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RESUMEN

El desarrollo de biomateriales para regeneracion 6sea, ha atraido un gran interés a lo largo
de las dltimas décadas, como alternativa a los métodos tradicionales de reparacién de defectos
0seos. En particular, los materiales ceramicos como el HA y el B-TCP, han sido
extensivamente estudiados para su uso en ingenieria de tejido 6seo, gracias a su excelente
biocompatibilidad, bioactividad y osteoconductividad, sin embargo, estos materiales poseen
una limitada osteoinductividad. Por este motivo, en los ultimos afios se han desarrollado
estrategias biomiméticas basadas en el proceso natural de regeneraciéon ésea, con el fin de

mejorar esta propiedad fundamental para su uso como materiales de sustitucion.

En base a este objetivo, en la presente Tesis Doctoral, se propone el desarrollo e
implementaciéon de diferentes estrategias biomiméticas, con la finalidad de incrementar el
potencial osteogénico de andamios ceramicos porosos 3D. En este sentido, se han
sintetizado andamios ceramicos multicapa, obtenidos mediante el proceso sol-gel,
combinado con la técnica de replicacién de esponja polimérica. El nucleo de los andamios
fue desarrollado utilizando una composicion perteneciente al sistema SiO»-CaO-P,O:s y,
posteriormente, fue recubierto con composiciones dopadas con iones de estroncio (1 %) o
magnesio (3 %) para las capas externas, con el fin de estimular su bioactividad. Los andamios
resultantes presentaban una estructura porosa interconectada, con una porosidad en torno al
37 % y una resistencia a la compresiéon de 0.46 — 1.98 MPa, valores considerados adecuados

para su uso como materiales de sustitucion.

La primera de las estrategias biomiméticas investigadas fue la modificacion de la
topografia superficial de los andamios, ya que numerosos estudios han demostrado que es
posible regular el comportamiento celular mediante la implementacién de patrones
topograficos, con diferentes formas y disposiciones, en la superficie del material. Aplicando
la técnica de grabado quimico, se logrd generar un patrén topografico en forma de surcos y
crestas sobre la superficie de los andamios. Los surcos y las crestas fueron generados a
consecuencia de la diferente susceptibilidad al ataque quimico de las fases constituyentes
(CPP y B-TCP), asi como a la distribucion lamelar de las mismas. El tamafo de los surcos y
las crestas se encontraba en el rango nano-/micrométrico, con unas dimensiones de 900 nm
— 1.5 um de anchura y 200 — 300 nm de profundidad. De acuerdo con estudios previos, estas
dimensiones son adecuadas para promover la adhesion, el alineamiento y la diferenciacion

celular.



La segunda de las estrategias biomiméticas investigadas fue el desarrollo de un sistema
de liberacién controlada, con aplicacion en el transporte de medicamentos osteogénicos, en
forma de esferas huecas incorporadas a la superficie de los andamios. Las esferas huecas de
SrP fueron sintetizadas utilizando el método hidrotermal, optimizando el proceso de sintesis
mediante el ajuste de los principales parametros de la reaccién como la temperatura, el tiempo
de reaccién y la concentraciéon de los precursores utilizados. Las esferas obtenidas
presentaban un tamafio de 600 nm — 1 pm, con un 4rea supetficial especifica de 30.5 m*/g y
un tamafio medio de poro de 3.8 nm, caracteristicas adecuadas para el transporte de

diferentes sustancias terapéuticas.

Tras su obtencion, las esferas fueron exitosamente incorporadas a los andamios
ceramicos, quedando distribuidas de manera homogénea por toda la superficie de los
mismos. Ademds, las esferas mostraron una buena estabilidad 7# »itro, permaneciendo
adheridas tras 14 dias de inmersion en SBF. IL.a combinacién de la capacidad de los andamios
ceramicos para soportar el crecimiento del nuevo tejido, junto con la liberacion local de las
sustancias terapéuticas contenidas en el interior de las esferas, representa una estrategia

prometedora para su uso como materiales de sustitucion en ingenierfa de tejido dseo.

Independientemente de la estrategia biomimética aplicada, los andamios mostraron
bioactividad a los pocos dias de inmersion en SBF. Ademas, cuando estos fueron dopados
con iones con capacidad de estimular la bioactividad, como el estroncio y el magnesio, la
duracién de la misma se incrementd hasta los 21 dias. Por tanto, la modificacion de la
topografia superficial no afecté a la capacidad de intercambio idnico de los andamios,
permitiendo la precipitaciéon de apatito sobre la superficie de los mismos, caracteristica

esencial para la adecuada osteointegracién de los andamios con el tejido nativo.

En conclusién, en esta investigacion se obtuvieron andamios ceramicos con mayor
potencial osteoinductivo, mediante la implementacién de estrategias biomiméticas, basadas
en la modificacién de la topografia superficial de los andamios. De esta manera, se han
logrado desarrollar andamios multifuncionales, que permitirfan no solo actuar como soporte
fisico para el crecimiento del nuevo tejido, si no también promover activamente su formacion
mediante la estimulacién de la proliferacion y la diferenciacion celular, mejorando de esta

manera el proceso de regeneracion ésea.

Vi



ABSTRACT

The development of biomaterials for bone regeneration has attracted great interest over
the past decades as an alternative to traditional methods of repairing bone defects. Ceramic
materials, such as HA and B-T'CP, have been extensively studied for their use in bone tissue
engineering due to their excellent biocompatibility, bioactivity and osteoconductivity,
however, these materials have limited osteoinductivity. For this reason, in recent years,
biomimetic strategies based on the natural process of bone regeneration have been developed

to enhance this fundamental property for their use as replacement materials.

With this objective in mind, this PhD Thesis proposes the development and
implementation of different biomimetic strategies in order to increase the osteogenic
potential of 3D porous ceramic scaffolds. In this regard, multilayer ceramic scaffolds were
obtained by the sol-gel process combined with the polymeric sponge replication technique.
The core of scaffolds was developed using a composition belonging to the SiO,-CaO-P,Os
system and, subsequently coated with compositions doped with strontium (1 %) or
magnesium (3 %) ions for the external layers, in order to increase their bioactivity. The
resulting scaffolds presented an interconnected porous structure, with a porosity around 37
% and a compressive strength of 0.46 — 1.98 MPa, values considered appropriate for their

use as replacement materials.

