under	vacuum	using	a	polyamide	filter.	

For	morphological	characterization	of	nanoparticles,	scanning	electron	microscopy	
(SEM)	and	transmission	electron	microscopy	(TEM)	images	were	collected	with	a	JEOL	
F-6335	microscope	and	a	JEOL-1400	microscope	(JEOL,	Tokyo,	Japan),	respectively.	Thermo-	
gravimetric	analysis	was	carried	out	with	a	TG/DTA	Seiko	SSC/5200	thermobalance.	 The	
thermogram	was	obtained	from	100	◦C	to	650	◦C	using	a	platinum	crucible	and	α-Al2O3	as	
a	reference.	

2.2. Obtention and Culture of Endothelial Progenitor Cells (EPCs) 
Endothelial	progenitor	cells	(EPCs)	were	obtained	as	previously	described	[26,27].	

Briefly,	whole	pig	blood	was	diluted	(1:1)	in	phosphate-buffered	saline	(PBS)	with	0.1%	of	
bovine	serum	albumin	 (BSA)	and	0.6%	of	 sodium	citrate.	Mononuclear	cells	 (MNCs)	were	
isolated	using	a	density	gradient	formed	with	Histopaque-1077	solution	(Sigma–Aldrich	
Corporation,	St.	Louis,	MO,	USA)	 in	AccuspinTM	tubes	(Sigma–Aldrich	Corporation,	St.	
Louis,	MO,	USA).	The	samples	were	centrifuged	at	800	g for	30	min	at	room	temperature.	
The	MNC	layer	was	carefully	collected	and	seeded	in	Endothelial	Growth	Medium	(EGM-	
2,	 Sigma–Aldrich	 Corporation,	 St.	 Louis,	 MO,	 USA)	 in	 F75	 polystyrene	 culture	 flasks	
(Corning	 Inc.,	 Corning,	NY,	 USA)	 at	 a	 density	 of	 2–3	 105	 cells/cm2	 under	 a	 CO2	 (5%)	
atmosphere	 and	 at	 37	 ◦C.	 The	 culture	medium	was	 replaced	 at	 96	 h	 and	 then	 every	
48	h	until	confluence.	Confluent	cultures	of	EPCs	were	maintained	in	EGM-2	until	cells	
acquired	 the	 cobblestone	morphology	 characteristic	of	mature	endothelial	 cells.	After	
confirmation	of	their	endothelial	phenotype	as	described	below	(Section	2.3),	cells	were	
cultured	 in	EGM-2	with	or	without	nanospheres	 for	 several	 times	 in	different	 culture	
plates	and	at	different	cell	densities	according	to	the	type	of	experiment:	(a)	in	12-well	
culture	 plates	 (Corning	 Inc.,	 Corning,	 NY,	 USA)	 at	 a	 density	 of	 105	 cells/well	 during	
24	h	for	the	subsequent	incorporation	of	FITC-labeled	NanoMBGs	for	30,	60,	and	90	min	
(Section	2.4)	and	(b)	in	six-well	culture	plates	(Corning	Inc.,	Corning,	NY,	USA)	at	a	density	
of	15	103	 cells/well	during	10	days	 for	evaluation	of	VEGFR2	expression	 in	different	
conditions	(Sections	2.5–2.7).	
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2.3. Phenotypic Characterization of EPCs 
After	the	obtention	of	EPCs	as	described	above,	the	following	markers	were	evaluated	

to	assess	their	differentiation	toward	a	mature	endothelial	phenotype	after	23	and	30	days	
of	culture	in	EGM-2:	
- CD31,	 transmembrane	 receptor	also	known	as	platelet	 endothelial	cell	adhesion	

molecule-1,	PECAM-1	[28];	
- CD34,	 transmembrane	cell	surface	glycoprotein	 selectively	expressed	within	the	

hematopoietic	system	on	stem	and	progenitor	cells	[29];	
- eNOS,	endothelial	nitric	oxide	synthase,	responsible	for	the	endothelial	production	of	

NO	[30];	
- vWF,	von	Willebrand	factor,	glycoprotein	produced	by	endothelial	cells	and	megakary-	

ocytes	[31];	
- VEGFR2,	VEGF	receptor	2,	whose	expression	 is	 restricted	 to	endothelial	 cells,	mono-	

cytes,	and	hematopoietic	precursors	[32].	
For	 flow	cytometry	studies,	106	 cells	were	used	to	carry	out	the	 identification	of	

each	 of	 these	markers	 by	 immunostaining	with	 corresponding	 antibodies.	 The	 antibodies	
used	in	this	study	were	as	follows:	anti-CD31	(TLD-3A12,	ab64543,	Abcam,	Cambridge,	
UK),	anti-CD34	(EP373Y,	ab81289,	Abcam,	Cambridge,	UK),	anti-eNOS	(M221,	ab76198,	
Abcam,	Cambridge,	UK),	anti-vWF	(ab6994,	Abcam,	Cambridge,	UK),	and	anti-VEGFR2	
(ab2349,	Abcam,	Cambridge,	UK).	Two	secondary	antibodies	were	used,	one	conjugated	
with	DyLight	633	(IgG	(H	+	L)	goat	anti-rabbit	DyLight®	633,	Invitrogen,	Carlsbad,	CA,	
USA)	and	the	other	with	Alexa	488	(IgG	(H	+	L)	Highly	cross-adsorbed	goat	anti-mouse	
Alexa	Fluor®	Plus	488,	Invitrogen,	Carlsbad,	CA,	USA).	All	antibodies	were	prepared	in	
normal	goat	serum	(NGS)	at	2%	for	use.	The	final	antibody	concentrations	were	10	µg/mL	
for	flow	cytometry	and	5	µg/mL	for	confocal	microscopy,	unless	specifically	prescribed	by	
the	supplier.	In	the	case	of	intracellular	markers	(eNOS	and	vWF),	the	cells	were	previously	
permeabilized	with	0.25%	saponin	for	10	min	at	4	◦C	before	adding	the	antibodies,	and	
saponin	 at	 0.25%	was	maintained	 at	all	 subsequent	 steps	 of	 immunolabeling.	 To	 prevent	
nonspecific	binding,	cells	were	incubated	in	10%	PBS/NGS	for	10	min	at	room	temperature.	
After	centrifugation,	300	µL	of	the	corresponding	primary	antibody	was	added	to	the	pellet,	
incubating	the	tubes	for	30	min	at	room	temperature	in	darkness.	Then,	700	µL	of	1%	
PBS/BSA	was	added	for	10	min	at	room	temperature	for	washing	and,	after	centrifugation,	
the	pellet	was	incubated	with	300	µL	of	the	corresponding	secondary	antibody	for	30	min	
at	 room	 temperature	 in	 darkness.	 Finally,	 the	 pellet	was	washed	with	 700	µL	 of	 1%	
PBS/BSA	for	10	min	at	room	temperature,	centrifuged,	and	resuspended	in	300	µL	of	PBS.	
The	resulting	EPC	suspensions	labeled	with	the	different	antibodies	were	analyzed	in	a	
FACScalibur	Becton	Dickinson	flow	cytometer.	The	fluorescence	of	Alexa	Fluor	488	was	
excited	at	488	nm	and	measured	at	519	nm.	The	fluorescence	of	DyLight	633	was	excited	at	
638	nm	and	measured	at	658	nm.	

For	confocal	microscopy	studies,	EPCs	were	cultured	on	glass	coverslips	under	the	
above	conditions,	fixed	with	0.5	mL	of	4%	paraformaldehyde	for	10	min	at	room	temper-	
ature	and	washed	with	PBS	three	times.	For	intracellular	labeling,	cell	membranes	were	
permeabilized	with	0.5	mL	of	70%	ethanol	at	4	◦C	for	10	min	and	washed	with	PBS	three	
times.	To	avoid	nonspecific	binding,	samples	were	incubated	with	0.5	mL	of	10%	PBS/NGS	
for	10	min	at	room	temperature	and	washed	with	PBS	three	times.	Then,	50	µL	of	the	
corresponding	primary	antibody	was	added	in	2%	PBS/NGS	at	a	final	concentration	of	
5	µg/mL	for	1	h	at	room	temperature.	After	that,	samples	were	washed	three	times	with	
0.5	mL	of	2%	PBS/NGS,	and	50	µL	of	the	corresponding	secondary	antibody	was	added	
to	a	final	concentration	of	5	µg/mL.	After	washing	three	times	with	0.5	mL	of	PBS,	3	µM	4′-
6-diamidine-2′-phenylindole	(DAPI,	Molecular	Probes,	Eugene,	OR,	USA)	was	added	for	
5	min,	and	the	glass	coverslips	were	mounted	on	slides	with	ProLongTM	Gold	(Invitrogen,	
Carlsbad,	 CA,	 USA).	 Samples	 were	 then	 observed	 on	 a	 Leica	 SP2	 AOBS	 multiphoton	
confocal	laser	microscope.	DAPI	fluorescence	was	excited	at	405	nm	and	measured	at	
420–480	nm.	 The	fluorescence	of	Alexa	FluorTM	was	excited	at	488	nm	and	measured	
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at	519	nm.	The	fluorescence	of	DyLightTM	633	was	excited	at	638	nm	and	measured	at	
658	nm.	

	
2.4. Analysis of the Incorporation of FITC-Labeled NanoMBGs by EPCs and Identification of 
Endocytic Mechanisms 

EPCs	cultured	in	EGM-2	for	24	h	were	exposed	to	50	µg/mL	of	FITC-NanoMBGs	for	
30,	60,	and	90	min.	After	that,	cells	were	harvested	with	trypsin-EDTA	(0.25%),	and	FITC-	
NanoMBG	 incorporation	was	 quantified	 through	 flow	 cytometry.	 The	 FITC-NanoMBG	
fluorescence	was	 detected	 in	 a	 FACScalibur	 Becton	 Dickinson	 flow	 cytometer	with	 a	
530/30	filter,	exciting	the	sample	at	488	nm.	Data	acquisition	and	flow	cytometric	analysis	
conditions	were	set	through	negative	and	positive	controls	using	the	CellQuest	Program	of	
Becton	Dickinson	and	maintained	for	all	measurements.	For	each	sample,	104	cells	were	
analyzed	to	ensure	a	correct	statistical	significance.	

For	confocal	microscopy	 studies,	EPCs	were	cultured	on	circular	glass	coverslips	
in	the	presence	of	50	µg/mL	of	FITC-NanoMBGs	for	24	h.	Afterward,	cells	were	fixed	
with	paraformaldehyde	(3.7%)	and	permeated	with	500	µL	of	Triton-X100	(0.1%	in	PBS).	
After	20	min	of	incubation	with	BSA	(1%	in	PBS),	samples	were	stained	with	rhodamine–	
phalloidin	1:40	(100	µL),	washed	with	PBS,	and	stained	with	100	µL	of	3	µM	DAPI.	Finally,	
samples	were	observed	by	using	an	Olympus	FV1200	confocal	 laser	scanning	microscope.	
FITC	 fluorescence	was	excited	at	488	 nm	and	measured	at	491–586	 nm.	Rhodamine	
fluorescence	was	excited	at	546	nm	and	detected	at	600–620	nm.	DAPI	fluorescence	was	
excited	at	405	nm	and	detected	at	420–480	nm.	

To	 identify	 the	endocytic	mechanisms	via	which	FITC-NanoMBGs	were	 incorporated	
by	EPCs,	the	treatment	with	six	specific	endocytosis	inhibitors	was	carried	out	before	
adding	the	nanoparticles,	maintaining	the	cells	for	2	h	under	the	conditions	described	
above.	The	endocytosis	inhibitors	were	as	follows:	23	µM	wortmannin	(Enzo	Life	Sciences,	
Barcelona,	Spain),	3.7	µM	genistein	(Enzo	Life	Sciences,	Barcelona,	Spain),	20	µM	cytocha-	
lasin	B	(MP	Biomedicals,	Eschwege,	Germany),	4	µM	cytochalasin	D	(MP	Biomedicals,	
Eschwege,	Germany),	3.7	µM	phenylarsine	oxide	(PAO,	Sigma–Aldrich	Corporation,	St.	
Louis,	MO,	USA),	and	30	µM	chlorpromazine	(Enzo	Life	Sciences,	Barcelona,	Spain).	Then,	
50	µg/mL	of	FITC-NanoMBGs	were	added	to	the	medium	and	cells	were	maintained	for	
30	min	under	the	conditions	described	above.	Finally,	cells	were	collected	with	trypsin-	
EDTA	(0.25%),	and	the	FITC-NanoMBG	incorporation	in	each	case	was	quantified	by	flow	
cytometry.	 Controls	 without	 inhibitors	 were	 carried	 out	 in	 parallel.	 The	 dose	 of	 each	
inhibitor	was	chosen	according	to	previous	studies	[25,33–37].	

	
2.5. Evaluation of VEGFR2 Expression in EPCs after Treatment with NanoMBGs and 
NanoMBG-IPs 

EPCs	were	cultured	in	the	presence	of	50	µg/mL	of	unloaded	and	IP-loaded	nanospheres	
(NanoMBGs	and	NanoMBG-IPs,	respectively)	for	10	days	under	the	conditions	described	
above,	refreshing	the	culture	medium	with	nanospheres	every	3	days.	To	evaluate	the	
intracellular	action	of	ipriflavone	on	the	differentiation	of	EPCs,	cells	were	harvested	with	
trypsin-EDTA	(0.25%),	and	VEGFR2	expression	was	quantified	by	flow	cytometry	as	a	specific	
marker	of	EPC	differentiation	after	immunostaining	with	the	corresponding	antibody	as	
described	above	(Section	2.3).	

	
2.6. Culture, M1/M2 Stimulation, and Treatment of RAW 264.7 Macrophages with NanoMBGs 
and NanoMBG-IPs. Treatment of EPCs with Macrophage Conditioned Media to Evaluate 
VEGFR2 Expression 

RAW	264.7	macrophages	(American	Type	Culture	Collection,	ATCC)	were	seeded	in	
six-well	culture	plates	(Corning	Inc.,	Corning,	NY,	USA),	at	a	density	of	105	 cells/mL,	in	
2	mL	of	Dulbecco’s	modified	Eagle	medium	(DMEM)	supplemented	with	10%	fetal	bovine	
serum	(FBS,	Gibco,	BRL),	1	mM	L-glutamine	(BioWhittaker	Europe,	Verviers,	Belgium),	
penicillin	(200	µg/mL,	BioWhittaker	Europe,	Belgium),	and	streptomycin	(200	µg/mL,	
BioWhittaker	 Europe,	 Belgium)	 at	 37	 ◦C	 under	 a	 CO2	(5%)	 atmosphere.	Cells	were	
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treated	for	24	h	in	the	absence	or	in	the	presence	of	50	µg/mL	of	unloaded	and	IP-loaded	
nanospheres	 (NanoMBGs	 and	 NanoMBG-IPs,	 respectively)	 in	 basal	 or	 stimulated	 condi-	
tions	in	order	to	induce	the	polarization	of	macrophages	toward	M1	or	M2	phenotypes.	To	
induce	the	M1	phenotype,	macrophages	were	culture	in	the	presence	of	E. coli lipopolysac-	
charide	 (LPS,	250	ng/mL,	Sigma-Aldrich	Corporation,	St.	 Louis,	MO,	USA)	 [38].	 To	induce	
the	M2	phenotype,	macrophages	were	 culture	 in	 the	 presence	 of	 interleukin-10	 (IL-10,	
40	 ng/mL,	 BioLegend,	 San	 Diego,	 CA,	 USA)	 [39].	 After	 these	 treatments,	 media	 were	
aspirated	 and	 kept	 at	 20	 ◦C	until	 use.	 	 	EPCs	 were	 cultured	 in	 six-well	 culture	 plates	
(15	 103	cells/well)	and	treated	for	10	days	with	these	conditioned	media	from	basal,	M1,	
and	M2	macrophages	to	evaluate	their	effects	on	VEGFR2	expression	by	flow	cytometry	as	
described	above	(Section	2.3).	The	conditioned	medium	was	changed	every	3	days.	

	
2.7. Coculture of EPCs and RAW 264.7 Macrophages in the Presence of NanoMBGs and 
NanoMBG-IPs. Evaluation of VEGFR2 Expression in EPCs and CD206 Expression in RAW 264.7 
Macrophages 

EPCs	were	seeded	in	six-well	culture	plates	at	a	density	of	15	103	cells/well.	Simul-	
taneously,	RAW	264.7	cells	were	seeded	in	transwell	inserts	(0.4	µm	pore	size,	Corning	Inc.,	
Corning,	NY,	USA)	at	a	density	of	15	103	cells/transwell	in	1.3	mL	of	the	same	culture	
medium	and	placed	into	the	six-well	culture	plates	containing	seeded	EPCs	(Scheme	1).	
For	coculture,	we	used	a	medium	composed	of	50%	DMEM	and	50%	EGM-2,	having	previ-	
ously	verified	that	both	cell	types	proliferate	adequately.	These	cocultures	were	carried	
out	in	the	presence	or	the	absence	of	50	µg/mL	of	NanoMBGs	without	or	with	ipriflavone	
(NanoMBG-IPs)	for	7	days	at	37	◦C	under	a	CO2	(5%)	atmosphere.	In	parallel,	EPCs	and	
macrophages	were	cultured	alone	in	wells	and	transwell	inserts,	respectively,	as	controls.	
After	coculturing,	EPCs	and	macrophages	were	washed	with	PBS,	harvested	using	0.25%	
trypsin-EDTA	solution	and	cell	scrapers,	respectively,	centrifuged	at	310	g for	10	min,	
and	resuspended	in	PBS	for	the	analysis	of	the	expression	of	VEGFR2	in	EPCs	and	CD206	
in	RAW	264.7	macrophages	by	flow	cytometry.	VEGFR2	expression,	as	a	specific	marker	
of	EPCs	differentiation	 into	mature	endothelium,	was	evaluated	by	 flow	cytometry	as	
described	above	(Section	2.3).	CD206	expression,	as	a	specific	marker	of	M2	macrophage	
phenotype	[40],	was	quantified	by	flow	cytometry	as	described	below.	After	detachment	
and	centrifugation,	macrophages	were	incubated	in	45	µL	of	staining	buffer	(PBS,	2.5%	
FBS	Gibco,	BRL	and	0.1%	sodium	azide,	Sigma-Aldrich	Corporation,	St.	Louis,	MO,	USA)	
with	5	µL	of	normal	mouse	serum	inactivated	for	15	min	at	4	◦C	in	order	to	block	the	Fc	
receptors	on	the	macrophage	plasma	membrane,	before	adding	the	primary	antibody,	and	
to	prevent	nonspecific	binding.	Then,	cells	were	incubated	with	FITC	anti-mouse	CD206	
(15	µg/mL,	BioLegend,	San	Diego,	CA,	USA)	for	30	min	in	the	dark.	Labeled	cells	were	
analyzed	using	a	FACSCalibur	flow	cytometer.	FITC	fluorescence	was	excited	at	488	nm	
and	measured	with	a	530/30	band	pass	filter.	

The	effects	of	NanoMBGs	and	NanoMBG-IPs	on	the	expression	of	VEGFR2	and	
CD206	in	EPC/macrophage	cocultures	were	compared	with	the	expression	of	these	spe-	
cific	markers	when	EPCs	were	cocultured	with	M2d	angiogenic	macrophages.	M2d	an-	
giogenic	macrophages	were	obtained	from	RAW	264.7	macrophages	treated	with	5’-N-	
ethyl-carboxamido-adenosine	(NECA,	1	µM,	MedChemExpress,	Monmouth	Junction,	NJ,	
USA)/E. coli LPS	(100	ng/mL,	Sigma-Aldrich	Corporation,	St.	Louis,	MO,	USA)	[12].	
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Scheme 1. Cocultures	of	endothelial	progenitor	cells	(EPCs)	and	RAW	264.7	macrophages	in	the	
presence	of	50	µg/mL	of	NanoMBG	nanospheres	with	or	without	ipriflavone.	

2.8. Statistics 
Results	were	expressed	as	the	means	of	three	identical	experiments	with	their	corre-	

sponding	 standard	 deviations,	 analyzed	 using	 the	 22nd	 version	 of	 Statistical	 Package	 for	
the	Social	Sciences	(SPSS).	Statistical	comparisons	were	carried	out	by	one-way	analysis	of	
variance	 (ANOVA),	 and	 Scheffé and	 Games–Howell	 tests	were	 used	 for	 post-hoc	 analysis	
of	differences	between	study	groups,	considering	p <	0.05	as	statistically	significant.	