The first of the biomimetic strategies investigated was the modification of the surface
topography of scaffolds, since numerous studies have shown that it is possible to regulate
cell behavior by introducing topographic patterns, with different shapes and arrangements,
on the surface of the material. By applying the chemical etching technique, it was possible to
produce a topographic pattern in the form of grooves and ridges on the surface of scaffolds.
The grooves and ridges were generated due to the different susceptibility of the constituent
phases (CPP and B-TCP) to the chemical attack, together with their lamellar distribution.
The size of the grooves and ridges were in the nano-/micrometric range, with dimensions
of 900 nm — 1.5 pm in width and 200 — 300 nm in depth. According to previous studies,

these dimensions are suitable for promoting cell adhesion, alighment, and differentiation.

The second of the biomimetic strategies investigated was the development of a
controlled release system, with application in drug delivery, in the form of hollow spheres

incorporated into the surface of scaffolds. StP hollow spheres were synthesized by the

vii



hydrothermal method, optimizing the synthesis process by adjusting the main reaction
parameters, such as the temperature, reaction time and the concentration of precursors used.
The resulting hollow spheres were 600 nm — 1 pm in size, with a specific surface area of 30.5
m®/g and an average pore size of 3.8 nm, characteristics considered appropriate for the

delivery of different therapeutic substances.

Hollow spheres were successfully incorporated into the ceramic scaffolds and were
homogeneously distributed over the entire surface of the scaffolds. Moreover, the spheres
showed good 7 wvitro stability, being still adhered after 14 days of immersion in SBF.
Combining the ability of ceramic scaffolds to support new tissue growth, together with the
local release of the therapeutic substances contained within the spheres, represents a
promising strategy for their use as substitute materials in bone tissue engineering

applications.

Regardless of the biomimetic strategy applied, scaffolds showed bioactivity within a few
days of immersion in SBF. Moreover, when they were doped with bioactivity-stimulating
ions, such as strontium and magnesium, scaffolds were bioactive for up to 21 days.
Therefore, the modification of the surface topography did not affect the ionic exchange
capacity of scaffolds, allowing the precipitation of apatite on their surface, which is essential

for the proper osseointegration of scaffolds with the native tissue.

In summary, in this research, ceramic scaffolds with greater osteoinductive potential were
obtained by implementing biomimetic strategies based on the modification of the surface
topography of scaffolds. In this way, it has been possible to develop multifunctional
scaffolds, which would not only act as a physical support for the growth of new tissue, but
also actively promote its formation by stimulating cell proliferation and differentiation, thus

improving the bone regeneration process.
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1. INTRODUCCION

El cuerpo humano esta formado por distintos 6rganos y sistemas, que trabajan de manera
coordinada para mantener el adecuado funcionamiento del organismo. Uno de los sistemas
mas importantes es el sistema musculoesquelético, compuesto por las articulaciones, los
musculos y los huesos. Este sistema se encarga de proporcionar soporte y proteccion al
cuerpo, asf como permitir el movimiento. Ademas, funciona como reservorio de minerales,

produce las células sanguineas y ayuda a mantener el equilibrio acido-base (1).

En la actualidad, debido a determinados factores como el envejecimiento de la poblacién,
una menor actividad fisica o el aumento de la obesidad, se ha producido un incremento de
los des6rdenes que conciernen a este sistema, los cuales afectan seriamente a la salud y calidad
de vida de los pacientes. Se estima que mas de 20 millones de personas se ven afectadas
anualmente por problemas del sistema musculoesquelético, ocasionados por enfermedades
o traumatismos, de las cuales, alrededor de 5 millones requieren de intervenciones

ortopédicas (2,3).

El tejido 6seo destaca por presentar un comportamiento dindmico, caracterizado por un
constante proceso de remodelado, donde los osteoclastos reabsorben el tejido 6seo maduro,
mientras que los osteoblastos generan nuevo hueso, manteniendo asi la homeostasis del
tejido (4). Gracias a esta capacidad de remodelacion, los defectos y fracturas que afectan a
los huesos son facilmente reparados, sin embargo, en ocasiones se producen defectos 6seos
de gran tamafio que dificultan el proceso natural de auto-regeneracion. Estos defectos de
gran tamafio, también llamados defectos de tamafio critico, pueden ocurrir como resultado
de traumatismos, tumores, infecciones, defectos congénitos o enfermedades 6seas como la

osteoporosis, la osteoartritis y la osteomielitis (5,6).

La reparacion de estos defectos requiere del uso de injertos 6seos con el fin de reemplazar
la zona afectada. Entre los tratamientos mas utilizados para la reparacion de defectos de
tamafio critico encontramos los autoinjertos (3,0). En este procedimiento, el hueso del
propio paciente, generalmente procedente de la cresta iliaca, es trasplantado a la zona del
defecto. La principal ventaja de esta estrategia es que se trata de injertos biocompatibles y no
inmunogénicos con propiedades osteoconductivas, osteoinductivas y osteogénicas, gracias a

que presentan factores de crecimiento y células osteoprogenitoras, necesarios para la



osteogénesis (7). Sin embargo, el injerto autélogo tiene varias desventajas, principalmente
relacionadas con la necesidad de realizar una segunda intervencién quirdrgica en la zona
donante, lo que conlleva una serie de riesgos asociados como hemorragias, inflamacion,
posibilidad de infeccién y dolor crénico, asi como alta morbilidad e hipersensibilidad de la
zona donante. Ademas, la disponibilidad limitada de tejido autélogo trasplantable hace que

esta opcion pueda no ser adecuada para el tratamiento de defectos de gran tamafo (1,8).

Por otro lado, encontramos los aloinjertos, los cuales se basan en el trasplante de tejido
o6seo procedente de un donante, generalmente cadaveres (1). Los aloinjertos son el segundo
tratamiento mas comunmente utilizado para la reparacién de defectos éseos, y entre sus
beneficios encontramos su rapida disponibilidad y facilidad de manejo, ademas de estar
disponibles en una gran variedad de formas y tamafios (9,10). Sin embargo, este
procedimiento también tiene sus limitaciones, como son la baja disponibilidad de donantes,
su elevado coste, la necesidad de esterilizacion, el riesgo de transmision de enfermedades y
una mayor probabilidad de rechazo inmunolégico. Ademads, en comparacion con los

autoinjertos, poseen una menor capacidad osteogénica (8,11).

Las limitaciones y desventajas asociadas con el uso de los autoinjertos y aloinjertos han
impulsado el desarrollo de estrategias alternativas para la reparacion de los defectos dseos.
En este contexto, la ingenieria de tejidos ha emergido como una alternativa a los métodos de

reparacion tradicionales.

1.1. La ingenieria de tejido dseo

La ingenieria de tejidos es un area de estudio multidisciplinar que combina la biologfa
celular, la medicina regenerativa, la ciencia de materiales y la ingenierfa para la reconstruccion,
sustitucion y/o regeneracion de tejidos u 6rganos a través de la implantacion de sustitutos

biolégicos sintéticos (12).

En este sentido, la ingenieria de tejidos aborda la reparacion de defectos dseos mediante
el uso de matrices tridimensionales (3D) porosas, denominadas andamios (seaffolds), las cuales
pueden ser utilizadas solas o en conjunto con células y otros compuestos bioactivos como
factores de crecimiento, para guiar y promover el proceso natural de regeneracion 6sea (9,13).
Estos andamios deben ser capaces de imitar la estructura del hueso, proporcionando el apoyo

estructural necesario durante el proceso de formacién del nuevo hueso.



Dada la complejidad de las funciones a desempenar, el disefio de los andamios es una de
las etapas cruciales en ingenieria de tejido 6seo. Para su aplicacion, los andamios deben
cumplir con requisitos esenciales, entre los que destacan la osteoconductividad, la
osteoinductividad y la osteogénesis. La osteoconductividad puede definirse como la
capacidad de soportar el crecimiento del nuevo tejido. Por su parte, la osteoinductividad, es
la capacidad del material para inducir la formacién de células 6seas, mediante la
diferenciacion de las células madre mesenquimales localizadas en el tejido adyacente. Por
ultimo, la osteogénesis es la capacidad de formar nuevo hueso a partir de las células

osteoblasticas diferenciadas (7,12).

Para cumplir estos tres requerimientos, la ingenieria de tejido 6seo utiliza estrategias
“biomiméticas”, entre las que se incluyen el tipo de biomaterial utilizado para el desarrollo
del andamio, el uso de células madre, la incorporacion de factores de crecimiento (ej.
osteogénicos y angiogénicos), asi como la imitacién de la estructura jerarquica de la matriz
extracelular (ECM) nativa, con el objetivo de proporcionar un ambiente biomimético que

estimule la reparacion del tejido 6seo dafiado (14).

Con la finalidad de disefiar andamios que imiten fielmente las caracteristicas de la matriz
Osea, es necesario observar las propiedades quimicas, mecanicas y estructurales del hueso.
Para este fin, primeramente, es fundamental un profundo conocimiento de la biologia,
anatomia y fisiologfa del hueso, que permita el desarrollo de andamios de nueva generacion

para aplicacion en ingenierfa de tejido dseo.

1.2. Anatomia y fisiologia del tejido dseo

Las propiedades del hueso dependen enormemente de la estructura y organizacion de la
ECM, la cual se extiende desde la macroescala hasta la nanoescala (Figura 1) (3). A nivel
macroscopico, el tejido éseo se organiza en dos tipos, el hueso cortical y el hueso trabecular,

cada uno con una estructura y funcién diferente (14,15).

El hueso cortical o compacto es un tejido denso y altamente mineralizado, que se
encuentra en la region periférica del hueso, representando el 80 % de la masa total de tejido
6seo en el cuerpo. Este tipo de hueso estd compuesto por unidades llamadas osteonas o
sistemas de Havers, las cuales estan formadas por células y ECM, organizadas en forma de

lamelas concéntricas rodeando los canales de Havers, que contienen nervios y vasos



sanguineos. Hstas osteonas estan conectadas por medio de los canales de Volkmann, y
contienen unos pequefios canales o canaliculos, que proporcionan oxigeno y nutrientes a las
células. Entre las osteonas hay unos espacios huecos o lagunas donde se encuentran alojados
los osteocitos, los cuales contribuyen al mantenimiento de la ECM (16,17). El hueso cortical
se caracteriza por presentar una estructura lamelar, una baja porosidad (10 — 20 %), un
moédulo de Young relativamente alto (7 — 30 GPa) y una resistencia a la compresion de 100

— 200 MPa, propiedades que lo hacen adecuado para su labor de proteccion (9,10).
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Figura 1: Organizacion jerirquica del hueso en diferentes escalas de longitud (3).

Por otra parte, el hueso trabecular o esponjoso es un tejido menos denso y altamente
poroso (50 — 90 %), que posee una mayor elasticidad que el hueso cortical, sin embargo, su
resistencia mecanica es notablemente mas baja (2 — 12 MPa), asi como su médulo de Young
(0.1 — 2 GPa) (5). Se encuentra localizado en la parte interior del hueso y estd compuesto por
una red interconectada de trabéculas, que proporcionan el soporte estructural necesario para
la médula 6sea contenida en su interior. Estas trabéculas estan formadas por fragmentos
irregulares de osteonas, y reciben sus nutrientes de los vasos sanguineos localizados en la
médula 6sea que se encuentra a su alrededor (9,16). El hueso trabecular representa el 20 %
de la masa 6sea total, siendo considerado importante para funciones como la homeostasis de

calcio, la funcién hematopoyética y la regulacion del equilibrio acido-base (10).

A nivel micro-/nanoscopico, la ECM esta formada por componente organicos (~22 %),
componentes inorganicos (~69 %) y agua (~9 %) (5,18). La fase organica asegura la
elasticidad del hueso, lo cual es fundamental para la capacidad del esqueleto de soportar
impactos, y estd compuesta principalmente por colageno tipo I (~95 %) en forma de fibras,

asf como numerosas proteinas no colagenas (~5 %), entre las que se incluyen glicoproteinas



como la osteocalcina, la osteonectina y la fosfatasa alcalina, responsables de la mineralizacion
de la ECM, sialoproteinas como la osteopontina y proteoglicanos (ej. hialuronano, biglicano
y decorina) (3,10). Ademas, también se encuentran presentes factores de crecimiento tales
como el factor de crecimiento derivado de plaquetas (PDGF), los factores de crecimiento
insulinico (IGFs) y las proteinas morfogenéticas 6seas (BMPs), que pertenecen a la familia
de los factores de crecimiento transformantes 3 (TGF-8). Estos factores desempenan un
papel destacado en los procesos de proliferacion y diferenciaciéon de los osteoblastos,

influyendo por tanto de manera notable en la de formacién del hueso (9).