3. Results and Discussion 
3.1. Characterization of Mesoporous Nanospheres 

Figure	 1a,b	 show	 representative	 SEM	 and	 TEM	 images	 obtained	 from	 Nano-MBG	
samples,	 i.e.,	 before	 loading	with	 ipriflavone.	 The	 particles	 showed	 an	 external	 spherical	
morphology	(Figure	1a)	and	a	mesoporous	structure	consisting	of	a	hollow	core	surrounded	
by	a	 radial	mesoporous	shell	 (Figure	1b).	Subsequent	TEM	observations	after	 the	 loading	
process	indicated	a	significant	loss	of	mesoporous	structure	because	of	drug	loading	process	
(Figure	 1c).	 The	 amount	 of	 loaded	 ipriflavone	was	 19.3%			 1.7%	 (wt.%)	 as	 determined	
by	 thermogravimetric	analysis,	pointing	out	 that	 the	mesoporous	structure	 introduced	by	
the	organic	 templates	was	appropriate	 for	 the	use	of	Nano-MBG	particles	as	matrices	 for	
loading	this	antiosteoporotic	drug.	

3.2. Differentiation and Phenotypic Characterization of EPCs 
EPCs	are	considered	a	promising	cell	strategy	for	tissue	engineering	applications	

due	to	their	highly	proliferative	and	antithrombogenic	behavior	[41,42].	This	cell	type	
can	be	easily	obtained	from	peripheral	blood	[26,27],	 and	 it	is	very	appropriate	as	an	
in	vitro	experimental	model	for	the	study	of	the	angiogenic	potential	of	different	bioma-	
terials	[19,21,43,44].	In	this	work,	after	isolating	EPCs	from	porcine	peripheral	blood	and	
culturing	for	23	and	30	days	in	EGM-2	differentiation	medium,	the	expression	of	CD31,	
CD34,	VEGFR2,	 eNOS,	 and	vWF,	as	endothelial	phenotype	markers,	 	was	analyzed	by	
flow	cytometry.	
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Figure 1. Representative	 SEM	micrograph	 obtained	 from	 Nano-MBGs	 (a).	 Representative	 TEM	
images	of	Nano-MBGs	before	loading	with	ipriflavone	(b)	and	after	loading	with	iproflavone	(Nano-	
MBG-IPs)	(c).	

As	observed	in	Figure	2,	the	expression	of	the	endothelial	phenotype	markers	signifi-	
cantly	increased	in	a	time-dependent	manner,	thus	indicating	the	correct	differentiation	of	
the	 EPCs	 toward	 a	 mature	 endothelial	 phenotype.	When	 comparing	 the	 values	 obtained	
at	 23	 and	 30	 days,	 VEGFR2	 and	 vWF	 (Figure	 2B)	 showed	 more	 significant	 increases	 in	
comparison	 to	 the	 other	markers	 CD31,	CD34,	 and	 eNOS	 (Figure	 2A).	 According	 to	 these	
results	and	considering	 that	 the	expression	of	VEGFR2	is	directly	 related	 to	angiogenesis,	
VEGFR2	was	chosen	as	a	reference	marker	to	assess	the	potential	angiogenic	effect	of	
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ipriflavone-loaded	nanospheres	(NanoMBG-IPs)	on	EPCs	after	30	days	of	differentiation,	
as	well	as	the	modulating	role	of	M1	and	M2	macrophages	on	them.	

	

Figure 2. Phenotypic	characterization	of	EPCs	in	culture.	The	expression	of	(A)	CD31,	CD34,	and	eNOS	and	(B)	VEGFR2	
and	vWF,	was	evaluated	in	EPCs	as	endothelial	phenotype	markers	by	immunofluorescence	labeling	and	flow	cytometry	
after	23	and	30	days	of	differentiation.	 In	each	sample,	10,000	cells	were	analyzed.	Statistical	significance:	***	p <	0.005.	

	
3.3. Incorporation of FITC-Labeled NanoMBGs by EPCs and Endocytic Mechanisms 

To	evaluate	the	incorporation	of	NanoMBGs	by	EPCs,	these	nanospheres	were	la-	
beled	with	FITC.	EPCs	were	cultured	for	24	h	and	then	treated	with	50	µg/mL	of	FITC-	
NanoMBGs	for	30,	60,	and	90	min	in	order	to	quantify	the	amount	of	intracellular	uptake	
of	this	nanomaterial	by	flow	cytometry.	Figure	3A	shows	the	intracellular	fluorescence	
intensity	of	EPCs	after	this	treatment,	evidencing	a	fast	and	time-dependent	uptake	of	
FITC-NanoMBGs,	in	agreement	with	previous	studies	carried	out	with	these	nanospheres	
in	other	cell	types	[25,45].	Moreover,	confocal	microscopy	studies	were	carried	out	after	
treatment	of	EPCs	with	50	µg/mL	of	FITC-NanoMBGs	for	24	h	to	observe	the	intracellular	
uptake	of	this	nanomaterial	and	to	evaluate	if	its	incorporation	could	damage	the	cytoskele-	
ton	structure.	Figure	4	shows	the	abundance	of	nanospheres	into	the	cytoplasm	of	EPCs	
and	the	integrity	of	their	morphology	without	cytoskeleton	alterations	after	the	uptake.	

On	the	other	hand,	to	identify	the	endocytic	mechanisms	via	which	these	nanospheres	
are	 incorporated	 by	EPCs,	 six	endocytosis	 inhibitors	 (i.e.,	wortmannin,	genistein,	 cytocha-	
lasin	B,	cytochalasin	D,	phenylarsine	oxide,	and	chlorpromazine)	were	used	before	the	
addition	of	FITC-NanoMBGs.	Since	these	agents	affect	different	proteins,	thus	blocking	spe-	
cific	endocytic	mechanisms,	their	use	indirectly	provides	information	on	the	pathways	that	
could	be	involved	in	the	entry	of	these	nanospheres.	In	this	sense,	when	the	inhibitor	used	
decreases	the	uptake	of	nanospheres,	the	blocked	mechanism	constitutes	an	entry	pathway.	
In	contrast,	if	the	inhibitor	does	not	decrease	the	incorporation	of	the	nanospheres,	that	
specific	mechanism	that	has	been	blocked	by	the	inhibitor	is	not	involved	in	the	nanosphere	
entry.	The	dose	of	each	inhibitor	was	chosen	according	to	previous	studies	[25,33–37].	As	it	
can	be	observed	in	Figure	3B,	all	inhibitors	except	cytochalasin	D	significantly	decreased	the	
incorporation	of	FITC-NanoMBGs,	demonstrating	that	this	nanomaterial	is	incorporated	
into	EPCs	via	several	uptake	mechanisms.	
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Figure 3. (A)	 Incorporation	of	FITC-NanoMBGs	by	EPCs	evaluated	by	flow	cytometry.	Fluorescence	 intensity	of	EPCs	with	
intracellular	FITC-NanoMBGs	after	treatment	with	50	µg/mL	for	different	times	(30,	60,	and	90	min).	Statistical	significance:	
***	p <	0.005.	(B)	Effects	of	specific	endocytosis	inhibitors	on	FITC-NanoMBG	incorporation	by	EPCs.	EPCs	were	treated	
for	2	h	with	each	inhibitor	before	treatment	with	50	µg/mL	FITC-NanoMBGs	for	30	min.	FITC-NanoMBG	incorporation	
in	each	case	was	quantified	by	flow	cytometry.	Control	cells	without	inhibitors	were	carried	out	in	parallel.	 C	=	control	
cells,	W	=	cells	 treated	with	wortmannin,	G	=	cells	 treated	with	genistein,	CB	=	cells	 treated	with	cytochalasin	B,	CD	=	
cells	treated	with	cytochalasin	D,	PAO	=	cells	treated	with	phenylarsine	oxide,	Chl	=	cells	treated	with	chlorpromazine.	
Statistical	significance:	*	p <	0.05,	***	p <	0.005.	

	

Figure 4. Incorporation	of	FITC-NanoMBGs	by	EPCs	observed	by	confocal	microscopy.	Images	of	
EPCs	after	24	h	of	incubation	with	50	µg/mL	of	FITC-NanoMBGs.	Nuclei	were	stained	with	DAPI	
(blue),	F-actin	filaments	were	stained	with	rhodamine-phalloidin	(red),	and	FITC-NanoMBGs	are	
observed	in	green.	

	
Specifically,	wortmannin	inhibits	phosphoinositide	3-kinase	(PI3K)	and	phosphoinosi-	

tide	4-kinase	(PI4K)	[33],	which	play	important	roles	in	cell	adhesion,	proliferation,	motility,	
apoptosis,	and	cytoskeletal	organization,	 impacting	 the	phagocytosis	mechanisms	[46].	On	
the	 other	 hand,	 genistein	 produces	 inhibition	 of	 Src	 tyrosine	 kinases	and	 affects	 clathrin-	
independent	 endocytosis	 mediated	 by	 caveolae	 [36].	 Since	 wortmannin	 and	 genistein	
significantly	 decreased	 the	 incorporation	 of	 FITC-NanoMBGs	by	EPCs	 (p <	0.005),	we	 can	
conclude	that	phagocytosis	and	caveolae-mediated	uptake	are	mechanisms	involved	in	the	
uptake	of	these	nanospheres	by	this	cell	type.	

Cytochalasins	B	and	D	inhibit	macropinocytosis	via	actin	polymerization	blockage,	
preventing	microfilament	action	[35,36].	These	inhibitors	slightly	decreased	the	nanoma-	
terial	uptake,	but	only	the	effect	of	cytochalasin	B	was	significant	at	these	experimental	
conditions	(p <	0.05).	Similar	results	were	obtained	in	a	previous	study,	when	the	effect	of	
these	inhibitors	on	FITC-NanoMBG	incorporation	by	pre-osteoblasts	was	analyzed	[25].	
Phenylarsine	oxide	 (PAO),	an	 inhibitor	of	 clathrin-dependent	endocytosis	 [34,47,48],	and	
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chlorpromazine,	 also	 an	 inhibitor	 of	 clathrin-mediated	 endocytosis	 [35],	 induced	 more	
significantly	pronounced	effects	than	the	other	agents,	evidencing	that	clathrin-dependent	
endocytosis	is	the	main	entry	mechanism	of	FITC-NanoMBGs	into	EPCs.	

	
3.4. Effects of NanoMBGs and NanoMBG-IPs on VEGFR2 Expression in EPCs. Modulating Role 
of M1 and M2 Macrophages 

After	demonstration	of	an	efficient	intracellular	incorporation	of	FITC-NanoMBGs	into	
EPCs	 by	 flow	 cytometry	 and	 confocal	 microscopy	 and	 elucidation	 of	 the	 entry	 pathways	
of	 this	 nanomaterial	 into	 these	 cells,	 the	 effect	 of	 unloaded	 (NanoMBGs)	 and	 ipriflavone-	
loaded	 nanospheres	 (NanoMBG-IPs)	 on	 the	 differentiation	 process	 of	 EPCs	was	 analyzed	
by	 studying	 VEGFR2	 expression	 as	 a	 specific	 marker	 of	 endothelial	 differentiation.			As	
it	 can	 be	 observed	 in	 Figure	 5A,	 the	 uptake	 of	 NanoMBGs	 and	 NanoMBG-IPs	 induced	
significant	 increases	 in	 the	 percentage	 of	 VEGFR2+	 EPCs	 compared	 to	 control	 cells	 after	
10	 days	 of	 treatment	with	 50	µg/mL	 of	 these	 nanomaterials.	 These	 results	 evidence	 the	
ability	 of	 these	 mesoporous	 nanospheres,	 even	 without	 the	 drug,	 to	 stimulate	 VEGFR2	
expression	 in	 EPCs	 and	 highlight	 their	 potential	 action	 on	 angiogenesis.	This	 effect	 was	
more	 pronounced	 with	 NanoMBG-IPs	 than	 with	 NanoMBGs,	 thus	 indicating	 the	 efficient	
intracellular	 release	 of	 IP	 from	 these	 nanospheres	 and	 its	 positive	 in	 vitro	 effect	 on	 the	
differentiation	 of	 EPCs	 toward	 more	 mature	 endothelial	 phenotypes.	 These	 data	 are	 in	
consonance	with	results	obtained	by	us	and	other	authors	in	relation	to	the	stimulation	of	
osteogenesis	and	angiogenesis	by	delivering	Si	ions	and	functional	drugs	from	mesoporous	
silica	 nanospheres	 [23,25,49].	 Moreover,	 since	 macrophages	 secrete	 growth	 factors	 and	
other	 molecules	 to	 stimulate	 angiogenesis	 depending	 on	 their	 phenotype	 and	 activation	
state	[5,6],	we	wanted	 to	assess	 the	 modulating	 role	 of	 conditioned	 media	 from	 basal,	
M1,	 and	 M2	 macrophages	 on	 the	 differentiation	 of	 EPCs	 and	 the	 effects	 of	 the	 previous	
24	 h	 treatment	 of	 these	 macrophages	 with	 50	 µg/mL	 of	 NanoMBGs	 and	 NanoMBG-IPs.	
Figure	 5B–D	 show	 the	 percentages	 of	 VEGFR2+	 EPCs	after	 10	 days	 in	 the	 presence	 of	 the	
following	 macrophage	 conditioned	 media:	 (B)	 treatment	 with	 culture	 media	 from	 basal	
macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	or	in	the	presence	of	50	µg/mL	of	
NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs;	(C)	treatment	with	culture	media	from	E. coli LPS-stimulated	
M1	macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	or	in	the	presence	of	50	µg/mL	
of	 NanoMBGs	 or	 NanoMBG-IPs;	 (D)	 treatment	 with	 culture	 media	 from	 IL-10-stimulated	
M2	macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	or	in	the	presence	of	50	µg/mL	
of	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs.	

The	 treatment	 of	 EPCs	 for	 10	 days	with	 culture	media	 from	basal,	 M1,	 and	M2	
macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	of	nanospheres	induced	signifi-	
cant	increases	in	the	percentage	of	VEGFR2+	EPCs	(control	bar	in	Figure	5B–D)	compared	to	
control	cells	(control	bar	in	Figure	5A).	However,	these	increases	were	less	pronounced	than	
the	increments	produced	by	the	direct	treatment	of	EPCs	with	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs	
(NanoMBGs	bar	and	NanoMBG-IPs	bar	in	Figure	5A).	The	similar	effect	of	culture	media	
from	control	macrophages	in	basal	conditions	or	in	both	stimulated	conditions	(stimulation	
towards	M1	or	towards	M2)	demonstrates	that	the	modulatory	effect	of	macrophages	on	
EPCs	differentiation	is	related	to	macrophage	intervention	per se,	independently	of	the	
existence	or	not	of	stimuli	and	the	type	of	stimulus	used	in	these	assays.	When	we	inves-	
tigated	the	effect	of	conditioned	media	from	macrophages	previously	treated	with	both	
NanoMBGs	and	NanoMBG-IPs	(NanoMBGs	bar	and	NanoMBG-IPs	bar	in	Figure	5B–D),	
similar	results	were	obtained,	thus	indicating	that	the	pretreatment	of	macrophages	with	
these	nanospheres	under	basal	or	stimulated	conditions	does	not	change	the	effect	induced	
by	macrophage-released	mediators	on	VEGFR2	expression.	Previous	studies	evidenced	
that	these	NanoMBGs	did	not	induce	macrophage	polarization	toward	the	M1	proinflam-	
matory	 phenotype,	 favoring	 the	M2	 reparative	 phenotype	 and	 increasing	 the	macrophage	
response	capability	against	stimuli	such	as	LPS	and	IL-4	[23].	
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Figure 5. Effects	 of	 unloaded	 (NanoMBGs)	and	 ipriflavone-loaded	 nanospheres	 (NanoMBG-IPs)	 on	VEGFR2	expression	 in	
EPCs	and	modulating	role	of	M1	and	M2	macrophages.	Percentages	of	VEGFR2+	EPCs	were	analyzed	by	flow	cytometry	
after	10	days	of	treatment	under	the	following	conditions:	(A)	direct	treatment	with	50	µg/mL	of	either	NanoMBGs	or	
NanoMBG-IPs;	(B)	treatment	with	culture	media	of	basal	macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	or	in	
the	presence	of	50	µg/mL	of	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs;	(C)	treatment	with	culture	media	of	E. coli LPS-stimulated	M1	
macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	or	in	the	presence	of	50	µg/mL	of	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs;	
(D)	treatment	with	culture	media	of	IL-10-stimulated	M2	macrophages	previously	cultured	for	24	h	in	the	absence	or	in	the	
presence	of	50	µg/mL	of	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs.	 Statistical	 significance:	 ***	 p <	 0.005	 (comparisons	 with	 control	
EPCs	directly	treated	with	either	NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs),	###	p <	0.005	(comparison	with	EPCs	 in	the	same	culture	
conditions	without	macrophage	conditioned	medium).	

	
3.5. Effects of NanoMBGs and NanoMBG-IPs on VEGFR2 and CD206 Expression in Cocultured 
EPCs and RAW 264.7 Macrophages, Respectively 

Next,	we	analyzed	the	effect	of	NanoMBGs	and	NanoMBG-IPs	in	cocultures	of	EPCs	
and	RAW	264.7	macrophages,	 so	 that	 they	 could	maintain	 communication	with	 each	
other.	These	cocultures	were	carried	out	in	the	presence	or	the	absence	of	50	µg/mL	of	
NanoMBGs	or	NanoMBG-IPs	 for	7	days.	After	coculture,	EPCs	and	macrophages	were	
harvested	 separately	 for	 the	 analysis	 of	 VEGFR2	 and	 CD206	 expression	 in	 EPCs	 and	
RAW	264.7	macrophages,	respectively.	EPCs	and	macrophages	cultured	alone	served	as	
controls.	The	expression	of	these	specific	markers	when	EPCs	were	cocultured	with	M2d	
angiogenic	macrophages	obtained	from	RAW	264.7	macrophages	treated	with	1	µM	NECA,	
and	100	ng/mL	of	E. coli LPS	was	also	used	for	comparison.	

As	can	be	observed	in	Figure	6,	the	coculture	of	EPCs	with	control	RAW	macrophages	
or	M2d	angiogenic	macrophages	produced	a	decrease	or	increase	in	VEGFR2	expression,	
respectively,	when	compared	to	monocultured	EPCs.	Although	these	changes	were	not	
statistically	significant,	they	are	in	line	with	previous	results	by	other	authors	who	demon-	
strated	that	anti-inflammatory	M2,	but	not	proinflammatory	M1	macrophages,	promote	
angiogenesis	in	vivo	[50,51].	

The	 presence	 of	 either	 NanoMBGs	 or	 NanoMBG-IPs	 in	 the	 EPC/RAW	 coculture	
induced	pronounced	and	 significant	 increases	 in	 the	percentage	of	VEGFR2+	 EPCs,	 in	
agreement	with	results	obtained	with	monocultured	EPCs	(Figure	5).	Again,	these	data	
demonstrate	 the	angiogenic	effect	of	 this	nanomaterial,	 regardless	of	 the	presence	of	
ipriflavone.	 A	 nonsignificant	 increase	was	 observed	 in	 the	 presence	 of	NanoMBG-IPs	
compared	to	NanoMBG;	however,	it	appears	that,	under	these	coculture	conditions,	the	
action	of	the	drug	is	masked	due	to	the	presence	of	macrophages	in	the	coculture,	which	
also	incorporate	the	nanospheres	and	do	not	allow	the	effect	of	the	drug	to	be	appreciated.	
Under	these	experimental	conditions,	only	 the	angiogenic	 effect	of	 the	nanomaterial	 itself	
is	evident.	These	results	are	in	agreement	with	the	data	in	Figure	5,	which	shows	a	similar	
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effect	of	the	conditioned	media	from	macrophages	previously	treated	with	both	NanoMBGs	
and	NanoMBG-IPs	on	VEGFR2	expression	in	EPCs,	thus	indicating	that	the	presence	of	the	
drug	in	the	nanospheres	does	not	change	the	effect	of	macrophages	on	VEGFR2	expression	
by	EPCs.	

	

Figure 6. Effects	 of	 unloaded	 (NanoMBGs)	 and	 ipriflavone-loaded	 nanospheres	 (NanoMBG-IPs)	 on	
VEGFR2	expression	 in	EPCs	 cocultured	with	RAW	264.7	macrophages.	Percentages	of	VEGFR2+	

EPCs	after	7	days	under	the	following	conditions:	(A)	EPCs	in	monoculture;	(B)	EPCs	cocultured	with	
RAW	264.7	macrophages	in	the	absence	of	nanospheres	and	without	stimuli;	(C)	EPCs	cocultured	
with	M2d	angiogenic	macrophages	obtained	from	RAW	264.7	macrophages	treated	with	1	µM	NECA	
and	100	ng/mL	of	E. coli LPS;	(D)	EPCs	cocultured	with	RAW	264.7	macrophages	in	the	presence	
of	50	µg/mL	of	NanoMBGs;	(E)	EPCs	cocultured	with	RAW	264.7	macrophages	in	the	presence	of	
50	µg/mL	of	NanoMBG-IPs.	Statistical	significance:	###	p <	0.005,	##	p <	0.01	(comparisons	with	
EPC	RAW).	

	
Figure	7	shows	the	effect	of	NanoMBGs	and	NanoMBG-IPs	on	CD206	expression	in	

RAW	264.7	macrophages	cocultured	with	EPCs.	Although	coculture	of	EPCs	with	control	
RAW	macrophages	did	not	 induce	changes	in	the	percentage	of	CD206+	macrophages,	
when	EPCs	were	cocultured	with	M2d	angiogenic	macrophages,	a	significant	increase	in	
this	parameter	was	observed	when	compared	to	monocultured	control	RAW	264.7	cells.	
This	result	is	consistent	with	the	role	of	CD206	as	a	specific	marker	for	M2	macrophage	
phenotype	[40].	On	the	other	hand,	the	presence	of	NanoMBGs	without	IP	in	the	RAW/EPC	
coculture	induced	a	significant	increase	of	the	percentage	of	CD206+	macrophages	when	
compared	to	control	RAW	264.7	cells	in	monoculture	and	in	coculture	with	EPCs	according	
to	previous	studies	[23].	The	treatment	of	RAW/EPC	cocultures	with	NanoMBG-IPs	also	
produced	an	increase	in	the	CD206+	percentage,	but	this	was	not	statistically	significant,	
thus	 revealing	 that	 it	 is	 the	nanomaterial	 itself,	 and	 not	 the	drug,	which	 induces	 this	
marker	increase	in	macrophages.	Although	the	beneficial	role	of	ipriflavone	preventing	
osteoporosis	has	been	evidenced	[23–25],	data	on	the	effects	of	this	drug	on	macrophages	
are	very	scarce.	Thus,	even	when	flavonoids	can	inhibit	enzymes	or	transcription	factors	
relevant	in	inflammation	processes	[52],	Masilamani	et	al.	indicated	that	ipriflavone	had	
no	effect	in	the	suppression	of	effector	cells	of	allergies	[53].	Further	studies	are	needed	to	
understand	how	ipriflavone	acts	on	macrophages	and	other	cell	types.	
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Figure 7. Effects	 of	 unloaded	 (NanoMBGs)	and	 ipriflavone-loaded	 nanospheres	 (NanoMBG-IPs)	
on	CD206	expression	in	RAW	264.7	macrophages	 cocultured	with	EPCs.	Percentages	of	CD206+	

macrophages	after	7	days	under	the	following	conditions:	(A)	RAW	264.7	macrophages	 in	monocul-	
ture;	(B)	RAW	264.7	macrophages	cocultured	with	EPCs	 in	the	absence	of	nanospheres	and	without	
stimuli;	 (C)	M2d	angiogenic	macrophages	obtained	from	RAW	264.7	macrophages	treated	with	
1	µM	NECA	and	100	ng/mL	of	E. coli LPS	and	cocultured	with	EPCs;	(D)	RAW	264.7	macrophages	
cocultured	with	EPCs	in	the	presence	of	50	µg/mL	of	NanoMBGs;	(E)	RAW	264.7	macrophages	co-	
cultured	with	EPCs	in	the	presence	of	50	µg/mL	of	NanoMBG-IPs.	Statistical	significance:	**	p <	0.01	
(comparisons	with	control	RAW	cells	in	monoculture).	

4. Conclusions 
Our	study	evidences	the	great	potential	of	unloaded	and	ipriflavone-loaded	meso-	

porous	nanospheres	to	promote	the	expression	of	VEGFR2,	directly	related	to	angiogenesis,	
after	their	incorporation	by	endothelial	progenitor	cells	(EPCs).	The	pathways	involved	
in	the	entry	of	these	nanospheres	into	EPCs	include	clathrin-dependent	endocytosis,	as	
the	main	entry	mechanism,	as	well	as	phagocytosis	and	caveolae-mediated	uptake.	The	
treatment	of	EPCs	with	culture	media	from	basal,	M1,	and	M2	macrophages	and	studies	
with	cocultures	of	EPCs	with	macrophages	in	the	absence	and	presence	of	these	nanomate-	
rials	confirmed	the	maintenance	of	their	angiogenic	effect	on	EPCs	even	in	the	presence	of	
phagocytic	cells.	Further	studies	with	in	vivo	models	will	be	conducted	to	determine	the	
benefits	of	these	nanospheres	for	bone	tissue	regeneration	via	induction	of	both	osteogene-	
sis	and	angiogenesis.	
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Cap. II. Resultados 

RESPUESTA DE LINFOCITOS TH2 A NANOESFERAS DE SÍLICE MESOPOROSA 
 
RESUMEN 
 
Las nanoesferas de vidrio mesoporoso bioactivo (nanoMBGs) tienen un gran potencial 
para su aplicación clínica, especialmente para el tratamiento de enfermedades como la 
osteoporosis, el cáncer y procesos infecciosos.  
La biocompatibilidad y la adecuada respuesta celular para la que ha sido diseñado el 
nanomaterial, son cruciales en el éxito o fracaso funcional del nanomaterial una vez 
incorporado en el organismo. Estudios recientes han revelado que la interacción de los 
biomateriales con las células inmunitarias del huésped, entre las que se incluyen las 
APCs, los linfocitos T y B, puede tener implicaciones negativas para la remodelación de 
los tejidos, lo que pone de manifiesto la importancia de los estudios de 
biocompatibilidad con células del sistema inmune. Los linfocitos T, helper o 
colaboradores son células especializadas del sistema inmune, que juegan un papel 
central como mediadores de la respuesta celular dirigida principalmente contra agentes 
intracelulares. Además, son esenciales en la regulación de la respuesta inmune. 
Por ello, en el presente estudio se ha evaluado la biocompatibilidad in vitro de estas 
nanoesferas con dos tipos celulares implicados en la inmunidad adaptativa, la línea de 
linfocitos T CD4+ Th2 SR.D10 y la línea de linfocitos T CD4+ Th1 AE103. 
Los ensayos de citometría de flujo muestran que las nanopartículas fueron captadas 
rápida y eficazmente in vitro por los dos tipos de linfocitos T, Th1 y Th2, y que no fueron 
citotóxicas, ya que no tuvieron ningún efecto sobre la viabilidad, el tamaño y 
complejidad celular. El efecto significativo de la wortmanina y la clorpromazina en la 
internación de las nanoMBG-FITCs indica la implicación de la fagocitosis y la endocitosis 
dependiente de clatrina, puesto que inhibe la fosfoinositol 3-quinasa (PI3K) y el 
ensamblaje de la cubierta de clatrina, respectivamente. Además, las nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs favorecen la producción de citoquinas antiinflamatorias intracelulares, 
como la IL-4 en la línea de linfocitos T CD4+ Th2 SR.D10. Por lo tanto, los resultados 
obtenidos nos permiten concluir que la incorporación de nanoMBGs y nanoMBG-IPs no 
alteran el fenotipo reparador, característico de esta línea celular de linfocitos T 
cooperadores Th2, implicados en la reparación tisular. 
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Cap. II. Resultados 

INTRODUCCIÓN 
 
Las nanoesferas de vidrio mesoporoso bioactivo (nanoMBGs) tienen un gran potencial 
para las aplicaciones clínicas, especialmente para el tratamiento de enfermedades como 
el cáncer y procesos infecciosos368,371. Recientemente numerosos estudios se centran 
en el uso de estas nanopartículas para la administración intracelular de fármacos, ya que 
podrían reducir la toxicidad y los efectos secundarios del medicamento. Sin embargo, la 
biocompatibilidad del nanomaterial y la adecuada respuesta celular frente a este, son 
esenciales en el éxito o el fracaso funcional una vez incorporados en el organismo372. 
Por lo tanto, la evaluación in vitro de los efectos de estas nanoMBGs en el sistema 
inmunitario es un aspecto esencial que se ha abordado en el presente trabajo. 
 
La respuesta inmune comprende mecanismos de defensa tanto innatos como 
adaptativos, con la participación coordinada de diferentes poblaciones celulares. El 
sistema inmunitario innato constituye la primera línea de defensa contra los agentes 
infecciosos y las partículas extrañas. En este primer estadío intervienen neutrófilos, 
monocitos, células dendríticas y macrófagos, que llevan a cabo la fagocitosis y producen 
especies reactivas de oxígeno (ROS), péptidos antimicrobianos y mediadores 
inflamatorios.  
Una vez que el nanomaterial entra en contacto con los fluidos corporales,  puede sufrir 
cambios significativos en su superficie por la adsorción de diferentes proteínas 
plasmáticas en función de su hidrofobicidad. Así, se forma una película que recubre la 
superficie del nanomaterial, determinando el reconocimiento del material extraño y su 
posible eliminación por las células del sistema inmune innato373. 
Las nanopartículas pueden ser fagocitadas por los macrófagos o las células dendríticas, 
que son las células presentadoras de antígeno (APC), clave en la respuesta inmune, ya 
que son capaces de internar el nanomaterial, procesarlo  y presentar los antígenos  al 
resto de las células del sistema inmune, modulando de esta forma  la respuesta 
inmunitaria innata. Por ello, son cada vez más los estudios con nanopartículas centrados 
en la modulación de la inmunogenicidad y, por tanto, en la respuesta inflamatoria aguda 
y/o crónica373,375. 
 
Las APCs vinculan la respuesta inmune innata con una respuesta adaptativa específica a 
los antígenos que presentan. Estas células exponen en su superficie receptores de 
reconocimiento de patrones (PRR), que, en el caso del sistema inmune innato, 
pertenecen mayoritariamente a la familia de receptores de tipo Toll (TLRs), que 
permiten detectar patógenos invasores o signos de estrés y daño celular. La activación 
de estos receptores induce respuestas inflamatorias en leucocitos de linaje mieloide a 
través de la vía NF-κB,  induciendo la producción de citoquinas inflamatorias como IL-1, 
IL-8, TNF-a e IL-12376. Además, los TLRs activados producen la maduración y aumentan 
la expresión de moléculas coestimuladoras, como CD80, CD86 y CD40. Estas proteínas, 
expresadas en la superficie de células presentadoras de antígeno, son necesarias para la 
activación de linfocitos T, ya que aumentan la expresiónen su superficie de moléculas 
del Complejo Mayor de Histocompatibilidad (MHC tipo II), que exponen péptidos 
antigénicos377.  
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Las APCs maduras migran a los órganos linfoides secundarios, como los ganglios 
linfáticos donde actúan como APCs profesionales y estimulan a los linfocitos T naïve, 
proporcionándoles tres tipos de señales necesarias para que los linfocitos T se activen y 
se conviertan en células T efectoras376-378.  
 
Estos tres tipos de señales provienen de (Fig. 1): (i) la interacción del receptor de la célula 
T (TCR-CD3), que reconoce como  ligando a péptidos pequeños, asociados con 
moléculas del complejo principal de histocompatibilidad (MHC) en la membrana 
plasmática de macrófagos y otras células presentadoras de antígenos. En este proceso 
colaboran los correceptores CD4 o CD8 en la célula T, que estabilizan las interacciones 
mediadas por TCR y favorecen la comunicación intracelular; (ii) la señalización 
coestimulatoria mediada por las moléculas presentes en las APCs de la familia B7 (CD80, 
CD86), que actúan como ligandos de CD28, que es la principal molécula coestimuladora 
de la célula T. Este reconocimiento especifico, conduce a la proliferación de la célula T 
con capacidad de reconocer el antígeno; la tercera señal, (iii) corresponde a la 
señalización mediada por citoquinas secretadas por las APCs, que son determinantes en 
la diferenciación de la célula T. En este proceso, se produce un intercambio de señales 
entre la APC y la célula T, que conducen a la activación de los linfocitos entrando en un 
proceso de diferenciación, que determinará el tipo de célula efectora en la que se 
convertirá.  
 

 
 
Figura 1. Representación de la interacción entre una APC MCH II con un linfocito T CD4+. 
 
En el caso de las células T helper o cooperadoras con fenotipo CD4+, se puede favorecer 
la conversión en células de tipo Th1, promovida por IL-12 e IFN-ϒ, Th2 por IL-4 e IL-10, 
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o Th17 por IL-6 e IL-21 (Fig. 15 Introducción general). Cada una de estas células lleva a 
cabo respuestas inmunes específicas asociadas al tejido afectado. Otra subpoblación de 
linfocitos T CD4+ son los T reguladores (Treg) que expresan constitutivamente altas 
concentraciones del receptor CD25+ y están implicados, fundamentalmente, en 
suprimir las células T efectoras autorreactivas379-380. 
 
Recientemente, se ha descrito una subpoblación de células T CD4+ presente en los 
folículos de las células B, llamadas células T helper foliculares (Tfh), especializadas en 
colaborar con los linfocitos B para desencadenar una respuesta inmune adaptativa 
produciendo anticuerpos específicos381 (Fig. 15 Introducción general). Las células Tfh 
expresan el receptor de quimioquina CXCR5, Bcl6, PD-1, «inducible T-cell costimulator» 
(ICOS) y CD40L, y liberan interleuquina 21378,381-382. Las APCs también interactúan con 
los linfocitos T CD8+ citotóxicos para promover su función lítica efectora específica de 
antígeno. 
 
Estudios recientes en el campo de la bionanotecnología, han revelado que la interacción 
de los biomateriales con las células inmunitarias del huésped, incluidas las APCs y los 
linfocitos T y B, puede tener implicaciones negativas para la remodelación de los tejidos, 
lo que pone de manifiesto la importancia de los estudios de biocompatibilidad del 
sistema inmune169,183. 
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Resultados 
 
1. Incorporación de nanoMBG-FITCs en linfocitos Th2CD4+ SR.D10 y linfocitos Th1 CD4+ 

AE103 
 
Los linfocitos T, helper o colaboradores son células especializadas del sistema inmune, 
que juegan un papel central como mediadores de la respuesta celular dirigida 
principalmente contra agentes intracelulares. Además, son esenciales en la regulación 
de la respuesta inmune. Con el fin de evaluar la incorporación de nanoesferas por los 
linfocitos T, éstos se cultivaron durante 15, 30 y 60 min con 10, 30 y 50 μg/ml de 
nanoMBG-FITCs. La cantidad de fluorescencia en el interior celular se detectó mediante 
citometría de flujo. La Fig. 2 muestra la incorporación de nanoMBG-FITCs en una línea 
diferenciada de linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 (panel A) y una línea de linfocitos Th1 CD4+ 
AE103 (panel B). El porcentaje de células que incorporaron nanoMBG-FITCs y la 
intensidad de fluorescencia a los diferentes tiempos, se cuantificaron por citometría de 
flujo. Como se observa en la Fig. 2 paneles A y B, la incorporación de nanoMBG-FITCs en 
ambas líneas de linfocitos T fue muy rápida. En el caso de las SRD10 (panel A), dicha 
incorporación fue dependiente del tiempo y de la dosis empleada. Así, el porcentaje de 
células que incorporaron nanoMBG-FITCs tras 15, 30 y 60 minutos, fue 
significativamente mayor (p<0,005) en presencia de 30 y 50 μg/ml de nanoesferas, que 
con la dosis de 10 μg/ml. El porcentaje de incorporación con 10 μg/ml de nanoesferas 
durante 15 y 30 min de exposición no mostró diferencias estadísticamente significativas. 
Sin embargo, con esta misma dosis a 60 min, sí se observó un incremento significativo 
de este parámetro.  
En el caso de la línea de linfocitos Th1 AE103 (panel B), el porcentaje de células que 
incorporó las nanoesferas fue muy elevado, rápido e independiente de la dosis 
empleada. En cuanto a la cantidad de nanoMBG-FITCs que incorpora cada célula, tanto 
los SR.D10 como los AE103 a los 30 minutos de exposición no se habían saturado, y por 
lo tanto, no estaría produciéndose la exocitosis de las mismas, que es el proceso descrito 
para la eliminación de otras nanopartículas en células de mamíferos383. 
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Figura 2. A) Incorporación de nanoMBGs marcadas con FITC en línea de linfocitos Th2 CD4+ 
SR.D10 y B) línea de linfocitos Th1 CD4+ AE103 
 
Asimismo, se observa que la cantidad intracelular de nanoMBG-FITCs en estas células 
fue dependiente de las concentraciones empleadas, obteniéndose diferencias 
estadísticamente significativas en todos los casos (paneles A y B). 
No se observaron cambios en el tamaño y la complejidad de los linfocitos (FSC y SSC, 
respectivamente) después de la incorporación de nanoMBG-FITCs. Estos resultados 
están de acuerdo con los obtenidos en estudios previos con preosteoblastos MC3T3-E1 
en los que la incorporación de estas nanoesferas no alteraba los parámetros 
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anteriormente citados348. En este contexto, hemos observado que otros nanomateriales 
como las nanopartículas de óxido de grafeno, producen un aumento del tamaño celular 
de los preosteoblastos (FSC) sin afectar a su complejidad (SSC)384. En estudios previos 
con otra línea celular representativa de la respuesta inmune innata, los macrófagos RAW 
264.7, se observó que la exposición a nanoMBGs produjo un aumento significativo de la 
complejidad celular (SSC) debido a su incorporación por los macrófagos347. 
 
 
2. Mecanismos endocíticos para la entrada de nanoMBG-FITCs en linfocitos Th2 CD4+ 
SR.D10 
 
Para analizar los mecanismos moleculares de incorporación de nanoMBG-FITC en la 
línea Th2 CD4+ SR.D10, se utilizó un método indirecto que consiste en pretratar las 
células con cinco inhibidores específicos de diferentes mecanismos de endocitosis, antes 
de la incubación con las nanoesferas. Pasados 30 min, se cultivaron las células durante 
90 min con 50 μg/ml de nanoMBG-FITCs en presencia de cada inhibidor y se analizó la 
incorporación por citometría de flujo (Fig. 3A). De esta forma, cuando el inhibidor 
utilizado reduce la entrada de las nanoesferas, podemos concluir que este mecanismo 
ha sido bloqueado y que constituye una vía de entrada. Estudios previos nos permitieron 
seleccionar la dosis utilizada de los diferentes inhibidores sin alterar la viabilidad 
celular385-386. 
 

 
Figura 3. Mecanismos endocíticos para la entrada de nanoMBG-FITCs en linfocitos Th2 CD4+ 
SR.D10 
 
La wortmanina (inhibidor de fagocitosis mediada por PI3 quinasa), y la clorpromazina 
(inhibidor de endocitosis mediada por clatrina), disminuyeron la incorporación de 
nanoMBG-FITCs en las células Th2 CD4+ SR.D10. Esto indica que la captación de estas 
nanoesferas por la línea celular SR.D10 está mediada por mecanismos en los que 
participa la PI3 quinasa y procesos mediados por clatrina. Sin embargo, no se 
encontraron efectos significativos de la citocalasina B o D, agentes que bloquean la 
polimerización de actina e inhiben la macropinocitosis. Por otra parte, se produjo una 
mayor incorporación de nanoMBG-FITCs en las células SR.D10 en presencia de 
genisteína,lo que indica que la endocitosis mediada por caveolas no está involucrada en 
la internación de nanoMBG-FITCs en esta línea celular. La genisteína inhibe múltiples 
tirosina quinasas de la familia Src, lo que afecta a varios procesos como la endocitosis o 
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la señalización quimiotáctica, y por lo tanto la dinámica de las caveolas387. Además, la 
genisteína está implicada directamente en la polimerización de actina en las células Th2 
CD4+ de memoria388 una polimerización de actina alterada inducida por genisteína 
podría favorecer la internación de nanomateriales en la línea de células Th2 CD4+ SR.D10 
(Figura3A). Este mismo efecto se observó con nanopartículas de óxido de grafeno en 
células óseas Saos-2 después del tratamiento con genisteína386. Sin embargo, no se 
observa este efecto en la línea mieloide dendrítica DC2.4, por lo que se puede concluir 
que las diferencias en los mecanismos de internación de nanoMBG-FITCs en diferentes 
líneas celulares podría deberse a las diferencias de linaje entre las células, a la expresión 
de determinados receptores de superficie o a la sensibilidad de los mediadores de 
señales frente a los diferentes inhibidores389. La Figura 3B muestra los efectos de estos 
inhibidores específicos de endocitosis y de las nanoMBG-FITCs sobre la viabilidad celular 
de los linfocitos Th2 CD4+SR.D10, comparándolos con los controles sin inhibidores y sin 
materiales, realizados en paralelo. Aunque se obtuvieron valores de viabilidad elevados 
con esta línea linfocitaria tras estos tratamientos, la clorpromacina indujo una 
disminución significativa de este parámetro, lo que confirma una cierta citotoxicidad de 
este compuesto348. Los estudios con inhibidores no pudieron realizarse con la línea de 
linfocitos AE103 debido a su mayor sensibilidad, y a los bajos valores de viabilidad 
obtenidos con estas células. 
 