En cuanto a la fase inorganica, la cual confiere fuerza y dureza, ésta se encuentra
representada por el hidroxiapatito (HA; Cai0(PO4)s(OH)2), un tipo de fosfato calcico (CaP),
en forma de nanocristales (5 — 20 nm de anchura y 60 nm de longitud) intercalados entre las
fibras de colageno (12,18). Este apatito bioldgico se encuentra sustituido parcialmente por
carbonato (CO5%), aunque también presenta pequefias cantidades de diferentes iones entre
los que destacan el sodio (Na*), potasio (K*), magnesio (Mg*"), fluoruro (F), cloruro (Cl) y
elementos traza como estroncio (St*"), zinc (Zn*"), manganeso (Mn>"), bario (Ba™) y silicio

(Si*" (5,9).

A parte de estos componentes organicos e inorganicos, también se encuentran presentes
en el tejido 6seo diferentes tipos celulares, entre los que se incluyen las células madre

mesenquimales, los osteoblastos, los osteocitos y los osteoclastos.

1.2.1. Las células del tejido dseo

Las células madre mesenquimales (MSCs) son células madre estromales
multipotentes, capaces de diferenciarse en numerosos linajes celulares, incluyendo
adipocitos, condrocitos y osteocitos, siendo por tanto su papel contribuir a la regeneracion
de los tejidos mesenquimales como el tejido adiposo, cartilaginoso, 6seo, etc. (19). Gracias a
esta habilidad, las MSCs han sido ampliamente utilizadas en ingenierfa de tejido 6seo y
medicina regenerativa para el tratamiento de fracturas, tumores y enfermedades como la
osteoporosis y la osteonecrosis (10). Estas células son aisladas principalmente de la médula
Osea, y gracias a que pueden ser extraidas directamente del paciente mediante procedimientos

minimamente invasivos, las posibilidades de reaccion autoinmune son muy reducidas (12,19).



Los osteoblastos se originan a partir de las MSCs y son las células responsables de la
formacion del hueso mediante la produccién y mineralizaciéon de la matriz ésea (5,10). La
diferenciacién de las MSCs a osteoblastos ocurre por medio de sefiales bioquimicas
producidas por factores de crecimiento, asi como mediante interacciones entre las células y
la ECM. Los osteoblastos presentan una morfologia cuboidal (10 — 50 pm), y se encuentran
localizados en la superficie del tejido 6seo en desarrollo, donde secretan matriz osteoide no
mineralizada compuesta principalmente por colageno tipo I, asi como ciertas proteinas no
colagenas, siendo las mas destacadas la osteocalcina, la osteopontina y la osteonectina, las
cuales juegan un papel esencial en el proceso de mineralizacion de la ECM (20). Ademas de
estas proteinas, los osteoblastos también secretan la enzima fosfatasa alcalina (ALP), la cual
también contribuye a la mineralizacién de la matriz osteoide mediante el incremento de la
concentracion local de calcio (Ca*") y fosfato (PO4™) (9). A medida que los osteoblastos van
secretando y mineralizando la matriz 6sea, estos quedan atrapados en las lagunas lenticulares,

convirtiéndose en osteocitos o sufriendo apoptosis (8).

Los osteocitos son las células mas abundantes del tejido 6seo, originandose a partir de
osteoblastos maduros que quedan atrapados en la ECM 6sea mineralizada. L.os osteocitos
crean una extensa red uniéndose a otros osteocitos por medio de unas prolongaciones
citoplasmaticas, formando el sistema lacuno-canalicular, el cual es utilizado para el transporte
de nutrientes y oxigeno, asi como productos de desecho (8,10). Estas células contribuyen al
mantenimiento de la ECM, siendo las principales responsables de la mecanotransduccion de
estimulos mecanicos que activan el proceso de remodelado 6seo llevado a cabo de manera

conjunta por los osteoblastos y los osteoclastos (10).

Los osteoclastos son células multinucleadas derivadas de las células madre
hematopoyéticas, y son los responsables de la resorcion del tejido éseo (9). Para llevar a cabo
este proceso, los osteoclastos provocan una acidificacion del medio a través de la formacion
de una zona de sellado, que resulta en la disolucion de la fase mineral del hueso.
Posteriormente, la fase organica es también degradada mediante la accién de enzimas
proteoliticas (8). Los osteoclastos se encuentran localizados en unas depresiones o areas de
resorcion denominadas lagunas de Howship, que se forman como resultado de su propia
actividad resortiva (10). Como responsables de la resorcién 6sea, los osteoclastos también
juegan un papel destacado en la remodelacién 6sea que ocurre durante la reparaciéon de

defectos 6seos (9).



1.2.2. La remodelacion Osea

Como se ha comentado anteriormente, el tejido 6seo experimenta un constante proceso
de remodelacion, el cual permite que la estructura y composicién del mismo se adapte a
diferentes factores de estrés como el crecimiento, la realizaciéon de actividad fisica y la
presencia de lesiones (10). Se estima que entre el 5 — 10 % del hueso es remodelado
anualmente, siendo la tasa de remodelado del ~25 % para el hueso trabecular y del ~3 %
para el hueso cortical (21). Este proceso es fundamental para la reparacion de defectos, como
los resultantes de fracturas o enfermedades que afectan al tejido dseo, e implica un delicado
equilibrio entre los procesos de formaciéon y resorcién ésea llevados a cabo por los

osteoblastos y los osteoclastos, respectivamente.

Tras la apariciéon de un defecto dseo, el proceso de regeneraciéon comienza con el
reclutamiento de células madre osteoprogenitoras, principalmente de la médula 6sea, y su
diferenciaciéon en osteoblastos, los cuales forman nuevo hueso mediante la secrecion y
posterior mineralizaciéon de la nueva ECM. Paralelamente, se forman nuevos vasos
sanguineos a partir de otros existentes en los tejidos adyacentes, creando una red vascular
que propotciona oxigeno y nutrientes a las células y el tejido en desarrollo (3,6). Finalmente,
una vez formado el nuevo tejido, éste es remodelado para restaurar su estructura y funcion
biolégica mediante la accién de los osteoclastos, cuya actividad es a su vez regulada por los

osteoblastos y los osteocitos (9,21).

A pesar del mecanismo biolégico de auto-regeneracion, existen situaciones en las que las
fracturas no pueden repararse por si mismas, siendo por tanto necesaria la intervencion

clinica para restaurar la funcién normal del hueso.