 
3. Efecto de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs en las fases del ciclo celular de 
los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 
 
Se analizaron los efectos de las nanoesferas sin cargar (nanoMBGs) y cargadas con 
ipriflavona (nanoMBG-IPs) en las fases del ciclo celular (G0/G1, S-G2/M) de linfocitos 
Th2 CD4+SR.D10 y el porcentaje de células en apoptosis (fracción SubG1) en ausencia y 
presencia de interleuquinas. La Figura 4 muestra que el tratamiento con 50 μg/ml de 
nanoesferas sin ipriflavona durante 24 h en ausencia de interleuquinas, indujo un 
incremento del porcentaje de células en las fases S-G2M, acompañado de una 
disminución de la fase G0/G1 (p < 0,005). Este efecto fue más pronunciado con las 
esferas cargadas con IP. Sin embargo, en presencia de un medio de cultivo rico en 
interleuquinas, no se obtuvieron alteraciones en ninguna de las fases, demostrando la 
importancia de este medio enriquecido en la activación de estas células (medio Click 
suplementado con FCS al 10%, 5 U/ml de mrIL-2 recombinante de ratón, 10 U/ml de 
mrIL-4 y 25 pg/ml de  mrIL-1). Además, las nanoMBGs y nanoMBG-IPs no indujeron 
apoptosis en los linfocitos, detectada como fracción SubG1, en comparación con los 
cultivos control, tanto en ausencia como en presencia de interleuquinas.  
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Figura 4. Efecto de las nanoMBGs y nanoMBG-IPs en las fases del ciclo celular de los linfocitos 
Th2 CD4+ SR.D10 
 
 
4. Efecto de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs en la proliferación de los 
linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 
 
En el presente estudio se han evaluado in vitro los efectos de las nanoesferas nanoMBGs 
y nanoMBG-IPs en la proliferación de los linfocitos Th2 tras la activación específica del 
receptor TCR-CD3 (receptor de antígeno de las células T), del receptor de superficie CD4 
(principal correceptor de células T helper o cooperadoras), y estimulando 
conjuntamente a través de TCR y CD4 (Figura 1 Introducción). La activación de los 
linfocitos promueve procesos de diferenciación que determinarán el tipo de célula en 
las que se convertirán y las citoquinas específicas que secretará.   
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Figura 5. Efecto de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs en la proliferación de los linfocitos 
Th2 CD4+ SR.D10 en condiciones basales y activados. 
 
Las células SRD10 se aislaron del clon de células T colaboradoras CD4+ de ratón, D10 
G4.1 (D10), de ahí, su denominación, "syngeneic-reactive D10". Es una línea diferenciada 
de linfocitos Th2 CD4+ que muestra hiperreactividad a los estímulos dependientes e 
independientes de TCR, lo que indica que presenta un umbral de activación más bajo 
que el clon original, y ofrece la posibilidad de cultivarlas en presencia de un medio rico 
en interleuquinas, lo que hace de esta línea celular sea un modelo experimental de gran 
interés para analizar mecanismos de activación en células T369. Por este motivo, para 
realizar los ensayos de activación, se lavaron exhaustivamente las células cultivadas para 
eliminar las interleuquinas presentes en el medio de cultivo y se sometieron a la 
estimulación con los anticuerpos mencionados anteriormente.  
Los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10  se estimularon durante 24 y 48 horas, Fig 5 paneles A y 
B respectivamente, con los anticuerpos monoclonales anti-CD3, anti-CD4 o anti 
CD3+CD4 en presencia o ausencia de nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs. Como se 
observa en la Fig 5, los linfocitos responden adecuadamente a todos los estímulos en 
presencia y ausencia de nanoMBGs y nanoMBG-IPs, por lo tanto, la presencia de estos 
nanomateriales no modifica de forma significativa las condiciones de activación de los 
linfocitos. Solo se observó un ligero incremento significativo en el caso de nanoMBG-IPs 
en condiciones basales a ambos tiempos de exposición, y tras estimular a través del 
correceptor CD4 a las 24 h. 
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Como cabía esperar, en condiciones basales sin estímulos, en ausencia de un medio rico 
en interleuquinas, la proliferación de los linfocitos fue menor que en presencia de las 
interleuquinas por lo mencionado en el apartado anterior. 
 
 
5. Efecto de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs sobre la viabilidad y la 
producción de especies reactivas de oxígeno (ROS) de los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10  
 
Aunque no se observaron efectos adversos sobre el ciclo celular y los linfocitos 
respondieron adecuadamente a todos los estímulos activadores, tanto en presencia 
como en ausencia de nanoMBGs y nanoMBG-IPs, la incorporación de nanopartículas 
podría desencadenar un incremento del contenido intracelular de especies reactivas de 
oxígeno (ROS) y la inducción de estrés oxidativo, que son los principales mecanismos de 
toxicidad propuestos para los nanomateriales390. Por otro lado, estas nanoesferas 
mesoporosas bioactivas están formadas por óxidos de silicio, calcio y fósforo, cuyos 
iones juegan un papel importante en la proliferación celular, en la homeostasis y el 
remodelado  óseo16.  
Teniendo en cuenta todos estos hechos, en el presente trabajo se ha evaluado la 
viabilidad celular y el contenido intracelular de especies reactivas de oxígeno (ROS) de 
los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 en condiciones basales y activados con anticuerpos 
específicos, el receptor de los linfocitos T (TCR-CD3), el principal correceptor de 
linfocitos Th2 (CD4), y estimulando conjuntamente a través de los dos receptores (TCR-
CD3+CD4), tras el tratamiento con nanoMBGs y nanoMBG-IPs. La presencia o ausencia 
de un medio de cultivo rico en interleuquinas y las condiciones de control celular sin 
nanoesferas, se realizaron siguiendo el mismo protocolo experimental. La Figura 
6 muestra los resultados obtenidos. En ausencia de nanoesferas, se observó un aumento 
de la intensidad de fluorescencia después de la estimulación a través del receptor de 
linfocitos TCR/CD3 y CD4 cuando se adicionan los anticuerpos monoclonales YCD3-1 
(anti-CD3e)391 y GK1.5 (anti-CD4)392 respectivamente a la línea SR.D10, lo que demuestra 
la sensibilidad del ensayo (Fig. 6A). 
Se observó un aumento significativo de ROS a nivel intracelular tras la activación de 
TCR/CD3 y de CD4 que fue revertido cuando la línea de linfocitos recibió los dos 
estímulos al mismo tiempo (Fig. 6A).  
Por otro lado, el tratamiento con 50 μg/ml de nanoesferas sin ipriflavona durante 24 h 
en ausencia de interleuquinas, indujo un incremento de ROS que se ve modulado en 
presencia de los estímulos a través de los principales receptores de linfocitos T, siendo 
significativamente apreciable en el caso de la estimulación a través del TCR/CD3. En el 
caso del tratamiento en presencia de nanoesferas con ipriflavona, se observó un patrón 
similar al obtenido en ausencia de nanoesferas, es decir, un aumento significativo de 
ROS a nivel intracelular tras la activación de TCR/CD3 y reversión del efecto cuando la 
línea de linfocitos recibió la estimulación a través de TCR/CD3 y CD4 (Fig. 6A). 
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Figura 6. Efecto de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs sobre la viabilidad y la producción 
de especies reactivas de oxígeno (ROS) de los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 en condiciones basales 
y activados. 
 
Está ampliamente demostrado que para la completa estimulación antigénica a través 
del complejo TCR/CD3 son necesarias varias moléculas coestimuladoras que se expresan 
durante la fase de timocitos inmaduros, como son los correceptores CD4 y CD8 que, 
inicialmente se expresan conjuntamente. Durante el proceso de maduración se 
selecciona una de estas glicoproteínas de superficie, dando lugar a células TCR+/CD4+ o 
células TCR+/CD8+. Las células CD4+ expresan TCRs específicos que reconocen antígenos 
presentados por el complejo mayor de histocompatibilidad MHC de clase II y ejercen 
principalmente funciones cooperadoras. Estas interacciones contribuyen a la formación 
del complejo trimolecular MHC/TCR/CD4 (Figura 5), que induce la activación de la 
quinasa p56lck, quinasa asociada intracelularmente a la región amino terminal de CD4. 
Esta señal junto con la activación de proteín tirosin quinasas (PTKs) asociadas al 
complejo TCR-CD3, como son las quinasas p59fyn, ZAP-70 y p72syc, provoca una eficiente 
cascada de señalización necesaria para la correcta activación funcional del linfocito T393-

394. En las células TCD4+ empleadas en este estudio, los anticuerpos anti-TCR/CD3 
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inducen la asociación de CD4 al complejo TCR395, necesaria para la activación linfocitaria, 
por lo que podemos afirmar la importancia de la estimulación de CD4 en la activación 
de las células T por anti TCR-CD3. Este aspecto es importante, ya que se asegura que las 
células T solo serán activadas cuando reconozcan los péptidos antigénicos presentados 
en un contexto de MHC de clase II por las células presentadoras de antígeno (APCs), que 
previamente hayan reconocido y procesado patógenos, junto con la estimulación del 
correceptor  CD4, evitando de esta forma que el linfocito responda de forma inadecuada 
(Figura 1). 
Las especies reactivas de oxígeno (ROS) actúan como regulador intracelular cuando se 
generan de forma controlada en puntos concretos de la célula, así, modifican la función 
de proteínas mediante la oxidación reversible de cisteínas, regulando las proteínas 
quinasas y fosfatasas, los factores de transcripción y canales iónicos396. Además, se ha 
demostrado que los ROS interfieren en los sistemas de cascadas de señalización 
relacionadas con la proliferación celular, incluyendo entre otros, la activación del factor 
nuclear de transcripción NF-ĸB, el factor activador de la proteína 1 (AP-1), fosfolipasa-
A2, MAPKs y c-Jun quinasa, cruciales para la expresión de moléculas efectoras 
requeridas en la función de los linfocitos397. Además, las nanoMBGs y nanoMBG-IPs no 
indujeron cambios en la viabilidad en los linfocitos, detectada como porcentaje de 
células vivas, en comparación con los cultivos control, tanto en ausencia como en 
presencia de interleuquinas y en todas las situaciones de activación (Fig 6B). Estos 
resultados ponen en evidencia que, a pesar del aumento de ROS en algunas de las 
condiciones ensayadas, la internación de nanoMBGs y nanoMBG-IPs no modifican de 
forma significativa las condiciones de activación de los linfocitos ni afecta a la viabilidad 
celular. 
 
6. Efecto de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs sobre la producción de 
interleuquina 4 (IL-4) y 10 (IL-10) de los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10  
 
Aunque se ha observado que las nanoesferas no resultan citotóxicas ni afectan a la 
activación de los linfocitos, debe evaluarse su posible efecto inflamatorio. En este 
sentido, recientemente se ha demostrado que los macrófagos peritoneales de ratón 
polarizados hacia un fenotipo M2 producen citoquinas reguladoras, incluidas IL-4, IL-13, 
TGF-β e IL-10 y podrían suprimir la proliferación de células T in vitro. Por otro lado, la IL-
10, como principal agente regulador antiinflamatorio secretado por los macrófagos M2, 
es esencial para asegurar la tolerancia inmunológica398. 
Algunas citoquinas como la IL-4 y la IL-10 son fundamentales para la correcta reparación 
y regeneración de los tejidos debido a su papel en el cambio de fenotipo M1 
(proinflamatorio) a M2 (antiinflamatorio)399. 
Para estudiar a fondo el efecto potencial de nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs en 
la producción de estas citoquinas antiinflamatorias, en el presente trabajo, se han 
cuantificado los niveles de IL-4 e IL-10, medidas como expresión de interleuquinas 
intracelulares antiinflamatorias, secretadas por linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 cultivados 
después de la incubación con nanoMBGs y nanoMBG-IPs en condiciones basales y 
estimuladas. 
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Figura 7. Efecto de las nanoesferas nanoMBG y nanoMBG-IP en la producción de IL-4 e IL-10 por 
los linfocitos Th2 CD4+ SR.D10 en condiciones basales y estimulados. 
 
Como se puede observar en la Fig. 7 paneles A y B, en condiciones basales y tras 24h de 
incubación con los materiales, no se detectaron efectos significativos de nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs sobre la expresión intracelular de IL-4 y el factor 
regulador/antiinflamatorio IL-10. En el caso del análisis de la presencia de IL-4 en 
sobrenadantes de linfocitos activados a través del receptor TCR-CD3 y a través de TCR-
CD3+CD4, se observó un aumento significativo tanto en presencia de nanoMBGs, como 
en presencia de nanoMBG-IPs, Fig. 7, panel A. Estos resultados indican que la presencia 
de la citoquina reguladora antiinflamatoria IL-4, se ve aumentada tras la internación de 
nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs favoreciendo la secreción de esta citoquina en 
el caso de estimular adecuadamente al linfocito a través de su receptor y correceptor.  
Por otro lado, como se puede observar en la Fig. 7, panel B, la secreción de citoquina  IL-
10 se modificó significativamente en comparación con los controles en ausencia de 
material. Se detectaron aumentos significativos de IL-10  en las células de control en 
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todas las condiciones de estimulación (## p < 0,001, *p < 0,05). Sin embargo, tras la 
incorporación  de nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-IPs, se observó un una 
disminución significativa en comparación con sus respectivos controles. 
Por lo tanto, los resultados obtenidos nos permiten concluir que la incorporación de 
nanoMBGs y nanoMBG-IP mantuvieron el fenotipo reparador, característico de esta 
línea celular de linfocitos T cooperadores Th2, implicados en la reparación tisular, lo que 
indica que la respuesta inmune a estas nanopartículas es adecuada. Además, este 
trabajo nos permite contribuir a una mejor comprensión del estado funcional de los 
linfocitos tras el tratamiento con estos potenciales nanotransportadores. 
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ESTUDIOS DE METABOLÓMICA EN PREOSTEOBLASTOS TRATADOS CON NANOESFERAS 
DE SÍLICE MESOPOROSA 
 
La espectroscopía por resonancia magnética nuclear (RMN) de alta resolución es una 
técnica altamente sensible y reproducible para realizar el análisis cualitativo y 
cuantitativo de una amplia gama de metabolitos400-401. Mediante el estudio de los 
metabolitos consumidos, liberados al medio y producidos por diferentes tipos 
celulares400,402, esta técnica permite detectar pequeñas variaciones en su concentración 
e identificar las rutas bioquímicas que pueden verse alteradas como respuesta a la 
presencia de diferentes agentes. En este caso el objetivo ha sido conocer si la 
incorporación intracelular de nanoMBG y nanoMBG-IP produce modificaciones 
metabólicas en los preosteoblastos, comparando el efecto de la liberación intracelular 
de la ipriflavona con el del tratamiento directo de las células con dicho fármaco. Estudios 
previos demuestran la eficacia de la técnica para estudiar la respuesta celular a 
diferentes fármacos, tanto para su evaluación como para su desarrollo403-404. 
 
El análisis de la respuesta metabólica de los preosteoblastos, MC3T3-E1 una vez que han 
incorporado las nanoesferas cargadas y sin cargar con ipriflavona es esencial para 
conocer de qué forma la composición y las características fisicoquímicas del material, 
así como la liberación de ipriflavona, pueden afectar a la correcta diferenciación de estas 
células, responsables de la síntesis de nuevo hueso y células clave en un escenario de 
osteoporosis.  
 
En este estudio se ha evaluado el contenido metabólico basal de preosteoblastos 
MC3T3-E1 cultivados durante distintos tiempos en ausencia o en presencia de 50 µg/ml 
de nanoMBGs, 50 µg/ml de nanoMBG-IPs y 50 µg/ml de IP (para analizar el efecto del 
fármaco aplicado de forma directa). Para comprender los mecanismos implicados en la 
respuesta de este tipo celular a los biomateriales utilizados, se han tomado muestras a 
3 y 7 días, como tiempos de respuesta celular temprana y tardía, respectivamente. De 
este modo, se pretende conocer las rutas metabólicas alteradas en el inicio del 
tratamiento y si éstas se ven compensadas a los 7 días.  
El estudio incluye un análisis completo de los metabolitos que se están 
produciendo/acumulando en el interior de las células  (análisis del contenido metabólico 
celular), así como de los metabolitos que se están consumiendo/liberando al exterior 
celular (análisis del contenido metabólico de los sobrenadantes de los cultivos). Se 
utilizó como control el medio de cultivo sin células mantenido en las mismas condiciones 
de cultivo durante ambos tiempos. 
El análisis completo de los cambios que producen las nanoMBGs y las nanoMBG-IPs en 
el metaboloma de los preosteoblastos MC3T3-E1 permitirá completar la caracterización 
de la respuesta in vitro a estos nanomateriales y explicar los efectos observados tras su 
administración in vivo en conejas osteoporóticas, cuyos resultados se están analizando 
actualmente. 
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Resultados  
 
1. Análisis del contenido metabólico extracelular de preosteoblastos MC3T3-E1 
control cultivados durante 3 y 7 días 
 
Los sobrenadantes de los cultivos celulares de preosteoblastos MC3T3-E1 cultivados 
durante 3 y 7 días en cada una de las condiciones estudiadas (control, nanoMBGs, 
nanoMBG-IPs e IP) se analizaron por RMN, obteniendo un espectro de resonancia para 
cada muestra (Fig. 1). 
 
 

 
Figura 1. Espectro 1D de los sobrenadantes de medio a 3 días. Medio acelular (negro)y medio 
condicionado por las células control (azul).  
 
Una vez obtenido el espectro de resonancia magnética 1D de las muestras de 
sobrenadantes, se determinó a qué metabolito correspondía cada señal obtenida, 
utilizando los espectros 2D para comprobar cada asignación (Tabla 1).  
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NO. COMPOUND d 1H IN PPM (L) d 1H IN PPM (R) 
1 3-Methyl-2-oxovalerate 1.1135    1.1081 
2 5,6-Dihydrothymine 1.2112     1.2067         
3 Acetate 1.9242    1.9161         
4 Alanine 1.4820    1.4726         
5 Asparagine 2.9464    2.9409         
6 Aspartate 2.7129    2.7078         
7 Creatine 3.0419    3.0385 
8 Formate 8.4628    8.4577         
9 Fructose 3.5878    3.5831         
10 Glucose 3.2551    3.2465 
11 Glycine 3.5653    3.5599 
12 Glutamine 2.4397    2.4338         
13 Histidine 7.0952    7.0779         
14 Isobutyrate 1.0839    1.0790         
15 Isoleucine 1.0283    1.0179 
16 Lactate 4.0964    4.0899         
17 Leucine 0.9817    0.9725         
18 Lysine 3.0182    3.0128         
19 Methionine 2.6355    2.6314         
20 NADH 4.3998    4.3892         
21 Phenylalanine 7.3474    7.3380         
22 Phosphocholine 3.2118    3.2055         
23 Proline 2.0077    2.0014         
24 Pyroglutamate 4.1978    4.1932         
25 Pyruvate 2.3800    2.3746         
26 Serine 3.9693    3.9650         
27 Succinate(+pyro) 2.4088    2.4042         
28 Tyrosine 6.9043    6.8954         
29 Tryptophan 7.5438    7.5362         
30 Un0.93(s) 0.9390    0.9328         
31 Un0.94(s) 0.9508    0.9466         
32 Un1.57(s) 1.5760    1.5683         
33 Un1.64(s) 1.6439    1.6356         
34 Un5.2(d) 5.2500    5.2390         
35 Valine 1.0600    1.0483         

 
Tabla 1. Intervalos del espectro de RMN (ppm, izquierdo y derecho) a los que se encuentra, 
aproximadamente, cada uno de los metabolitos más frecuentes.  
 