1.3. Biomateriales para ingenieria de tejido 6seo

Un biomaterial puede ser definido como un material destinado a interactuar con los
sistemas biolégicos para evaluar, tratar, mejorar o reemplazar cualquier tejido, 6rgano o
funcién del cuerpo. Idealmente, el material deber ser biocompatible, biodegradable y poseer
unas propiedades mecanicas adecuadas para soportar la regeneraciéon del nuevo tejido (9).

Diversos materiales, principalmente metales, ceramicas y polimeros, cada uno con sus



propiedades biolégicas, mecanicas y degradativas particulares, han sido utilizados de manera

exitosa a lo largo de las dltimas décadas para la fabricacion de andamios para sustitucion osea.

Los metales, como el acero inoxidable o el titanio y sus aleaciones, se encuentran entre
los materiales mas populares para uso en ingenierfa de tejido 6seo, especialmente para
aplicaciones de soporte de carga, gracias a su elevada resistencia mecanica y estabilidad
estructural (1). Sin embargo, también presentan una serie de limitaciones como son su no
degradabilidad, la liberaciéon de iones metalicos toxicos y especialmente la posibilidad de
ocasionar un desgaste considerable del tejido 6seo adyacente, debido al desequilibrio entre

las propiedades mecanicas del metal y las del hueso humano (22).

Otro grupo de materiales ampliamente utilizado en ingenierfa de tejido éseo son los
polimeros, los cuales pueden ser de origen natural o sintético (12). Entre los polimeros
naturales mas comunmente utilizados encontramos el colageno, el quitosano, el alginato y el
acido hialurénico. Estos polimeros muestran una excelente biocompatibilidad y
biodegradabilidad, sin embargo, sus pobres propiedades mecanicas han limitado su uso como
materiales de sustitucion (1,3). Por otra parte, los polimeros sintéticos como el acido
polilactico (PLA), el acido poliglicdlico (PGA), la policaprolactona (PCL) y el acido
poli(lactico-co-glicdlico) (PLGA) presentan mejores propiedades mecanicas y ofrecen un
mayor control en su tasa de degradacion (12). Desafortunadamente, estos también presentan
una serie de desventajas, siendo el principal inconveniente la acidificacién local del medio

que ocurre a consecuencia de su degradacion, lo que puede provocar una fuerte inflamaciéon

en el tejido (23,24).

Finalmente encontramos el grupo de las ceramicas, formado principalmente por los
fosfatos calcicos (CaPs) (Tabla 1) (18). Estos materiales han sido exitosamente utilizados para
la reparacién de defectos 6seos y el tratamiento de enfermedades periodontales en cirugia
ortopédica, dental y craneo-maxilofacial (25,26). Ademas, también destaca su uso como
recubrimiento en implantes metdlicos para cirugfa de cadera, logrando un aumento

significativo del crecimiento 6seo, asi como una mayor fijacién y longevidad del implante

(27).

Existen una gran variedad de fosfatos calcicos, que en funcién del tipo de anién fosfato,
se clasifican en ortofosfatos (PO,”), metafosfatos (PO), pirofosfatos (P.O7") y polifosfatos
[(PO3)."] (18). Con la excepcidn del pirofosfato de calcio (CPP; CaP,05), la mayoria de los
CaPs utilizados en ingenierfa de tejido 6seo son los ortofosfatos (28). En concreto, el

hidroxiapatito (HA; Cai0(PO4)s(OH),) y el fosfato tricalcico (TCP; Cas(POy)2) se encuentran



entre los materiales ceramicos mas comunmente utilizados para la fabricacion de estos
andamios, debido a su composicién similar a la de la fase mineral del hueso, asi como a su
excelente biocompatibilidad y a su capacidad para formar fuertes uniones con el tejido 6seo

nativo (1,5,9).

. . L Solubilidad

Compuesto Abreviatura Férmula quimica Ca/P (-log K.,)
Fostato monocalcico MCP Ca(H2POy)2 0.5 1.14
Fosfato dicalcico DCP CaHPOy4 1.0 6.90
Fosfato octacalcico OCP Cag(HPOy4)2(PO4)4: 5H20 1.33 96.6
Fosfato tricalcico a o-TCP a-Ca3(POy)2 1.5 255
Fostato tricalcico {3 B-TCP B-Ca3(POy)2 1.5 28.9

. . . Ca1o,x(HPO4)X(PO4)6,
delgclifémeiaziio CDHA (OH)»., 15-167  ~85
O<x<1)
Hidroxiapatito HA Ca10(PO4)6(OH) 1.67 116.8
Fluorapatito FA Ca10(PO4)6F2 1.67 120.0
Fostfato tetracalcico TTCP Cas(PO4)20 2.0 38 —44

Tabla 1: Principales caracteristicas de los CaPs mis comiinmente utilizados en ingenieria de tejido dseo
(18).

El TCP se encuentran en dos fases, « y B, las cuales, aunque comparten la misma
composicion quimica, difieren en su estructura cristalina y solubilidad (18). El B-TCP se
obtiene durante el sinterizado a temperaturas de entre 900 — 1100 °C, mientras que el a-TCP
se obtiene a temperaturas superiores a 1120 °C (27,29). La principal desventaja para el uso
del a-TCP es su elevada tasa de resorcion, mayor a la tasa de formacién del hueso, que ha

limitado notablemente su aplicacién biomédica en favor del B-TCP (18).

Por su parte, el HA es uno de los biomateriales mas populares para uso en ingenieria de
tejido 6seo, habiendo atraido un gran interés gracias a su biocompatibilidad y a su elevado
potencial osteogénico. Ha sido bien documentado que el HA puede promover el crecimiento
de nuevo tejido gracias a su capacidad osteoconductiva sin causar ningun tipo de toxicidad,
inflamacién o respuesta autoinmune (13,25). La principal desventaja del HA es su baja tasa
de degradacion in vivo, ya que se trata del CaP termodinamicamente mas estable en fluidos
fisiolbgicos, necesitando un mayor tiempo para ser reabsorbido por el cuerpo, lo que puede

prolongar el tiempo de reparacion del defecto éseo (12).



Otro grupo de CaPs altamente destacado son los fosfatos calcicos bifasicos (BCP), los
cuales consisten en la mezcla de dos tipos diferentes de CaPs, siendo la combinaciéon de HA
y B-TCP la formulacién mas comunmente utilizada (9,24). La combinacién de dos fases con
diferente solubilidad permite un mayor control sobre la tasa de degradacion del material, la
cual depende del ratio B-TCP/HA, siendo que, a mayor ratio, mayor capacidad de resorcién

(18,26).

Por dltimo, dentro del grupo de las ceramicas, encontramos los silicatos de calcio como
la wollastonita (CaSiO3) y el silicato dicalcico (CaxSiOy). Estos materiales también han sido
ampliamente estudiados para su uso en ingenierfa de tejido 6seo gracias a su mayor
osteoinductividad en comparacién con los CaPs, debido a la presencia de silicio, el cual juega
un papel fundamental en la formacién y mineralizacién del tejido dseo, estimulando la
diferenciacion osteoblastica. Ademas, son materiales biocompatibles, biodegradables y que

presentan una gran bioactividad, tanto 7z vitro como in vivo (13,30).

Desafortunadamente, la fragilidad inherente de las ceramicas, asi como su baja tenacidad
a la fractura, han limitado su uso en aplicaciones de soporte de carga (1,12). Una solucién a
este problema ha sido el desarrollo de materiales compuestos, combinando la
biocompatibilidad y bioactividad de las ceramicas, con la mayor durabilidad de los polimeros,

obteniendo de esta manera materiales mds similares a la estructura natural del hueso (23).

1.3.1. Concepto de bioactividad

El término bioactividad hace referencia a la capacidad de provocar una respuesta
biolégica que genere una unién entre el tejido y el material (31). En base a esto, las ceramicas
pueden ser clasificadas de acuerdo con su bioactividad, dividiéndose en dos grupos,
bioinertes y bioactivas. Las ceramicas bioinertes, como la alimina (ALO;) y la zirconia
(ZrOy), fueron especialmente utilizadas durante la década de los 70 y se caracterizan por su
elevada resistencia mecanica, resistencia a la corrosion, buena biocompatibilidad y estabilidad
en condiciones fisiologicas (32). Sin embargo, debido a la falta de unién con el tejido nativo
y a la necesidad de realizar una segunda operacion tras su implantacion, la aplicacién de las
ceramicas bioinertes se ha visto limitada en favor de las cerdmicas bioactivas, como el HA,
el B-TCP y el silicato dicélcico, las cuales son biodegradables, osteoconductivas y poseen una

mayor capacidad de osteointegracion (13).
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Estas ceramicas bioactivas poseen grupos hidroxilo (-OH) disponibles, que, debido a la
presencia de dos pares de electrones sin compartir, tienen la capacidad de atraer iones de
calcio (Ca™) con carga positiva, que, a su vez, atraen grupos fosfato (PO,”), provocando de
esta manera la precipitacion de HA sobre su superficie al entrar en contacto con los fluidos
fisiologicos tras su implantacion (12,13). Esto resulta en una estabilizacion temprana del
implante, asi como en una mayor fijacion al tejido adyacente (25,27). La interaccion biologica
que ocurre entre el tejido y la capa de HA no es del todo conocida, pero se cree que implica
la adsorcién de proteinas y factores de crecimiento, lo que favorece la adhesiéon y
proliferaciéon de las células osteoprogenitoras, asi como su consiguiente diferenciacion
osteogénica (24,33). Los osteoblastos comienzan entonces a producir nueva ECM, seguida

de su mineralizacién, de manera similar al proceso natural de reparacion (34).

Con objeto de determinar la bioactividad de un material, y basaindose en los estudios
llevados a cabo por Hench ez al (35), Tadashi Kokubo propuso en el afio 1991 que la
bioactividad de un material podia ser evaluada 7 vitro examinando la formacién de una capa
de apatito sobre su superficie cuando éste era sumergido en una solucién de suero fisiolégico
artificial (SBF), con una concentracién idnica similar a la del plasma sanguineo humano (30).
El apatito que precipita sobre la superficie material se denomina hidroxiapatito deficiente en
calcio (CDHA), tiene un ratio Ca/P de entre 1.50 — 1.67 y es muy similar al apatito presente
en el hueso humano, siendo la principal diferencia que este Gltimo se encuentra parcialmente
sustituido por carbonato (CO,”) y ciertos elementos traza (Na*, K, St**, Zn**, Mg™, etc.)

como se ha comentado anteriormente (5,28).

Esta metodologfa para determinar la bioactividad fue ampliamente aceptada, de tal modo
que, en el afio 2007, se registré la norma ISO/FDIS 23317:2007: “Tmplants for surgery — In vitro
evalnation for apatite-forming ability of implant materials” como estandar para la evaluacion de la
bioactividad 7z vitro de un material (36). Este método ofrece una forma rapida y econémica

de predecir el comportamiento de un material una vez sea implantado en el cuerpo.

1.4. Andamios para ingenieria de tejido dseo

Una vez se ha seleccionado el material adecuado, los andamios deben ser disefiados
teniendo en cuenta las caracteristicas fisicas y quimicas del tejido que van a sustituir. Es

importante imitar el ambiente nativo del hueso, ya que este influye en el comportamiento de
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las células osteoprogenitoras y los osteoblastos, condicionando por tanto el proceso de
formacion o6sea. Idealmente, un andamio debe cumplir con ciertos requerimientos

biolégicos, mecanicos y estructurales.

Los requerimientos mecanicos de los andamios deben de ser adaptados a los del tejido
que van a reemplazar, de manera que sean capaces de soportar cargas mecanicas durante la
formacion del nuevo hueso, asi como de permitir una adecuada transferencia de carga a los
tejidos adyacentes, evitando la resorcion del tejido nativo (1,24). Como se ha comentado
anteriormente, las propiedades mecanicas del hueso varfan notablemente entre el hueso
cortical y el trabecular, lo que hace dificil el disefo de un andamio ideal. Ademas, los
andamios deben de ser adaptados a las necesidades especificas del paciente, teniendo en
cuenta su edad, estado de salud, estilo de vida y especialmente, el lugar de implantacion (7).
Sin embargo, no es necesario que los andamios presenten una resistencia mecanica igual a la
del hueso nativo, ya que es generalmente aceptado que el crecimiento del nuevo tejido sobre
los andamios incrementa la fuerza mecanica de los mismos (37). En general, se recomienda
que la resistencia mecanica de los andamios para aplicacion en ingenierfa de tejido dseo sea
de entre 1 — 2 MPa, de manera que sean lo suficientemente resistentes para permitir su
manipulaciéon durante la implantacién quirdrgica, asi como durante el proceso de

regeneracion z vivo (7).