Los espectros 1D informan acerca de un sitio químico, sobre cómo es su ambiente, 
cuántos núcleos hay presentes o cuántos hay próximos, pero no informan de las 
relaciones que se producen entre ellos, es decir, los acoplamientos que se producen 
entre los espines. Para ello, se registraron los espectros 2D, como el COSY o el TOCSY, o 
espectroscopía de correlaciones, en el que se pueden encontrar relaciones 
homonucleares a través de un enlace por el que se transmitirá la magnetización. 
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El conjunto de los espectros 1D y 2D permitirá dilucidar la estructura atómica de las 
macromoléculas en disolución. 
 
La Figura 1 representa en negro el contenido metabólico del medio sin células 
(mantenido durante el mismo tiempo y en las mismas condiciones que los cultivos 
celulares) comparado con el contenido metabólico del medio procedente de las células 
control en azul. De esta forma, se puede analizar qué metabolitos se consumen y 
excretan al medio en condiciones basales, como queda reflejado en la Figura 2.  
 

 
Figura 2. Comparación del contenido metabólico de los sobrenadantes procedentes de las 
muestras control con respecto a los de las muestras de medios acelulares. 
 
En el medio de los cultivos celulares se detectó una disminución de glucosa y fructosa, 
así como la disminución de numerosos aminoácidos, indicando su consumo como fuente 
de energía. La disminución de estos metabolitos se vió acompañada de un incremento 
en lactato y alanina, metabolitos probablemente producidos a partir del piruvato 
obtenido en la glicolisis, así como el incremento de diversos alfa-cetoácidos y otros 
productos de degradación del esqueleto carbonado de aminoácidos, utilizados para la 
obtención de energía. 
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2. Análisis del contenido metabólico extracelular de preosteoblastos MC3T3-E1 
cultivados durante 3 y 7 días en presencia de nanoMBGs, nanoMBG-IPs e IP 
 
Se analizaron las muestras con el programa Metaboanalyst 5.0, obteniéndose diferentes 
representaciones del contenido metabólico de las muestras.  
 

 
Figura 3. Heatmap de las variaciones de los principales metabolitos extracelulares  entre 
observadas en las diferentes condiciones: medio acelular (rojo), MC3T3-E1 control (verde), 
MC3T3-E1 cultivados durante 3 días en presencia de nanoMBGs (azul oscuro), nanoMBG-IPs 
(azul claro) e IP (rosa). 
 
En la Figura 3 se observa que a tiempos cortos de incubación con los materiales (3 días) 
las células consumen aminoácidos esenciales (leucina, isoleucina, valina, treonina, 
metionina) y no esenciales (glutámico, serina, prolina, tirosina), siendo este consumo 
superior en las condiciones nanoMBG-IPs e IP. 
 
En las condiciones control y nanoMBGs, las células son capaces de producir aminoácidos 
no esenciales que no contiene el medio, como glicina y alanina. 
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En todas las condiciones estudiadas seobserva el consumo de glucosa por las células 
como fuente de energía. En el caso de nanoMBG-IPs e IP se aprecia mayor consumo de 
piruvato y liberación de lactato al medio en comparación con las condiciones control y 
nanoMBGs. 
 
Las células control y las tratadas con nanoMBGs producen isobutirato y formato, 
mientras que estos metabolitos no se producen con nanoMBG-IPs e IP.  
 

 
Figura 4. Heatmap de las variaciones de los principales metabolitos extracelulares observadas 
en las diferentes condiciones: medio acelular (rojo), MC3T3-E1 control (verde), MC3T3-E1 
cultivados durante 7 días en presencia de nanoMBGs (azul oscuro), nanoMBG-IPs (azul claro) e 
IP (rosa). 
 
En la Figura 4 se observa que a tiempos largos de incubación con los materiales (7días), 
las células Control y las tratadas con nanoMBGs siguen produciendo aminoácidos no 
esenciales que no contiene el medio, como alanina y glicina mientras que esto no ocurre 
con nanoMBG-IPs e IP. 
 
Por otro lado, las células Control y las tratadas con nanoMBGs siguen produciendo 
isobutirato y formato, mientras que estos metabolitos no se producen después de 7 días 
con nanoMBG-IPs e IP. 
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Las células tratadas con nanoMBG-IPs e IP consumen mucha fructosa y citrato, 
metabolitos que se incorporarán respectivamente a la glicolisis y al ciclo de Krebs, para 
obtener energía.  
 
 
3. Análisis del contenido metabólico intracelular de preosteoblastos MC3T3-E1 
cultivados durante 7 días en presencia de nanoMBGs, nanoMBG-IPs e IP 
 
Las extracciones del contenido intracelular de los cultivos celulares de preosteoblastos 
MC3T3-E1 cultivados durante 7 días en cada una de las condiciones estudiadas (control, 
nanoMBGs, nanoMBG-IPs e IP) se analizaron por RMN, obteniendo un espectro de 
resonancia para cada muestra (Fig. 5). 
 

 
 
 Figura 5. Espectro 1D de una muestra acuosa control (la imagen superior izquierda se 
corresponde con la ampliación de la región izquierda inferior del espectro) 
 
 
 

7.50 5.00 2.50 ppm

8.50 8.00 7.50 7.00 6.50 6.00 5.50 ppm



	

233 
 

Cap. II. Resultados 

 
Figura 6. Distribución de los grupos según el análisis de componentes principales (PCA) 
 
La Figura 6 muestra la distribución de los grupos realizada en base al análisis de 
componentes principales (PCA), mediante el cual las variables que más diferencias 
acumulan entre las condiciones se agrupan, generando un mapa de distribución de las 
muestras en base a sus similitudes/diferencias. 
 
Las muestras control y tratadas con nanoMBGs quedan completamente diferenciadas 
de las demás. Sin embargo, las muestras con nanoMBG-IPs e IP solapan, lo cual podría 
estar justificado por la presencia del fármaco. 
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Figura 7. Dendrograma de las muestras en base a sus similitudes 
 
Cuando se representan las muestras en un dendrograma, como en la Figura 7, se 
observa que la distribución en base a sus similitudes continúa diferenciando claramente 
a los grupos control y nanoMBGs, separados de nanoMBG-IPs e IP.  
 
Curiosamente, in vitro, se ha comprobado que la presencia del fármaco en las nanoMBG-
IPs amortigua algunos de los efectos observados con las nanoesferas sin fármaco, como 
son los efectos inflamatorios348, y potencian el fenotipo reparador349. Sin embargo, a 
nivel metabólico, los cambios observados con nanoMBG-IP son más pronunciados que 
los obtenidos con nanoMBGs. 
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Figura 8. Distribución de grupos según el análisis discriminante de los mínimos cuadrados 
parciales (PLS-DA). R2 como fiabilidad de cada componente. 
 
Por otro lado, se realizó el PLS-DA (análisis supervisado, Figura 8), en el que se observan 
las diferencias entre los grupos de forma similar a lo observado en el PCA (no 
supervisado). La diferencia principal con el anterior (PCA) radica en que en el análisis 
PLS-DA sí se conocen previamente las clases en las que se agrupan las muestras, 
mientras que en el PCA es aplicado cuando se trabaja con un amplio número de 
muestras cuya relación se desconoce. La clasificación obtenida es similar en uno y en 
otro (Figura 7 y Figura 8). 
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Figura 9. Heatmap de las variaciones de los principales metabolitos intracelulares observadas en 
las diferentes condiciones: MC3T3-E1 control (rojo), MC3T3-E1 cultivados durante 7 días en 
presencia de nanoMBGs (azul oscuro), nanoMBG-IPs (azul claro) e IP (verde). 
 
Al analizar las variaciones de los metabolitos intracelulares se vuelve a observar cómo 
el comportamiento de las muestras control se parece más a las muestras tratadas con 
nanoMBGs y los efectos de nanoMBG-IPs e IP son similares (Fig. 9). Sin embargo, la 
concentración de taurina, alanina y glicina es superior en los preosteoblastos tratados 
con nanoMBG-IPs que con IP.  
 
La comparación del contenido intracelular y extracelular de los diferentes metabolitos 
permite obtener las siguientes conclusiones preliminares: 
 
El consumo de algunos aminoácidos (aspartato, valina, leucina, isoleucina) y del amino-
alcohol colina es muy elevado en las situaciones control y nanoMBG, mientras que no lo 
es tanto con nanoMBG-IP e IP. Esto podría indicar una activa síntesis de proteínas y del 
fosfolípido fosfatidilcolina en las primeras condiciones, no siendo tan activos estos 
procesos en presencia del fármaco.  
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En la situación control y con nanoMBGs se produce y excreta mucho citrato al medio. 
Este metabolito es un intermediario del ciclo de Krebs y además puede proporcionar 
acetil CoA para la síntesis de ácidos grasos. Se ha demostrado un papel beneficioso del 
citrato en el proceso de mineralización de la matriz extracelular de los osteoblastos para 
la regeneración ósea405. Por otra parte, se ha observado que elevados niveles de citrato 
podrían estimular la inducción de estrés oxidativo por especies reactivas de oxígeno en 
células hepáticas406. 
 
En todas las condiciones estudiadas se consume gran cantidad de los aminoácidos 
metionina y glutamina, así como fructosa y glucosa. Con nanoMBG se acumula glucosa 
en el interior celular, mientras que en las demás condiciones sus niveles son muy bajos, 
probablemente debido a su consumo como fuente de energía. 
 
En todas las condiciones se produce gran cantidad de 2-cetovalina, como producto del 
catabolismo de la valina, y lactato y piruvato, resultado de la degradación de glucosa. El 
piruvato también es producto del catabolismo de algunos aminoácidos (alanina, 
cisteina, glicina, serina, treonina y triptófano) que podrían estar siendo degradados 
como fuente de energía.  
 
En las condiciones nanoMBG-IP e IP, no se produce alanina, formato, isobutirato ni 
glicina. Sin embargo, se detectan elevadas concentraciones de estos metabolitos en las 
condiciones control y nanoMBG.  
 
El tratamiento con nanoMBG-IPs e IP produce la acumulación de colina, fosfocolina, 
acetona, formiato, metionina, leucina, isoleucina, valina, tirosina, acetato, prolina e 
hipoxantina. El incremento de colina y fosfocolina podría deberse a una estimulación de 
la síntesis de estas moléculas como precursoras de fosfatidil colina (colina y fosfocolina) 
o a una degradación de este fosfolípido. Puesto que metionina, leucina, isoleucina y 
valina, son aminoácidos esenciales, su aumento podría estar relacionado con la 
degradación de proteínas celulares y no con la síntesis de estos aminoácidos. La 
presencia de hipoxantina refleja la degradación activa de bases púricas. 
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DISCUSIÓN GLOBAL 
 
Los nuevos biomateriales diseñados para su aplicación en ingeniería de tejido óseo 
tienen como principal función tratar patologías asociadas a este tejido y lograr su 
regeneración integrándose en el tejido natural, así como servir de vehículos para la 
liberación local de fármacos, proteínas o genes.  
 
En cuanto a las biocerámicas como las hidroxiapatitas, que han de servir de superficie o 
andamio para el crecimiento de células y nuevo tejido, el principal objetivo es potenciar 
su osteointegración, es decir, su integración en el tejido óseo preexistente, que estará 
fuertemente condicionada por las propiedades químicas y topográficas de la superficie 
del material. En esta línea, se ha trabajado en la reducción del tamaño de los cristales 
(nanocristalinidad) durante su síntesis, con el fin de aumentar su superficie para facilitar 
el anclaje de células y proteínas cruciales en la adhesión celular, como vitronectina407-

408 o fibronectina409-410, así como incrementar su reactividad para acelerar y asegurar su 
gradual desintegración e incorporación en el hueso natural411. En el capítulo 1 de esta 
Tesis Doctoral, se muestra cómo al adsorber factor de crecimiento del endotelio 
vascular (VEGF) a los andamios de hidroxiapatita sustituida con silicio cristalina (SiHA) 
y nanocristalina (nanoSiHA) mediante uniones no covalentes, la desorción del VEGF 
inmovilizado, aunque mínima, es mayor (0,02 wt%) en el caso de los andamios de SiHA 
que en los de nanoSiHA (0,002 wt%), lo que se corresponde con la superior capacidad 
de adsorción de proteínas de las superficies nanocristalinas. Este bajo porcentaje de 
desorción del VEGF de los materiales de hidroxiapatita coincide con lo observado en 
estudios previos412. 
 
La nanocristalinidad de las hidroxiapatitas sustituidas con silicio promueve la adhesión 
de proteínas como albúmina y fibrinógeno311 y retrasa la proliferación, diferenciación y 
actividad de los osteoclastos tanto a 7 días de cultivo411 como a 21 días311, 
probablemente debido a que estos materiales producen una inhibición de la expresión 
de RANK, como demostraron Mladenovic et al.413. Algunos estudios relacionan la 
alteración de la osteoclastogénesis y la disminución de la actividad resortiva con la 
reducción de señales intercelulares mediadoras en las uniones gap en macrófagos, lo 
que impide la fusión y diferenciación de los macrófagos a osteoclastos, así como la unión 
necesaria con la superficie ósea para que se produzca la resorción414-415.  
 
Aunque estos efectos producidos por la nanocristalinidad de las hidroxiapatitas pueden 
resultar prometedores en escenarios de osteoporosis, en la presente Tesis se ha 
comprobado que esta propiedad produce una pérdida de anclaje de los osteoblastos, lo 
que provoca que mueran por apoptosis al no ser capaces de adherirse correctamente 
sobre la superficie del biomaterial411. Este tipo de apoptosis mediada por la falta de 
anclaje se conoce como anoikis. Algunos autores apuntan que los osteoblastos necesitan 
adhesiones estables con un dominio de contacto superiores a 100 nm de ancho para 
sobrevivir416, evidenciando así que las irregularidades de la superficie de las 
hidroxiapatitas nanocristalinas de entre 100 nm y 1 µm impiden o dificultan la 
proliferación celular comparadas con las superficies cristalinas417-418. Los estudios 
realizados en ovejas osteoporóticas con andamios de hidroxiapatitas sustituidas con 
silicio cristalina (SiHA) y nanocristalina (nanoSiHA) corroboran la pérdida de anclaje 
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celular que provoca el biomaterial nanoSiHA previamente observada in vitro411 y 
además evidencian cómo la elevada reactividad de la nanoSiHA in vivo produce una 
degradación acelerada e inespecífica del material, pudiendo ser una fuente de calcio, 
silicio y fosfato alrededor del material e incluso provocar la migración de las partículas 
liberadas fuera del área del implante348. Otros autores han demostrado previamente 
cómo ésta rápida erosión de la superficie del material nanocristalino puede impedir la 
formación de adhesiones estables y por tanto, imposibilitar la proliferación celular sobre 
este tipo de materiales419-420. Así también se explica que las células precursoras de los 
osteoblastos, los preosteoblastos MC3T3-E1, no sean capaces de adherirse ni por tanto 
proliferar ni diferenciarse a osteoblastos sobre la superficie nanocristalina de los 
andamios nanoSiHA, mientras que sí lo hacen sobre los andamios de SiHA. 
 
Son numerosos los estudios que postulan que los materiales con superficies con una 
estructura intermedia entre la micro y nanotopografía podrían resultar claves en la 
construcción de andamios para ingeniería de tejido óseo. En este sentido, Xia et al.421 y 
Lin et al.422 demostraron que las superficies con topografía híbrida micro-nano 
promueven la adhesión de proteínas y la proliferación y diferenciación de los 
osteoblastos, pudiendo ser, por tanto, un factor crítico en el diseño de sustitutos óseos 
funcionales. 
 
Por otra parte, in vivo se observó un mayor número de osteoclastos alrededor de los 
implantes de nanoSiHA que alrededor de los de SiHA. Esta diferencia podría deberse a 
que alrededor del andamio, in vivo, las células pueden encontrar otras superficies de 
hueso sobre las que anclarse y proliferar, y a que la composición fisicoquímica del 
material nanocristalino sí permite el reclutamiento de osteoclastos y su proliferación, 
efecto que queda enmascarado en los estudios in vitro. Además, in vivo se produce la 
activación de la respuesta inmune, aumentando notablemente la presencia de 
componentes de la inflamación alrededor de los andamios de nanoSiHA, aunque estas 
diferencias no resultaron estadísticamente significativas. Matesanz et al. comprobaron 
que este material in vitro no provocaba polarización de los macrófagos RAW 264.7 hacia 
fenotipo proinflamatorio M1, sino que favorecía la polarización hacia fenotipo 
reparador M2311 y, recientemente, Mahon et al.423 han demostrado cómo in vitro 
andamios fabricados a partir de partículas de nanohidroxiapatita también producen la 
polarización de macrófagos humanos hacia el fenotipo M2.  
La polarización de los macrófagos hacia fenotipos reparadores tiene una implicación 
directa en la osteointegración del implante, ya que, como demuestran recientemente 
Zhu et al.424, al polarizarse hacia M2, los macrófagos expresan elevados niveles de 
CD206, IL-4 e IL-10 y además liberan elevadas cantidades de BMP-2, promoviendo de 
forma directa la diferenciación de células madre mesenquimales hacia osteoblastos, lo 
que favorece los procesos de regeneración ósea. 
 
Respecto a la capacidad angiogénica del material, ésta parece independiente del 
tamaño de cristal, puesto que tanto los andamios de SiHA como los de nanoSiHA 
permiten la proliferación de células angiogénicas in vitro. Posiblemente esto se deba a 
las fuertes uniones que genera este tipo celular con su entorno, ya que presenta 
múltiples tipos de moléculas de adhesión, desde la superfamilia de las inmunoglobulinas 
(ICAM-1, ICAM-2, ICAM-3, PECAM-1 y VCAM-1) hasta la familia de las selectinas (E-
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selectina)425-426. Xiao et al. coinciden con este resultado mostrando que la nano y 
microarquitectura de la capa superficial de la hidroxiapatita promueve la angiogénesis 
en células endoteliales humanas de cordón umbilical (HUVECs, human umbilical vein 
endothelial cells)427. Otros autores han demostrado cómo la presencia del silicio en estos 
materiales es uno de los principales factores que promueven indirectamente la 
vascularización ya que, los iones de silicio una vez liberados del andamio, favorecen la 
secreción de factores angiogénicos como PDGF-BB en los macrófagos428. Es importante 
destacar que, como han demostrado Li et al., la presencia de macrófagos M2 es crucial 
para la regulación y remodelación de la angiogénesis, ya que además de potenciarla, la 
regulan a través de la secreción de metaloproteasa-3 de matriz (TIMP3), que inhibe 
tanto la actividad MMP9 como la señalización de VEGF, a través del bloqueo del receptor 
VEGFR2428. 
 
Cuando se adsorbe el factor de crecimiento del endotelio vascular (VEGF) sobre la 
superficie de ambos tipos de hidroxiapatita (SiHA y nanoSiHA), mediante uniones no 
covalentes estables que permiten mantener el VEGF biológicamente activo429, aumenta 
in vivo el crecimiento óseo alrededor del implante así como la presencia de vasos 
sanguíneos. Sin embargo, el porcentaje de osificación y el grosor de las trabéculas 
formadas alrededor de los andamios de nanoSiHA/VEGF siguen siendo inferiores al de 
las que se forman alrededor de los andamios de SiHA y SiHA/VEGF. Esto indica que el 
VEGF incrementa la diferenciación de los preosteoblastos, de acuerdo con lo observado 
in vitro mediante la medida del incremento en la producción de ALP, pero solo en el caso 
de SiHA/VEGF, ya que el material nanocristalino demostró no ser apto para su 
crecimiento aún inmovilizando el VEGF sobre él. También es de destacar el aumento 
observado in vivo en los niveles de vascularización, tanto alrededor de los andamios de 
SiHA/VEGF como sobre nanoSiHA/VEGF, lo que demuestra lo prometedora que puede 
resultar la adsorción de este factor en los biomateriales para potenciar los procesos de 
osteogénesis y angiogénesis. El efecto biológico del VEGF adsorbido en estos andamios 
ha sido observado en los estudios in vitro e in vivo realizados en esta Tesis Doctoral, que 
han corroborado la hipótesis inicial y están en concordancia con lo demostrado por otros 
autores258,289,290. 
 
Por otro lado, la reducción de la escala de las biocerámicas hacia valores nanométricos 
permite ampliar sus posibilidades de uso, como es el caso de las nanoesferas de sílice 
mesoporosa cargadas con ipriflavona como fármaco antiosteoporótico, utilizadas en el 
segundo capítulo de esta Tesis. En este sentido, los estudios de biocompatibilidad son 
ligeramente diferentes, ya que al tratarse de nanopartículas (alrededor de 100 nm), de 
tamaño inferior al celular (alrededor de 20 µm), resulta imprescindible analizar la 
incorporación de las mismas por los principales tipos celulares presentes en las zonas 
del implante y su posible efecto citotóxico.  
 
En la presente Tesis Doctoral se ha evaluado cómo estos nanomateriales pueden afectar 
a la síntesis de nuevo tejido óseo, llevada a cabo por los osteoblastos; a la resorción del 
mismo, llevada a cabo por los osteoclastos; a la diferenciación de las céulas precursoras 
de ambos tipos celulares (preosteoblastos y monocitos-macrófagos, respectivamente); 
así como la respuesta inmune que producen, a través del estudio de su efecto sobre los 
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macrófagos y linfocitos; y su acción sobre la vascularización del  tejido, evaluada con 
células progenitoras endoteliales. 
 
En cuanto a los efectos de estas nanoesferas sobre el proceso de remodelado óseo, se 
puso a punto el modelo de cocultivo de osteoblastos (células Saos-2), como tipo celular 
responsable de la síntesis de tejido óseo, y osteoclastos (diferenciados in vitro a partir 
de macrófagos RAW 264.7), como tipo celular responsable de la resorción ósea. El 
objetivo de este cocultivo era mimetizar la situación fisiológica y observar el efecto de 
estos nanomateriales en la regulación que ejercen los osteoblastos sobre los 
osteoclastos, y viceversa. 
Las nanopartículas no afectan a la proliferación de los osteoblastos Saos-2 pero sí alteran 
ligeramente las fases de su ciclo celular, produciendo una tendencia al aumento de la 
síntesis de material genético (S) para prepararse para la división celular (G2/M), fase que 
se reduce ligeramente. También se ha observado un incremento significativo de la 
fracción SubG1, relacionada con la apoptosis, aunque ésta se mantiene dentro de 
niveles mínimos y aceptables. En cuanto a los osteoclastos, la incorporación intracelular 
de las nanopartículas no altera su proliferación, viabilidad ni tamaño. Sin embargo, se 
observa un aumento significativo de la complejidad celular que probablemente se deba 
a la propia incorporación del material. 
Ambos tipos celulares son capaces de incorporar grandes cantidades de nanoMBG-FITCs 
y la comunicación que se establece entre ambos tipos celulares no altera ni dificulta la 
incorporación del nanomaterial, que se mantiene en el tiempo. Sin embargo, el número 
de osteoblastos que presentan en su interior el nanomaterial y la cantidad de 
nanoesferas incorporadas son superiores a los observados en osteoclastos, tanto en 
monocultivo como en cocultivo, a 3 y 7 días de cultivo.  
La ipriflavona liberada intracelularmente una vez incorporadas las nanoMBG-IPs, 
produce la reducción en un 20% de la proliferación de los osteoclastos, cuando éstos se 
cultivan en presencia de osteoblastos, sin afectar a la proliferación de los osteoblastos 
ni a la viabilidad de ninguno de los dos tipos celulares. 
Es importante destacar que tanto los osteoblastos como los osteoclastos en cocultivo 
mantienen su morfología celular característica cuando incorporan tanto las nanoesferas 
sin fármaco (nanoMBG-FITCs) como con fármaco (nanoMBG-IPs). El mantenimiento de 
las características propias de cada tipo celular una vez que han captado estos 
nanomateriales, resulta imprescindible para que puedan adherirse correctamente sobre 
la superficie ósea y, en el caso de los osteoclastos, para que puedan formar el anillo de 
F-actina y generar la zona de sellado en la que se llevará a cabo la degradación del tejido 
óseo, necesaria para el proceso de remodelado. En el presente trabajo se ha 
comprobado que la actividad resortiva de los osteoclastos se ve reducida cuando se 
cultivan en presencia de osteoblastos, demostrando que los osteoblastos modulan la 
actividad de los osteoclastos in vitro, mediante la producción de RANKL y OPG. Estos 
agentes potenciarán e inhibirán, respectivamente, la fusión de los precursores de los 
osteoclastos y por tanto, la formación de osteoclastos maduros y activos76. Las 
nanoesferas sin fármaco, nanoMBGs, no alteran la actividad resortiva de los 
osteoclastos, comportándose de manera similar a las células control sin material. Sin 
embargo, la incorporación intracelular de nanoMBG-IPs produce una disminución tanto 
en la profundidad de las huellas de resorción que dejan los osteoclastos sobre discos de 
nanoSiHA (utilizada en estos estudios), como en la cantidad de cavidades de resorción 
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que generan sobre la superficie de esta hidroxiapatita tras 7 días de cultivo. Se ha 
descrito que la IP al unirse a los receptores de estrógenos, provoca un influjo de Ca2+ al 
interior de los osteoclastos, lo que inhibe la formación de la zona de sellado sobre la 
superficie ósea y la consiguiente actividad resortiva430-432, actuando de forma similar a 
la vitamina K131.  
 
Para conocer los efectos de estas nanoesferas sobre el proceso de osteogénesis, se 
utilizaron preosteoblastos MC3T3-E1 como modelo experimental de dicho proceso in 
vitro. Es importante valorar el efecto de este nanomaterial sobre la capacidad de 
diferenciación de las células precursoras de los osteoblastos a fenotipo osteoblástico, ya 
que de este proceso dependerá la generación de nuevo tejido óseo. Los preosteoblastos 
MC3T3-E1 incorporan estas nanoesferas de forma dosis-dependiente y, curiosamente, 
a partir de los 15-20 minutos, se alcanza un valor máximo de incorporación y comienza 
a producirse la liberación de éstas, evidenciando así que la incorporación/liberación de 
estos nanomateriales en este tipo celular es un mecanismo dinámico, de la misma forma 
que se ha observado con macrófagos433. El mecanismo principal que emplean los 
preosteoblastos para incorporar estas nanoesferas es la endocitosis dependiente de 
clatrina, como han demostrado también otros autores con nanopartículas de sílice434 y 
de oro435. 
La incorporación de las nanoMBGs y nanoMBG-IPs no alteró el tamaño, ni la 
complejidad, ni la viabilidad de los preosteoblastos, y tampoco indujo apoptosis en este 
tipo celular. Respecto a los estudios de ciclo celular de preosteoblastos MC3T3-E1, las 
nanoMBGs no producen ninguna alteración de las fases, mientras que cuando el 
fármaco está presente, las nanoMBG-IPs provocan un ligero aumento de la fase de 
síntesis (S) de estos preosteoblastos, evidenciando una posible estimulación del 
crecimiento de este tipo celular. Además, ambos tipos de nanopartículas disminuyen el 
contenido intracelular de especies reactivas de oxígeno y de Ca2+ citosólico en los 
preosteoblastos, pudiendo estar ejerciendo un efecto protector al asegurar el 
mantenimiento del potencial de membrana mitocondrial y así la producción de ATP, 
como se ha observado con otros materiales436. En los estudios de metabolómica 
observamos que las modificaciones producidas por el tratamiento con estas 
nanoesferas están relacionadas con el consumo de glucosa y la degradación de proteínas 
y aminoácidos para la obtención de energía, así como la generación de fosfolípidos de 
membrana, siendo menor el consumo de metabolitos en el caso de los preosteoblastos 
tratados con nanoMBG-IPs e IP. 
 
Respecto a los niveles de ALP, actividad específica de osteoblastos maduros, se ha 
demostrado en este estudio que la incorporación de nanoMBGs tras 11 días de 
incubación, produce una disminución de este parámetro, sin embargo, cuando estas 
nanoesferas van cargadas con ipriflavona (nanoMBG-IPs), inducen un aumento muy 
significativo de ALP. Esto evidencia que el elevado efecto del fármaco en la potenciación 
de la diferenciación de este tipo celular134,437 se mantiene cuando esta incorporado en 
las nanoesferas. Este resultado es de gran importancia, ya que revela que la liberación 
intracelular del fármaco se ha producido de forma eficaz, estimulando la diferenciación 
de los preosteoblastos, lo que favorecería la regeneración ósea si estas nanoMBG-IPs 
fueran administradas de forma local en hueso. Teniendo en cuenta que se ha 
demostrado además que la ipriflavona potencia los efectos de los estrógenos438, 
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alcanzando así mayores cantidades de calcitonina de una forma tejido-específica439, se 
seleccionaron las nanoMBG-IPs como potencial candidato para el tratamiento de 
osteoporosis in vivo, estudiando su efecto en conejas ovariectomizadas como modelo 
animal de osteoporosis. Muy recientemente, se ha comprobado el efecto de las 
nanoMBG-IPs en este modelo, analizando el grosor de las trabéculas óseas y 
comprobando que el porcentaje de osificación se incrementa con este nanomaterial440. 
 
Como cualquier biomaterial, las nanoesferas deben producir la respuesta inmune 
apropiada para permitir su uso en el tratamiento de hueso osteoporótico. Los estudios 
realizados con macrófagos RAW 264.7 demuestran que las nanoMBGs no alteran la 
proliferación ni la viabilidad de este tipo celular. Tampoco producen la polarización de 
los macrófagos hacia fenotipo proinflamatorio (M1), pero sí aumenta el número de 
células polarizadas hacia fenotipo reparador (M2), manteniendo la morfología celular 
alargada característica de este fenotipo441. Algunos autores han señalado que esta 
inhibición de la respuesta proinflamatoria es característica de las nanopartículas de sílice 
mesoporosa, y que se lleva a cabo a través de la inhibición de la vía Wnt5A/Ca2+, 
encargada de estimular la producción de citoquinas en el macrófago responsables de la 
activación de las células T y, por tanto, de la generación y mantenimiento en el tiempo 
la respuesta inflamatoria410.  
En este contexto, es importante destacar que, según lo observado en otro trabajo, los 
macrófagos RAW 264.7 mantienen inalterada su inmunocompetencia una vez 
incorporan las nanoMBGs, pudiendo responder ante infecciones fúngicas como la 
provocada por la levadura oportunista Candida albicans e, incluso, estas nanoesferas 
potencian su capacidad fagocítica de manera transitoria433.  
 
Con el objetivo de realizar un análisis más sensible para cuantificar las posibles 
alteraciones que generan las nanoMBGs y nanoMBG-IPs en la expresión de diferentes 
genes proinflamatorios y antiinflamatorios se llevó a cabo un estudio mediante qPCR de 
los genes más representativos del fenotipo proinflamatorio M1 (IL6, TNFa, NFKB1, 
NOS2) y reparador M2 (IL10, IL1B, IL12, P38) tras 24 horas de cultivo de macrófagos RAW 
264.7 en presencia de nanoMBGs y nanoMBG-IPs. Ninguno de los materiales provocó el 
aumento o la disminución en la expresión de forma estadísticamente significativa de 
ninguno de los genes analizados440.  
 
Otros autores han encontrado diferencias en la expresión génica de genes implicados 
en la polarización de macrófagos a M1/M2 cultivados sobre andamios de composición 
similar a la de las nanoMBGs, observando primero una polarización a M1 seguida de una 
respuesta reparadora (M2)428. Sin embargo, los ensayos realizados por estos autores son 
a 7 días de cultivo con el material, a diferencia de la respuesta temprana, de 24 horas, 
evaluada en este trabajo. Es de destacar que en otros estudios se ha demostrado que la 
ipriflavona, como flavonoide, es capaz de inhibir enzimas y factores de transcripción 
implicados en la inflamación442. 
 
Por otro lado, se evaluó la producción de IL6 por los preosteoblastos MC3T3-E1 en 
contacto con nanoMBGs y nanoMBGs, ya que además de los macrófagos, los 
preosteoblastos son capaces de producirla443. Esta citoquina es especialmente relevante 
en la regulación del remodelado óseo por inducir la diferenciación de los osteoclastos444-
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445, en los procesos de revascularización446 y en la respuesta proinflamatoria447. No se 
observaron cambios en la producción de IL6 con ninguno de los dos nanomateriales, 
confirmando que la administración local de nanoMBGs y nanoMBG-IPs no desencadena 
la producción de esta citoquina proinflamatoria in vitro. 
Los ensayos recientes realizados con los tipos celulares implicados en la respuesta 
inmune adaptativa, demuestran que la incorporación de nanoMBGs y nanoMBG-IPs en 
linfocitos Th1 CD4+, representados por la línea celular AE103, y linfocitos Th2 CD4+, 
representados por la línea celular SR.D10, no genera respuestas citotóxicas ni 
proinflamatorias e incluso, favorecen la síntesis de citoquinas antiinflamatorias, como la 
IL4. 
Estudios previos muestran que estas nanoMBGs no resultan citotóxicas ni 
inflamagénicas en linfocitos ni en células dendríticas tras su incorporación389. 
 
La vascularización del tejido alrededor de cualquier biomaterial implantado en el 
organismo, es crucial para asegurar la correcta incorporación del mismo y la 
supervivencia tanto del tejido preexistente como del que se irá regenerando. Para 
conocer los posibles efectos angiogénicos de las nanoesferas nanoMBGs y nanoMBG-
IPs, se utilizaron células progenitoras endoteliales (EPCs) como modelo de células 
implicadas en la formación de vasos sanguíneos con elevada capacidad proliferativa y 
comportamiento antritrombogénico412,448. Se comprobó que las EPCs incorporaban las 
nanoMBG-FITCs de forma dosis- y tiempo-dependiente a través de endocitosis 
dependiente de clatrina, endocitosis mediada por caveolas y fagocitosis. Esto se 
corresponde con lo observado por otros autores. Liu et al. demostraron cómo este tipo 
celular incorpora partículas de oro de diámetro inferior a las nanoMBGs a través de 
endocitosis mediada por claveolas449, Tamaru et al. comprobaron cómo células 
endoteliales de cerebro de ratón incorporaban nanopartículas mediante endocitosis 
dependiente de clatrina y endocitosis mediada por caveolas450. Lin et al. corroboraron 
que las EPCs apenas incorporan nanoMBGs por macropinocitosis mediada por 
polimerización de actina, puesto que este tipo celular tiene niveles basales de 
macropinocitosis muy bajos, que podrían verse elevados por la acción de diversos 
factores de crecimiento451. 
La capacidad de diferenciación de estas células progenitoras hacia fenotipo endotelial 
maduro se evaluó a través de la expresión del receptor 2 para el factor de crecimiento 
del endotelio vascular (VEFGR2). Tras 10 días de cultivo con nanoMBGs y nanoMBG-IPs 
se produjo un incremento en la expresión de VEGFR2 con ambos nanomateriales. Este 
efecto resultó más acusado cuando las nanoesferas contenían ipriflavona, lo que 
concuerda con resultados previos, donde se observó que la presencia del silicio y del 
fármaco en estas nanoesferas favorece los procesos de osteogénesis y angiogénesis347-

348,427,452.  
 
Dado que los macrófagos ejercen un fuerte papel regulador de la angiogénesis a través 
de la liberación de algunas moléculascomo el VEGF453-454, se cultivaron macrófagos RAW 
264.7 durante 24 horas en presencia de nanoMBGs y nanoMBG-IPs y de estímulos de la 
polarización hacia los fenotipos M1 (LPS) y M2 (IL10). Los sobrenadantes de cada 
condición se añadieron a los cultivos de EPCs, analizando así el efecto de las moléculas 
liberadas por los macrófagos sobre la diferenciación de las células progenitoras 
endoteliales. Se observó que la expresión de VEGFR2 incrementó en todos los casos de 
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forma similar, sin influir la estimulación previa de los macrófagps con LPS, así como 
tampoco influyó la presencia de nanoMBGs ni nanoMBG-IPs en el cultivo de los 
macrófagos. Sin embargo, las nanoMBGs y nanoMBG-IPs directamente en contacto con 
las EPCs, incrementaron la expresión de VEGFR2 de forma más pronunciada que los 
medios condicionados. Esto revela que la modulación que ejercen los macrófagos sobre 
las células progenitoras endoteliales se produce de manera constitutiva, independiente 
del fenotipo que adquieran o de estímulos externos como la presencia de los materiales, 
como ya habían demostrado otros autores455. Para comprobar si el efecto modulador 
de los macrófagos observado con los medios condicionados pudiera verse alterado por 
la interregulación que ejercen las células progenitoras endoteliales sobre éstos, se 
pusieron a punto cocultivos de EPCs con macrófagos durante 7 días, en presencia de 
nanoMBGs y nanoMBG-IPs. La polarización de los macrófagos a fenotipo M2d 
proangiogénico por tratamiento con LPS/NECA, permitió obtener un control positivo 
para evaluar la expresión de VEGFR2 en las EPCs en estos cocultivos456-457. El cocultivo 
de macrófagos sin estimular con células progenitoras endoteliales no produjo 
incrementos en la expresión de VEGFR2, mientras que el cocultivo con macrófagos 
polarizados a M2d sí estimuló la expresión de dicho receptor en las EPCs. Es de destacar 
que el efecto angiogénico de las nanoMBGs y de las nanoMBG-IPs, evaluado mediante 
el análisis de la expresión de VEGFR2, fue superior al producido por los macrófagos M2d, 
lo que concuerda con lo observado por otros autores con vidrios bioactivos de 
composición similar a las nanoMBGs458-459. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



	

 
 

CONCLUSIONES  



	

 
 

 
 



	

251 
 

Conclusiones 

CONCLUSIONES 
 
En la presente Tesis Doctoral se ha evaluado la respuesta celular a dos biomateriales 
diseñados para el tratamiento del hueso osteoporótico:  

Capítulo I - Andamios de hidroxiapatita cristalina y nanocristalina sustituida con 
silicio, sin tratar y tratados con factor de crecimiento del endotelio vascular 
(SiHA, nanoSiHA, SiHA/VEGF y nanoSiHA/VEGF, respectivamente)  
Capítulo II - Nanoesferas mesoporosas sin cargar y cargadas con ipriflavona 
(nanoMBGs y nanoMBG-IPs, respectivamente):  

 
Los resultados obtenidos han permitido alcanzar las conclusiones que se exponen a 
continuación. 
 
Andamios SiHA, nanoSiHA, SiHA/VEGF y nanoSIHA/VEGF (Capítulo I)  
 
1. El factor de crecimiento del endotelio vascular (VEGF) se adsorbe con elevada 
eficacia sobre la superficie de los andamios SiHA y nanoSiHA, manteniendo su actividad 
biológica, tanto in vitro como in vivo, y mejorando la biocompatibilidad y las propiedades 
osteogénicas de los dos tipos de andamios estudiados. 
2. La proliferación in vitro de las células progenitoras endoteliales (EPCs) sobre la 
superficie de los andamios nanoSiHA/VEGF y SiHA/VEGF es significativamente mayor 
que en los andamios sin VEGF, evidenciando la importancia de la adsorción de este 
factor de crecimiento para mejorar la proliferación y supervivencia de las células 
progenitoras endoteliales, implicadas en el proceso de angiogénesis. 
3. Los andamios SiHA inducen de forma significativa la proliferación y la diferenciación 
de preosteoblastos MC3T3-E1 sobre su superficie en comparación con los andamios 
nanoSiHA. La presencia de VEGF adsorbido en estos dos tipos de andamios no mejora 
la proliferación de los preosteoblastos, pero induce un aumento significativo de la 
diferenciación de preosteoblastos sobre los andamios SiHA/VEGF. 
4. Los estudios in vivo, realizados en ovejas osteoporóticas, evidencian una 
degradación acelerada de los andamios nanoSiHA y nanoSiHA/VEGF, provocando la 
migración de las partículas liberadas fuera del área del implante y la presencia de 
componentes inflamatorios, descartando su uso como sustitutos óseos. 
5. Los andamios SiHA/VEGF, fabricados con SiHA cristalina y tratados con VEGF, 
promueven in vivo la regeneración del tejido óseo, incluso en escenarios patológicos 
adversos como la osteoporosis, observándose un alto grado de osificación, trabéculas 
más gruesas y mayor presencia de osteoblastos y vasos sanguíneos. 
 