A parte de unas propiedades mecanicas adecuadas, en lo que respecta a las caracteristicas
estructurales, los andamios deben presentar una porosidad y tamafo de poro adecuados, asi
como una buena interconectividad entre los mismo que permita la migracién celular, el
transporte de nutrientes y la eliminacién de productos de desecho (1,19). Una porosidad de
~80 % es considerada 6ptima para la regeneraciéon del hueso, siendo 50 % el minimo
requerido para permitir el crecimiento del tejido (38). Los poros de mayor tamafio, entre 100
— 300 pm, son adecuados para promover la vascularizacion y por tanto la formacion del
nuevo tejido 6seo, mientras que los poros de menor tamafio (< 10 um), proporcionan una
mayor area superficial, lo que incrementa la adsorcidn de proteinas y la consiguiente adhesion
celular (20,26). Es importante tener en cuenta que, la presencia de poros de gran tamafo
puede afectar negativamente a las propiedades mecanicas de los andamios (7,24). Ademas, la
porosidad también juega un papel destacado en el ratio de degradacién de los andamios, ya
que una mayor porosidad implica mayor penetracion de los fluidos fisiolégicos, lo que resulta

en una mayor degradacion (3).
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Otra caracteristica estructural fundamental, especialmente en el caso de los andamios de
tercera generacion, es la topografia superficial de los andamios. En los dltimos afios, se ha
demostrado que la presencia de micro-/nanotopografia tiene un impacto significativo en el
comportamiento celular, promoviendo la adhesién, proliferacion y diferenciacion celular,

estimulando por tanto la capacidad osteoinductiva, asi como la osteointegraciéon de los

andamios (1,32).

Por ultimo, desde el punto de vista biologico, los andamios deben ser biocompatibles,
biodegradables y no toxicos. L.a biocompatibilidad es definida como la capacidad para
estimular una respuesta apropiada del ambiente biolégico, sin causar efectos toxicos, tanto
local como sistémicamente, ni provocar una reaccion inflamatoria que pueda comprometer
el proceso de regeneracion o causar rechazo por parte del cuerpo (7,39). Los andamios
también deben ser capaces de degradarse 7 vivo, preferiblemente de una manera controlada,
creando el espacio necesario para el crecimiento del nuevo tejido (23). Ademas, los productos
resultantes de su degradacion no deben ser téxicos y deben reabsorberse o excretarse
facilmente como parte de la actividad metabdlica del cuerpo (38). Es importante destacar
que, el ratio de degradacion debe ser lo mas similar posible al de crecimiento del nuevo tejido.
Generalmente se considera que la degradacién del andamio debe ocurrir en menos de 6

meses, dependiendo del lugar anatémico de regeneracion (40).

1.4.1. Técnicas de obtencion de andamios

El cumplimiento de la mayorfa de las caracteristicas descritas anteriormente representa
uno de los principales desafios en el disefio de los andamios. Por este motivo, es importante
seleccionar la técnica de sintesis adecuada, ya que ésta puede influir notablemente en la
estructura y porosidad de los andamios resultantes. Entre las diferentes técnicas disponibles
para el desarrollo de materiales ceramicos encontramos la sintesis en estado solido, el proceso
sol-gel, la técnica de emulsion, la precipitacion quimica y el método hidrotermal (25). De
entre estos, el proceso sol-gel destaca por ser una técnica simple, econémica y que prescinde

del uso de equipamiento complejo para la sintesis de materiales ceramicos (41).
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1.4.1.1. El proceso sol-gel

El proceso sol-gel ha sido comunmente utilizado para la fabricacién de materiales
ceramicos, gracias a la elevada pureza y homogeneidad quimica de los materiales obtenidos,
y a la baja temperatura de formacién necesaria (25,42). Este proceso se basa en la hidroélisis
y condensacion de precursores alcéxidos metalicos, los cuales son disueltos en agua o en un
disolvente organico, para crear una suspension coloidal (sol), compuesta por una fase liquida
y una fase dispersa de nanoparticulas sélidas. A menudo, la hidrélisis de los precursores
requiere de un catalizador como acido acético o acido clorhidrico. Tras esta etapa, ocurre la
gelificacion del sol por condensaciéon de las nanoparticulas, seguido por el moldeado,
maduracién y secado del gel resultante. Finalmente, se lleva a cabo la eliminacién de los
residuos organicos y la estabilizacion del gel mediante un proceso de sinterizado a elevada
temperatura, normalmente entre el 50 — 70 % de la temperatura de fusion, para conseguir
una mayor densidad y resistencia mecanica. Es importante destacar que, si el proceso de
sinterizado no es realizado a una temperatura adecuada, este puede resultar en una
densificacién incompleta y por tanto en andamios con bajas propiedades mecanicas (7,39).

Un resumen esquematico del proceso sol-gel se muestra en la Figura 2 (43).

Ciertos factores como el tipo de disolvente, el catalizador, la temperatura y el pH
empleados pueden influir notablemente en el proceso sol-gel. Estos factores dependen en
gran medida de la naturaleza quimica de los precursores utilizados, los cuales son
generalmente alcéxidos metalicos, que son compuestos formados por un ion metélico y
grupos alquilo (34). Para la sintesis de materiales ceramicos, el fésforo y el calcio son
generalmente incorporados mediante la adiciéon de fosfato de trietilo (TEP; (C2Hs)sPOs) y
carbonato de calcio (CaCQOs), respectivamente. Segun la composicion final deseada, otros
precursores pueden ser afladidos al sol, como el silicio, el cual es tipicamente introducido en

forma de ortosilicato de tetractilo (TEOS; Si(OC2Hs)4) (43).
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Figura 2: Representacion esquemdtica del proceso sol-gel (43).

1.4.1.2. Técnica de replicacion de esponja polimérica

Como se ha comentado anteriormente, una de las caracteristicas mas importantes para la
adecuada funcién de los andamios es la porosidad de los mismos. En este sentido, una de las
principales limitaciones de los métodos convencionales de desarrollo, es que, para la
formacion de los poros, se requiere del uso de sustancias potencialmente toxicas, como
disolventes organicos y agentes pordgenos, que pueden provocar una respuesta inflamatoria
no deseada tras la implantaciéon de los andamios (38). En este contexto, la técnica de
replicacion de esponja polimérica permite prescindir del uso de sustancias toxicas, lo que,
unido a su simplicidad y bajo coste, la convierten en uno de los métodos mas efectivos para
el desarrollo de andamios ceramicos con una elevada porosidad interconectada, donde la

arquitectura del andamio es determinada por la de la esponja que sirve de molde (7).