 
Nanoesferas mesoporosas nanoMBGs y nanoMBG-IPs (Capítulo II) 
 
1. La puesta a punto del cocultivode osteoblastos Saos-2 y osteoclastos diferenciados 
a partir de macrófagos RAW 264.7 como modelo experimental, ha permitido conocer 
los efectos de nanoMBGs y nanoMBG-IPs tras su incorporación intracelular enlos dos 
tipos celulares encargados del remodelado óseo, manteniendo la comunicación 
intercelular con el fin de mimetizar la situación fisiológica. 
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2. NanoMBGs y nanoMBG-IPs son incorporadas eficazmente por osteoblastos y 
osteoclastos en cocultivo. La incorporación intracelular de nanoMBG-IPs induce una 
disminución significativa de la proliferación de osteoclastos y de su actividad resortiva 
después de 7 días en cocultivo, sin afectar a la proliferación y viabilidad de los 
osteoblastos.  
3. Los preosteoblastos MC3T3-E1 incorporan eficazmente las nanoesferas mediante 
endocitosis dependiente de clatrina. La incorporación de nanoMBG-IPs estimula in 
vitro la diferenciación de los preosteoblastos en osteoblastos maduros, evidenciando 
el potencial de estas nanoesferas para inducir el proceso de osteogénesis. 
4. Los estudios de metabolómica realizados mediante RMN de alta resolución han 
permitido conocer los efectos de la incorporación intracelular de nanoMBGs y 
nanoMBG-IPs en la producción, consumo y secreción de diferentes metabolitos en 
preosteoblastos MC3T3-E1. 
5. NanoMBGs y nanoMBG-IPs no inducen in vitro la polarización de macrófagos RAW 
264.7 a fenotipo proinflamatorio M1 y sí favorecen el fenotipo antiinflamatorio M2, 
clave en la reparación del tejido tras la implantación de cualquier biomaterial 
6. NanoMBGs y nanoMBG-IPs no generan respuestas proinflamatorias ni citotóxicas 
en las líneas celulares AE103 y SR.D10, representativas de linfocitos Th1 y Th2, 
respectivamente. Asimismo, no alteran la activación de los linfocitos T CD4+ SR.D10. 
7. Las células progenitoras endoteliales (EPCs) incorporan las nanoesferas 
principalmente mediante endocitosis dependiente de clatrina. La incorporación de 
nanoMBGs y nanoMBG-IPs promueve la expresión de VEGFR2, de forma más 
pronunciada tras la liberación intracelular del fármaco, evidenciando el potencial de 
estas nanoesferas para inducir el proceso de angiogénesis. 
8. La puesta a punto del cocultivo de macrófagos RAW 264.7 y EPCs como modelo 
experimental, ha permitido analizar el papel modulador de los macrófagos sobre estas 
células angiogénicas en ausencia y presencia de nanoesferas.El tratamiento de EPCs 
con medios de cultivo de macrófagos basales, M1 y M2 y los estudios de cocultivo de 
EPCs/macrófagos también confirmaron el efecto angiogénico de estas nanoesferas 
sobre las EPCs, incluso en presencia de células fagocíticas.  
 
 
Esta Tesis ha permitido evaluar de forma muy satisfactoria la respuesta celular, in 
vitro e in vivo, a dos tipos de biomateriales diseñados para tratamiento de hueso 
osteoporótico: a) andamios 3D de hidroxiapatita cristalina sustituida con silicio 
decorados con VEGF para favorecer la regeneración ósea tras su implantación y 
b) nanoesferas de vidrio mesoporoso bioactivo cargadas con ipriflavona para su 
aplicación local y la liberación intracelular del fármaco antiosteoporótico en células 
óseas. Los resultados obtenidos permiten proponer estos biomateriales como 
excelentes candidatos para futuros estudios preclínicos que permitirían la prevención y 
el tratamiento de la osteoporosis mediante dos estrategias muy diferentes. 
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In this Doctoral Thesis, the cellular response to two biomaterials designed for the 
treatment of osteoporotic bone has been evaluated: 

Chapter I - Silicon-substituted crystalline and nanocrystalline hydroxyapatite 
scaffolds, untreated and treated with vascular endothelial growth factor (SiHA, 
nanoSiHA, SiHA/VEGF and nanoSiHA/VEGF, respectively) 
Chapter II - Uncharged and ipriflavone-loaded mesoporous nanospheres 
(nanoMBGs and nanoMBG-IPs, respectively): 

 
The results obtained have made it possible to reach the conclusions below: 
 
SiHA, nanoSiHA, SiHA/VEGF and nanoSIHA/VEGF scaffolds (Chapter I) 
 
1. Vascular endothelial growth factor (VEGF) is highly efficiently adsorbed on the 
surface of SiHA and nanoSiHA scaffolds, maintaining its biological activity, both in vitro 
and in vivo, and improving the biocompatibility and osteogenic properties of the two 
types of scaffolds studied. 
2. The in vitro proliferation of endothelial progenitor cells (EPCs) on the surface of the 
nanoSiHA/VEGF and SiHA/VEGF scaffolds is significantly higher than on the scaffolds 
without VEGF, showing the importance of the adsorption of this growth factor to 
improve the proliferation and survival of endothelial progenitor cells, involved in the 
angiogenesis process. 
3. SiHA scaffolds significantly induce MC3T3-E1 preosteoblast proliferation and 
differentiation on their surface compared to nanoSiHA scaffolds. The presence of VEGF 
adsorbed on these two types of scaffolds does not enhance preosteoblast proliferation, 
but induces a significant increase in preosteoblast differentiation on SiHA/VEGF 
scaffolds. 
4. In vivo studies, carried out in osteoporotic sheep, show an accelerated degradation 
of the nanoSiHA and nanoSiHA/VEGF scaffolds, causing the migration of the released 
particles outside the implant area and the presence of inflammatory components, 
leading to discard their use as bone substitutes. 
5. SiHA/VEGF scaffolds, made with crystalline SiHA and treated with VEGF, promote 
bone tissue regeneration in vivo, even in adverse pathological scenarios such as 
osteoporosis, showing a high degree of ossification, thicker trabeculae and a greater 
presence of osteoblasts and blood vessels. 
 
 
Mesoporous nanospheres nanoMBGs and nanoMBG-IPs (Chapter II) 
 
1. The development of the co-culture of Saos-2 osteoblasts and osteoclasts 
differentiated from RAW 264.7 macrophages as an experimental model has allowed to 
determine the effects of nanoMBGs and nanoMBG-IPs after their intracellular 
incorporation in the two cell types responsible for bone remodeling, maintaining 
intercellular communication in order to mimic the physiological situation. 
2. NanoMBGs and nanoMBG-IPs are efficiently uptaken up by osteoblasts and 
osteoclasts in coculture. The intracellular incorporation of nanoMBG-IPs induces a 
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significant decrease in osteoclast proliferation and resorptive activity after 7 days in 
co-culture, without affecting osteoblast proliferation and viability. 
3. MC3T3-E1 preosteoblasts efficiently incorporate nanospheres by clathrin-
dependent endocytosis. The incorporation of nanoMBG-IPs stimulates in vitro the 
differentiation of preosteoblasts into mature osteoblasts, showing the potential of 
these nanospheres to induce the osteogenesis process. 
4. Metabolomics studies carried out using high-resolution NMR have revealed the 
effects of intracellular incorporation of nanoMBGs and nanoMBG-IPs on the 
production, consumption and secretion of different metabolites in MC3T3-E1 
preosteoblasts. 
5. NanoMBGs and nanoMBG-IPs do not induce in vitro the polarization of RAW 264.7 
macrophages to the proinflammatory M1 phenotype and they do favor the anti-
inflammatory M2 phenotype, key in tissue repair after the implantation of any 
biomaterial 
6. NanoMBGs and nanoMBG-IPs do not generate proinflammatory or cytotoxic 
responses in the AE103 and SR.D10 cell lines, representative of Th1 and Th2 
lymphocytes, respectively. In addition, they do not alter the activation of CD4+ SR.D10 
T lymphocytes. 
7. Endothelial progenitor cells (EPCs) mainly incorporate the nanospheres by clathrin-
dependent endocytosis. The incorporation of nanoMBGs and nanoMBG-IPs promotes 
the expression of VEGFR2, in a more pronounced way after the intracellular release of 
the drug, showing the potential of these nanospheres to induce the angiogenesis 
process. 
8. The development of the co-culture of RAW 264.7 macrophages and EPCs as an 
experimental model has made it possible to analyze the modulatory role of 
macrophages on these angiogenic cells in the absence and presence of nanospheres. 
Treatment of EPCs with basal, M1, and M2 macrophage culture media and 
EPC/macrophage co-culture studies confirmed the angiogenic effect of these 
nanospheres on EPCs, even in the presence of phagocytic cells. 
 

 

This Thesis has made it possible to evaluate in a very satisfactory way the cellular 
response, in vitro and in vivo, to two types of biomaterials designed for the treatment 
of osteoporotic bone: a) 3D scaffolds of crystalline hydroxyapatite substituted with 
silicon and decorated with VEGF to promote bone regeneration after its implantation 
and b) bioactive mesoporous glass nanospheres loaded with ipriflavone for local 
application and intracellular release of the anti-osteoporotic drug in bone cells. The 
obtained results allow us to propose these biomaterials as excellent candidates for 
future preclinical studies that would allow the prevention and treatment of 
osteoporosis through two very different strategies. 
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Hypothesis:	Silicon	substituted	hydroxyapatites	(SiHA)	are	highly	crystalline	bioceramics	treated	at	high	
temperatures	 (about	 1200	 °C)	 which	 have	 been	 approved	 for	 clinical	 use	 with	 spinal,	 orthopedic,	
periodontal,	oral	and	craniomaxillofacial	applications.	The	preparation	of	SiHA	with	lower	temperature	
methods	(about	700	°C)	provides	nanocrystalline	SiHA	(nano-SiHA)	with	enhanced	bioreactivity	due	to	
higher	surface	area	and	smaller	crystal	size.	The	aim	of	this	study	has	been	to	know	the	nanocrystallinity	
effects	on	the	response	of	both	osteoblasts	and	osteoclasts	(the	two	main	cell	types	involved	in	bone	
remodelling)	to	silicon	substituted	hydroxyapatite.	
Experiments:	Saos-2	osteoblasts	and	osteoclast-like	cells	(differentiated	from	RAW-264.7	macrophages)	
have	been	cultured	on	the	surface	of	nano-SiHA	and	SiHA	disks	and	different	cell	parameters	have	been	
evaluated:	cell	adhesion,	proliferation,	viability,	intracellular	content	of	reactive	oxygen	species,	cell	cycle	
phases,	apoptosis,	cell	morphology,	osteoclast-like	cell	differentiation	and	resorptive	activity.	
Findings:	This	comparative	in	vitro	study	evidences	that	nanocrystallinity	of	SiHA	affects	the	cell/bioma-	
terial	interface	inducing	bone	cell	apoptosis	by	loss	of	cell	anchorage	(anoikis),	delaying	osteoclast-like	
cell	 differentiation	 and	 decreasing	 the	 resorptive	 activity	 of	 this	 cell	 type.	 These	 results	 suggest	 the	
potential	use	of	nano-SiHA	biomaterial	for	preventing	bone	resorption	in	treatment	of	osteoporotic	bone.	
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Macrophages	 play	 a	 key	 role	 in	 nanoparticle	 removal	 and	 are	 primarily	 responsible	 for	 their	 uptake	 and	 traf-	
ficking	 in	 vivo.	Due	 to	 their	 functional	 plasticity,	macrophages	 display	 a	 spectrum	 of	 phenotypes	 between	 two	
extremes	indentified	as	pro-inflammatory	M1	and	reparative	M2	macrophages,	characterized	by	the	expression	
of	 specific	 cell	 surface	markers	 and	 the	 secretion	 of	 different	 cytokines.	 The	 influence	 of	 graphene	 oXide	 (GO)	
nanosheets	functionalized	with	poly(ethylene	glycol-amine)	and	labelled	with	fluorescein	isothiocyanate	(FITC-	
PEG-GO)	on	polarization	of	murine	peritoneal	macrophages	 towards	M1	and	M2	phenotypes	was	evaluated	 in	
basal	and	stimulated	conditions	by	flow	cytometry	and	confocal	microscopy	through	the	expression	of	different	
cell	markers:	CD80	and	iNOS	as	M1	markers,	and	CD206	and	CD163	as	M2	markers.	Although	FITC-PEG-GO	did	
not	induce	M1	or	M2	macrophage	polarization	after	24	and	48	h	in	basal	conditions,	this	nanomaterial	decreased	
the	percentage	of	M2	reparative	macrophages.	We	have	also	compared	control	macrophages	with	macrophages	
that		have		or		have		not		taken		up		FITC-PEG-GO		after		treatment		with		these		nanosheets		(GO+		and		GO− cells,		re-	
spectively).	 The	 CD80	 expression	 diminished	 in	GO+	macrophages	 after	 48	h	 of	GO	 treatment	 but	 the	 CD206	
expression	in	GO+	population	showed	higher	values	than	in	both	GO-	population	and	control	macrophages.	In	
the		presence		of		pro-inflammatory		stimuli		(LPS		and		IFN-γ),		a		significant		decrease		of		CD80+		cells		was		observed	
after	treatment	with	GO.	This	nanomaterial	 also	 induced	significant	decreases	of	CD206+	and	CD163+	cells	 in	
the	presence		of		reparative	stimulus	(IL-4).		The	CD80,		iNOS	and		CD206		expression	was		lower	in	both	GO− and	
GO+	cells	than	in	control	macrophages.	However,	higher	CD163	expression	was	obtained	in	both	GO− and	GO+	
cells	 in	comparison	with	control	macrophages.	All	these	facts	suggest	that	 	FITC-PEG-GO	uptake	did	not	 induce	
the	macrophage	polarization	towards	the	M1	pro-inflammatory	phenotype,	promoting	the	control	of	the	M1/M2	
balance	with	 a	slight	shift	 towards	M2	 reparative	phenotype	 involved	 in	 tissue	 repair,	 ensuring	an	appropriate	
immune	 response	to	 these	nanosheets.	

	
	

	
	
1.		 Introduction	

	
Graphene-related	nanomaterials	like	graphene	oXide	(GO)	present	

exceptional	 physical	 and	 chemical	 properties	 [1]	 that	 confer	 them	 a	
great	 potential	 for	 biomedical	 applications	 [2]	 including	 tissue	 en-	
gineering	[3,4],	gene	and	drug	delivery	[5–8]	and	theragnosis	[9–12].	
However,	their	biocompatibility	has	not	been	fully	assessed	and	there	is	
no	 much	 information	 concerning	 the	 mechanisms	 underlying	 its	 po-	
tential	 toXicity	 [13,14].	 Thus,	 GO	 can	 induce	 adverse	 effects	 on	 health,	

	
mainly	 due	 to	 their	 smaller	 size,	 larger	 surface	 area	 and	 reactive	
properties	 [15–17].	 Recent	 studies	 have	 evidenced	 that	 GO	 nanosheets	
can	 be	 quickly	 endocytosed	 by	 different	 cell	 types	 promoting	 several	
cellular	 responses	 as	 intracellular	 oXidative	 stress	 [18–21].	 Our	 pre-	
vious	 results	 show	 that	 several	 mechanisms	 take	 part	 in	 FITC-PEG-GO	
uptake,	 depending	 on	 the	 characteristics	 of	 each	 cell	 type.	 Thus,	 mac-	
ropinocytosis	 seems	 to	 be	 a	 general	 internalization	 process	 in	 human	
Saos-2	 osteoblasts,	 human	 HepG2	 hepatocytes	 and	murine	 RAW-264.7	
macrophages.				Besides				macropinocytosis,				FITC-PEG-GO				can				enter	
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Graphene	oXide	(GO)	is	a	new	nanomaterial	with	different	potential	biomedical	applications	due	to	its	excellent	
physicochemical	properties	 and	ease	of	 surface	functionalization.	Macrophages	play	key	 roles	 in	the	 control	 of	
fungal	 infections	 preventing	 invasive	 candidiasis	 by	 both	 limiting	 the	 growth	 of	 the	 opportunistic	 fungal	 pa-	
thogen	Candida	albicans	and	activating	other	immune	effector	 cells.	 In	order	to	know	 if	macrophages	maintain	
their	immunocompetence	against	this	microorganism	after	GO	uptake,	we	have	evaluated	the	interactions	at	the	
interface	 of	 GO	 nanosheets,	 macrophages	 and	 Candida	 albicans.	 Poly	 (ethylene	 glycol-amine)-derivatized	 GO	
nanosheets	 labelled	 with	 fluorescein	 isothiocyanate	 (FITC-PEG-GO),	 were	 efficiently	 taken	 up	 by	 peritoneal	
macrophages	inducing	a	significant	 increase	of	C.	albicans	phagocytosis	by	both	pro-inflammatory	macrophages	
(M1/stimulated	with	 LPS/IFN-γ)		 and	 reparative	macrophages	 (M2/stimulated	with	 IL-4).	 On	 the	 other	 hand,	
after	FITC-PEG-GO	treatment	 and	C.	 albicans	 infection,	 the	percentages	of	GO+	macrophages	diminished	when	
Candida	 uptake	 increased	 in	 every	 condition	 (macrophages	 with	 no	 stimuli,	 M1	 and	 M2	 macrophages),	 thus	
suggesting	 the	 exocytosis	of	this	nanomaterial	 as	 a	dynamic	mechanism	 favoring	 fungal	phagocytosis.	 	 For	the	
first	time,	we	have	analyzed	the	effects	of	PEG-GO	nanosheets	on	Candida	albicans	killing	by	unstimulated,	M1	
and	 M2	 macrophages,	 evidencing	 that	 intracellular	 GO	 modulates	 the	 macrophage	 candidacidal	 activity	 in	 a	
multiplicity	 of	 infection	 (MOI)	 dependent	 manner.	 At	 MOI	 1,	 the	 high	 intracellular	 GO	 levels	 increase	 the	
fungicidal	 activity	 of	 basal	 and	 stimulated	macrophages.	 At	MOI	5,	 as	 intracellular	 GO	decreases,	 the	 previous	
pro-inflammatory	 or	 reparative	 stimulus	 predefines	 the	 killing	 ability	 of	macrophages.	 In	 summary,	 GO	 treat-	
ment	 enhances	 classical	M1	macrophage	 activation,	 important	 for	 pathogen	 eradication,	 and	 diminishes	 alter-	
native	 activation	 of	 M2	 macrophages,	 thus	 decreasing	 fungal	 persistence	 and	 avoiding	 chronic	 infectious	 dis-	
eases.	

	
	

	
	
1.		 Introduction	

	
Candida	 albicans	 is	 an	 opportunistic	 fungal	 pathogen	 that	 is	 a	 fre-	

quent	 cause	 of	 mucosal	 infections	 along	 with	 disseminated	 candidiasis	
with	 high	 mortality	 rates	 [1].	 The	 importance	 of	 phagocytes	 in	 the	
immune	response	against	the	fungus	and	 the	resolution	 of	the	infection	
is	 well	 stablished	 [2],	 and	 their	 absence	 or	 defect	 clearly	 favors	 the	
infection	 [3].	Macrophages	 are	 particularly	 important	 because	 they	 are	
critical	 to	 prevent	 invasive	 candidiasis	 [4]	 by	 both	 limiting	 C.	 albicans	
burden	 and	 recruiting	 and	 activating	 other	 immune	 effector	 cells	 [5].	

	
Macrophages	 are	 innate	 immune	 cells	 that	 possess	 unique	 abilities	

to	polarize	 towards	different	phenotypes	 that	 allow	 them	to	respond	 to	
changes	 in	 their	 microenvironment.	 In	 the	 extremes	 of	 their	 activation	
spectrum,	 these	 phenotypes	 are	 classified	 as	 classical	 (M1)	 and	 alter-	
native	 (M2)	 activated	 macrophages	 [6–8].	 Whereas	 M1	 macrophages	
play	 a	 major	 role	 in	 host	 defense	 against	 various	microbial	 pathogens,	
including	fungi,	M2	macrophages	are	instrumental	in	immune-regula-	
tion	 and	 wound	 healing	 [6–8].	 Thus,	 macrophages	 can	 modify	 their	
metabolic	 functions	 from	 killing/inhibitory	 (M1	 cells)	 to	 healing/	
growth	promoting	 (M2	cells)	 [9].	One	characteristic	difference	between	
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synthesized through a precipitation method in aqueous potential application of these lamellar calcium phosphate 
medium in the presence of the anionic surfactant sodium based hybrids can be as matrixes in drug delivery systems with 
dodecylbenzene sulfonate (SDBS) as structure directing agent. the possibility of loading hydrophobic drugs in the organic 
Parameters of synthesis, such as Ca/P molar ratio, surfactant interlayers. To evaluate their potential as biomaterials, the 
concentration and initial pH, have been investigated trying to     biocompatibility of two hybrids has been studied in vitro with 

  
phase consisting in several wavy layers of apatite or apatite- appropriate synthesis and stabilization conditions, a biocom- 
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Introduction 
Calcium phosphate (CaP) materials are of great relevance as 
biomaterials due to their unique biocompatibility and bio- 
activity, which have led to their wide use in bone tissue 
engineering and therapeutic delivery.[1–6] With this purpose, 
mesostructured materials, such as ordered mesoporous silica 
materials both in bulk and nanoparticles, are reaching a great 
relevance on such biomedical applications because they 
present the ability to adsorb biologically active molecules and 
release them in a controlled manner.[7–11] These ceramic silica- 
based materials are obtained through a self-assembly process 
in which supramolecular assemblies of surfactants direct the 
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formation of a mesostructure during the condensation of the 
soluble inorganic species.[12–14] This technique of surfactant- 
templating has been used as well to prepare other mesoporous 
inorganic solids such as metal oxides and alumninophos- 
phates.[15] However, the synthesis of mesostructured CaPs 
following this approach has been less successful. It is attributed 
to the fact that the inorganic framework is strongly connected 
through ionic bonds between calcium and phosphate ions and 
the CaP crystalline phase is rapidly formed during a precip- 
itation process. The fast generation of discrete crystalline CaPs 
could hinders the previous interaction of the ions in solution 
with the surfactants used as templates of the mesophase. 

However, biological systems are able to produce organic- 
inorganic hybrid structures through biomineralization proc- 
esses.[16–18] Then, using biomimetic mineralization methods to 
fabricate functional materials with ordered nanostructures, 
many key authors in the field have developed organic-inorganic 
mesostructures with complex architectures based on CaPs[19–24] 
as well as based on CaCO3.[25–26] 

To date, no clear evidences of mesoporous hydroxyapatite 
(HA) have been reported. Only very poorly defined hexagonal 
mesoporous structures using cetyltrimethylammonium 
bromide as template[27] or possible hexagonal 2D mesostruc- 
tures of hybrid materials, whose mesostructure disappears after 
calcination, using mixtures of anionic and cationic surfactants 
have been published.[28] Also, the use of non ionic block 
copolymers has been tried as a neutral templating of meso- 
porous hydroxyapatite.[29,30] Thus far, mesoporous hydroxyapa- 
tite has been produced with a significantly enhanced specific 
surface area using double emulsion droplets as microreac- 
tors.[31] Moreover, a modified hard templating route based in 
ordered mesoporous carbon as hard template has been used 
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A	 mesoporous	 bioactive	 glass	 (MBG)	 of	 molar	 composition	 75SiO2-20CaO-5P2O5	 (MBG-75S)	 has	 been	
synthetized	 as	 a	 potential	 bioceramic	 for	 bone	 regeneration	 purposes.	 X-ray	 diffraction	 (XRD),	 Fourier	
transform	 infrared	 spectroscopy	 (FT-IR),	 nitrogen	 adsorption	 studies	 and	 transmission	 electron	 micro-	
scopy	(TEM)	demonstrated	that	MBG-75S	possess	a	highly	ordered	mesoporous	structure	 	with	high	sur-	
face	 area	 and	 porosity,	 which	would	 explain	 the	 high	 ionic	 exchange	 rate	 (mainly	 calcium	 	 and	 	 silicon	
soluble	species)	with	the	surrounded	media.	MBG-75S	showed	high		biocompatibility		in		contact		with	Saos-
2	 osteoblast-like	 cells.	 Concentrations	 up	 to	 1	 mg/ml	 did	 not	 lead	 to	 significant	 alterations	 on	 either	
morphology	or	cell	cycle.	Regarding	the	effects	on	osteoclasts,	MBG-75S	allowed	the	differentiation	of	RAW-
264.7	macrophages	 into	 osteoclast-like	 cells	 but	 exhibiting	 a	 decreased	 resorptive	 activity.	 These	 results	
point	 out	 that	MBG-75S	 does	 not	 inhibit	 osteoclastogenesis	 but	 reduces	 the	 osteoclast	 bone-	 resorbing	
capability.	Finally,	in	vitro	studies	focused	on	the	innate	immune	response,	evidenced	that	MBG-75S	allows	
the	 proliferation	 of	 macrophages	 without	 inducing	 their	 polarization	 towards	 the	 M1	pro-inflammatory	
phenotype.	This	in	vitro	behavior	is	indicative	that	MBG-75S	would	just	induce	the	required	 innate	 immune	
response	 without	 further	 inflammatory	 complications	 under	 in	 vivo	 conditions.	The	 overall	 behavior	
respect	 to	 osteoblasts,	 osteoclasts	 and	 macrophages,	 makes	 this	 MBG	 a	 very	 inter-	 esting	 candidate	 for	
bone	 grafting	applications	 in	osteoporotic	patients.	
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A	B	S	T	R	A	C	T			
	

Macroporous	 scaffolds	 made	 of	 a	 SiO2-CaO-P2O5	 mesoporous	 bioactive	 glass	 (MBG)	 and	 e-	
polycaprolactone		(PCL)		have		been		prepared		by		robocasting.		These		scaffolds		showed		an		excellent	
in	 vitro	biocompatibility	 in	contact	with	 osteoblast	 like	cells	 (Saos	 2)	and	 osteoclasts	 	 derived	 	 from	
RAW	264.7	macrophages.	In	vivo	studies	were	carried	out	by	implantation	into	cavitary	defects	drilled	
in	osteoporotic	sheep.	The	scaffolds	evidenced	excellent	bone	regeneration	properties,	promoting	new	
bone	formation	at	both	the	peripheral	and	the	inner	parts	of	the	scaffolds,	thick	trabeculae,	high	vascu-	
larization	and	high	presence	of	osteoblasts	and	osteoclasts.	In	order	to	evaluate	the	effects	of	the	local	
release	of	an	antiosteoporotic	drug,	1%	(%wt)	of	zoledronic	acid	was	incorporated	to	the	scaffolds.	The	
scaffolds	loaded	with	zoledronic	 acid	 induced	 apoptosis	 in	Saos	2	cells,	impeded	osteoclast	differentiation	
in	a	time	dependent	manner	and	inhibited	bone	healing,	promoting	an	intense	inflammatory	response	in	
osteoporotic	sheep.	

	
Statement	of	significance	
	
In	addition	to	an	increase	in	bone	fragility	and	susceptibility	to	fracture,	osteoporosis	also	hinders	the	
clinical	 success	of	 endosseous	 implants	and	grafting	materials	 for	 the	 treatment	of	bone	 defects.	For	
the	first	time,	macroporous	scaffolds	made	of	mesoporous	bioactive	glass	and	e-caprolactone	have	been	
evaluated	in	a	sheep	model	that	mimics	the	osteoporosis	conditions	in	humans.	These	implants	fostered	
bone	regeneration,	promoting	new	bone	formation	at	both	the	peripheral	and	the	inner	parts	of	the	scaf-	
folds,	showing	thick	trabeculae	and	a	high	vascularization	degree.	Our	results	indicate	that	macroporous	
structures	containing	highly	bioactive	mesoporous	glasses	could	be	excellent	candidates	for	the	regener-	
ative	treatment	of	bone	defects	in	osteoporotic	patients.	
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1.	 Introduction	
	

Osteoporosis	has	been	defined	as	‘‘a	systemic	disease	character-	
ized	 by	 low	 bone	 mass	 and	 micro-architectural	 deterioration	 of	
bone	tissue,	with	consequent	increase	in	bone	fragility	and	suscep-	
tibility	to	fracture”	[1]	and	it	is	associated	with	significant	morbid-	
ity	 and	 mortality	 [2,3].	 Osteoporosis	 also	 hinders	 the	 clinical	
success	 of	 endosseous	 implants	 and	 grafting	 materials	 for	 the	
treatment	 of	 bone	 defects	 [4].	 The	 systemic	 metabolism	 and	 the	
site	morphological	conditions	make	difficult	not	only	the	primary	
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ABSTRACT 
 

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) are bioceramics designed 
primarily to regenerate bone tissue due to their ability to form a layer of 
hydroxyapatite in contact with biological fluids and bind to surrounding 
bone tissue. In addition, their ordered mesoporous structure allows drugs, 
such as antiosteoporotic or antimicrobial agents, to be loaded inside their 
pores for the treatment of osteoporosis and bone infections, respectively. 
On the other hand, the ions released from MBGs stimulate the processes 
of osteogenesis and angiogenesis and can also regulate the immune 
response to these biomaterials. In this chapter, we expose the literature 
published to date on the cell responses to MBGs prepared in different 
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A  B  S  T  R  A  C  T   
 

Mesoporous bioactive glasses (MBGs) are bioceramics designed to induce bone tissue regeneration and very 
useful materials with the ability to act as drug delivery systems. MBGs can be implanted in contact with bone 
tissue in different ways, as particulate material, in 3D scaffolds or as nanospheres. In this work, we assessed the 
effects of particles of mesoporous bioactive glass MBG-75S and mesoporous nanospheres NanoMBG-75S on RAW 
264.7 and J774A.1 macrophages, which present different sensitivity and are considered as ideal models for the 
study of innate immune response. After evaluating several cellular parameters (morphology, size, complexity, 
proliferation, cell cycle and intracellular content of reactive oXygen species), the action of MBG-75S particles and 
NanoMBG-75S on the polarization of these macrophages towards the pro-inflammatory (M1) or reparative (M2) 
phenotype was determined by the expression of specific M1 (CD80) and M2 (CD206, CD163) markers. We 
previously measured the adsorption of albumin and fibrinogen on MBG-75S particles and the production of pro- 
inflammatory cytokines as TNF-α and IL-6 by macrophages in response to these particles. This comparative study 
demonstrates that particles of mesoporous bioactive glass MBG-75S and mesoporous nanospheres NanoMBG-75S 
allow the appropriated development and function of RAW 264.7 and J774A.1 macrophages and do not induce 
polarization towards the M1 pro-inflammatory phenotype. Therefore, considering that these mesoporous bio- 
materials offer the possibility of loading drugs into their pores, the results obtained indicate their high potential 
for use as drug-delivery systems in bone repair and osteoporosis treatments without triggering an adverse in- 
flammatory response. 

 
 

 
1.		Introduction	
	

The increase in life expectancy in modern societies highlights a 
higher prevalence of age-related bone diseases such as osteoporosis, 
bone cancer and bone infections [1]. Regarding biomaterials used for 
the repair of bone defects, these are implantable materials designed to 
contact with living tissues, trigger bone formation and produce an 
adequate immune response. In this context, the implantation of any 
biomaterial in the organism triggers different events, particularly, in the 
first stages after biomaterial-tissue contact, proteins from physiological 
fluids and blood adsorb to the biomaterial surface and activate the 

coagulation cascade, complement system, platelet adhesion as well as 
cells involved in the immune response [2,3]. Coagulation together with 
platelet adhesion and activation, constitute the main events in surface-
induced thrombosis, which is the most critical limitation of 
biomaterials that may be in contact with blood [4]. Thrombosis is a 
multifactorial pathology, resulting from the interaction of multiple 
factors leading to an imbalance between the prothrombotic, anticoag- 
ulant and thrombolytic processes. Hypoalbuminemia is another factor 
related to hyperaggregability [5]. Fibrinogen, albumin, immunoglobu- 
lins, vitronectin and apolipoproteins are usually present in significant 
amounts on the adsorption surfaces of different biomaterials [6]. 
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A  B  S  T  R  A  C  T   
 

The use of nanoparticles for intracellular drug delivery could reduce the toXicity and side effects of the drug but, 
the uptake of these nanocarriers could induce adverse effects on cells and tissues after their incorporation. 
Macrophages play a central role in host defense and are responsible for in vivo nanoparticle trafficking. 
Assessment of their defense capacity against pathogenic micro-organisms after nanoparticle uptake, is necessary 
to prevent infections associated with nanoparticle therapies. In this study, the effects of hollow mesoporous SiO2- 
CaO nanospheres labeled with fluorescein isothiocyanate (FITC-NanoMBGs) on the function of peritoneal 
macrophages was assessed by measuring their ability to phagocytize Candida albicans expressing a red fluores- 
cent protein. Two macrophage/fungus ratios (MOI 1 and MOI 5) were used and two experimental strategies were 
carried out: a) pretreatment of macrophages with FITC-NanoMBGs and subsequent fungal infection; b) compe- 
tition assays after simultaneous addition of fungus and nanospheres. Macrophage pro-inflammatory phenotype 
markers (CD80 expression and interleukin 6 secretion) were also evaluated. Significant decreases of CD80+ 

macrophage percentage and interleukin 6 secretion were observed after 30 min, indicating that the simultaneous 
incorporation of NanoMBG and fungus favors the macrophage non-inflammatory phenotype. The present study 
evidences that the uptake of these nanospheres in all the studied conditions does not alter the macrophage 
function. Moreover, intracellular FITC-NanoMBGs induce a transitory increase of the fungal phagocytosis by 
macrophages at MOI 1 and after a short time of interaction. In the competition assays, as the intracellular fungus 
quantity increased, the intracellular FITC-NanoMBG content decreased in a MOI- and time-dependent manner. 
These results have confirmed that macrophages clearly distinguish between inert material and the live yeast in a 
dynamic intracellular incorporation. Furthermore, macrophage phagocytosis is a critical determinant to know 
their functional state and a valuable parameter to study the nanomaterial / macrophages / Candida albicans 
interface. 

 
 

 
1. Introduction	
	

Nanoparticles are currently designed for intracellular drug delivery 
in order to reduce the toXicity and side effects of the loaded drug to the 
patient. Silica-based mesoporous nanoparticles present high loading 
capacity within their pores and the possibility of modifying their surface 
to target the damaged tissues [1]. However, depending on the 

characteristics of these nanocarriers, their interaction with tissues and 
cells could induce adverse effects [2]. Thus, recent studies evidence that 
micro- and nanoparticles can produce immunosuppression that initially 
limits early inflammation but contributes later to fibrosis, cancer, and 
infection [3]. Macrophages are among the first cell types which take up 
nanoparticles [4–8] and they are primarily responsible for their traf- 
ficking in vivo [9,10]. These phagocytic cells play a central role in host 
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Abstract:	Mesoporous	bioactive	glass	nanospheres	(NanoMBGs)	have	high	potential	 for	clinical	
applications.	However,	the	impact	of	these	nanoparticles	on	the	immune	system	needs	to	be	addressed.	
In	this	study,	the	biocompatibility	of	SiO2-CaO	NanoMBGs	was	evaluated	on	different	mouse	immune	
cells,	including	spleen	cells	subsets,	bone	marrow-derived	dendritic	cells	(BMDCs),	or	cell	lines	like	
SR.D10	Th2	CD4+ lymphocytes	and	DC2.4	dendritic	cells.	Flow	cytometry	and	confocal	microscopy	
show	that	the	nanoparticles	were	rapidly	and	efficiently	taken	up	in	vitro	by	T	and	B	lymphocytes	
or	by	specialized	antigen-presenting	cells	(APCs)	like	dendritic	cells	(DCs).	Nanoparticles	were	not	
cytotoxic	and	had	no	effect	on	cell	viability	or	proliferation	under	T-cell	(anti-CD3)	or	B	cell	(LPS)	
stimuli.	Besides,	NanoMBGs	did	not	affect	the	balance	of	spleen	cell	subsets,	or	the	production	of	
intracellular	or	secreted	pro-	and	anti-inflammatory	cytokines	(TNF-α,	IFN-γ,	IL-2,	IL-6,	IL-10)	by	
activated	T,	B,	and	dendritic	cells	(DC),	as	determined	by	flow	cytometry	and	ELISA.	T	cell	activation	
surface	markers	(CD25,	CD69	and	Induced	Costimulator,	 ICOS)	were	not	altered	by	NanoMBGs.	
Maturation	of	BMDCs	or	DC2.4	cells	in	vitro	was	not	altered	by	NanoMBGs,	as	shown	by	expression	
of	Major	Histocompatibility	 Complex	 (MHC)	and	 costimulatory	molecules	 (CD40,	 CD80,	 CD86),	
or	IL-6	secretion.	The	effect	of	wortmannin	and	chlorpromazine	indicate	a	role	for	phosphoinositide	3-
kinase	 (PI3K),	 actin	 and	 clathrin-dependent	 pathways	 in	 NanoMBG	 internalization.	 We	 thus	
demonstrate	 that	 these	NanoMBGs	are	both	 non-toxic	and	non-inflammagenic	 for	murine	 lymphoid	
cells	and	myeloid	DCs	despite	their	efficient	intake	by	the	cells.	

	
Keywords:	mesoporous	bioactive	glass;	nanomaterial;	T	cell;	B	cell;	dendritic	cell;	dendritic	cell	
maturation;	phosphoinositide	3-kinase	PI3-K;	ICOS;	endocytosis	
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Abstract:	Due	to	their	specific	mesoporous	structure	and	large	surface	area,	mesoporous	bioactive	
glasses	(MBGs)	possess	both	drug-delivery	ability	and	effective	ionic	release	to	promote	bone	re-	
generation	by	stimulating	osteogenesis	and	angiogenesis.	Macrophages	secrete	mediators	that	can	
affect	both	processes,	depending	on	their	phenotype.	In	this	work,	the	action	of	ion	release	from	
MBG-75S,	with	 a	molar	 composition	of	 75SiO2-20CaO-5P2O5,	 on	 osteogenesis	 and	angiogenesis	 and	
the	modulatory	role	of	macrophages	have	been	assessed	in	vitro	with	MC3T3-E1	pre-osteoblasts	and	
endothelial	progenitor	cells	(EPCs)	in	monoculture	and	in	coculture	with	RAW	264.7	macrophages.	
Ca2+,	phosphorous,	and	silicon	ions	released	from	MBG-75S	were	measured	in	the	culture	medium	
during	both	differentiation	processes.	Alkaline	phosphatase	activity	 and	matrix	mineralization	were	
quantified	as	the	key	markers	of	osteogenic	differentiation	in	MC3T3-E1	cells.	The	expression	of	
CD31,	CD34,	VEGFR2,	eNOS,	and	vWF	was	evaluated	to	characterize	the	EPC	differentiation	into	
mature	endothelial	cells.	Other	cellular	parameters	analyzed	included	the	cell	size	and	complexity,	
intracellular	calcium,	and	intracellular	content	of	the	reactive	oxygen	species.	The	results	obtained	in-	
dicate	that	the	ions	released	by	MBG-75S	promote	osteogenesis	and	angiogenesis	in	vitro,	evidencing	
a	macrophage	inhibitory	role	in	these	processes	and	demonstrating	the	high	potential	of	MBG-75S	
for	the	preparation	of	implants	for	bone	regeneration.	
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1.	 Introduction	
Mesoporous	 bioactive	 glasses	 (MBGs)	 are	 bioceramics	 mainly	 designed	 for	 bone	 tissue	
repair	because	of	their	ability	to	mimic	bone	mineralization	processes	in	contact	with	
biological	fluids,	which	allows	them	to	bind	to	adjacent	bone	tissue	[1].	Furthermore,	the	
possibility	of	introducing	drugs	into	the	pores	of	these	mesoporous	materials,	proved	in	
pioneer	work	by	Professor	María	Vallet-Regí 20	years	ago,	and	the	ability	to	tailor	pore	
structure	and	textural	properties	at	the	nanoscale,	results	in	a	very	precise	control	of	the	
loading	and	release	capabilities	of	different	pharmaceuticals,	such	as	anti-osteoporotic,	
antimicrobial,	or	antitumoral	agents	[2–4].	Since	early	studies	by	authors	such	as	Vallet
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