En este método, una esponja polimérica, generalmente de poliuretano, es sumergida en
una solucioén ceramica hasta obtener un recubrimiento uniforme en la estructura de la
esponja. Posteriormente, tras el secado del recubrimiento, el molde polimérico es eliminado
mediante un tratamiento térmico a elevada temperatura (38). El primer uso de esta técnica
en el campo de la ingenierfa de tejido 6seo fue llevado a cabo por Chen ef /. en el afio 20006,
donde recubrieron esponjas de poliuretano con una suspensiéon de biovidrio 4585 (44).
Desde entonces, esta técnica ha sido ampliamente utilizada para la fabricaciéon de andamios
ceramicos con una estructura similar a la del hueso trabecular humano, con una porosidad

de entre el 40 — 90 % (7,32).
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1.5. Estrategias biomiméticas en ingenieria de tejido 6seo

Durante el proceso de regeneracion tisular, la formacion del nuevo tejido es altamente
influenciada por las sefiales fisicoquimicas proporcionadas por la ECM que rodea a las
células, la cual regula el comportamiento de las células por medio de dos mecanismos, por
un lado, proporcionando sefiales bioquimicas, principalmente en forma de factores de
crecimiento y, por otro, mediante sefiales biofisicas (3). En este sentido, los andamios de
tercera generacion son aquellos disefiados de tal manera que imiten estas sefiales, con el
objetivo de modular el crecimiento y la diferenciacion celular, potencialmente mejorando la

formacion del nuevo tejido (12).

En la actualidad, la aproximacién mas comunmente utilizada para inducir la
diferenciacion osteogénica de las MSCs consiste en el uso de compuestos osteoinductivos
como los factores de crecimiento. Sin embargo, las limitaciones existentes en el uso de estos
factores como son su elevado coste, corta vida media, baja biodisponibilidad, dificultad en
conseguir una tasa de liberacion adecuada y la posibilidad de efectos secundarios téxicos (19),
han hecho necesario investigar nuevas estrategias que permitan dirigir el comportamiento
celular y promover la formacion del nuevo tejido 6seo de una manera mas eficiente y segura.
A continuacién, se presentan posibles estrategias biomiméticas para la fabricacion de
materiales mas avanzados que permitan obtener la respuesta celular deseada y promover el

proceso natural de regeneracion.

1.5.1. El papel de la topografia superficial

En condiciones naturales, las células responden y se adaptan a los estimulos fisicos
proporcionados por la ECM, los cuales afectan a las funciones celulares. En particular, las
caracteristicas topograficas de la matriz pueden influenciar procesos tales como la adhesion,

migracion, orientacion, proliferacion y diferenciacion celular.

Para imitar la organizacién jerarquica de la ECM nativa, una posible estrategia consiste
en la incorporacion de caracteristicas topograficas a escala nano-/micrométrica en el disefio
de los andamios. En 1911, Ross Harrison demostré por primera vez el efecto de la topografia
en la morfologia, orientaciéon y migracion celular utilizando fibras de seda de arafia como

sustrato (45). Posteriormente, el término “gufa por contacto” fue acufiado por Paul Weiss
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para describir el efecto de la topografia en la orientacion y migracion celular (46). En base a
estos estudios, las técnicas de nano-/microfabricacion, inicialmente desatrolladas para la
industria electrénica, comenzaron a ser aplicadas para el estudio del comportamiento celular
en superficies nano-/microestructuradas preparadas utilizando diferentes materiales y
arquitecturas (19,47). Por ejemplo, Lamers e al. (48) observaron una mayor expresion de
genes relacionados con la osteogénesis en osteoblastos cultivados en superficies con surcos
(75 nm de anchura y 33 nm de profundidad), en comparacién con aquellos cultivados en
superficies planas. De manera similar, Abagnale ¢f a/ (49) estudiaron la diferenciaciéon de
MSCs en superficies con crestas, observando que las crestas de mayor tamafio (15 pm)
promovian la diferenciacién adipogénica, mientras que las de menor tamafio (2 pum)

promovian la diferenciacion osteogénica.

Aunque el mecanismo exacto mediante el cual la topografia superficial es capaz de influir
en la diferenciacion celular no es del todo comprendido, hoy en dia, es ampliamente aceptado
que las integrinas de la superficie celular juegan un papel crucial en el reconocimiento de la
topografia superficial. Estas integrinas son proteinas transmembrana, que interactian con
secuencias especificas de aminoacidos que se encuentran presentes en proteinas que forman
parte de la ECM, como la fibronectina y la vitronectina, siendo las principales responsables
de la transduccion de sefiales mecanicas externas (9,50). Los patrones topograficos
supetficiales a escala nano-/micrométrica tales como canales, pilares, rejillas, pozos, surcos
y crestas, proporcionan una mayor area superficial que incrementa la adsorcion de estas
proteinas presentes en los fluidos fisiolégicos, lo que, a su vez, media en la interaccion entre
las células y la superficie del material, promoviendo la adhesion celular inicial, fundamental
para eventos posteriores como la migracion, proliferacion y diferenciacion celular (14). La
unién de las integrinas es esencial para la formacion de los denominados complejos de
adhesion focal, los cuales regulan una serie de cascadas de sefalizacion intracelular, que
resultan en la conversién de las sefiales mecanicas en seflales bioquimicas que regulan el

comportamiento celular (19).

A parte de la acciéon de las integrinas, tras la adhesion inicial, las células generan unas
proyecciones nanométricas denominadas filopodios y lamelipodios, que les permiten
reconocer la superficie. De esta forma, las células experimentan una guia por contacto en
respuesta a los diferentes tipos de patrones topograficos, adaptando su morfologia de
acuerdo con la topografia superficial del material (6). Esta adaptacién provoca cambios en la
organizacion del citoesqueleto, lo cual puede afectar a la morfologia del nucleo y alterar la

expresion de determinados genes implicados en muchos eventos celulares, entre los que se
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incluye la diferenciaciéon celular (47,50). Estudios previos han demostrado que, aquellos
materiales que poseen propiedades superficiales favorables para las células, pueden estimular
mas eficientemente el crecimiento de nuevo hueso en comparacién con los materiales

convencionales (25).

1.5.2. Los sistemas de liberacion controlada

Otra de las estrategias para el desarrollo de andamios biomiméticos, consiste en la
incorporaciéon de sustancias terapéuticas osteoinductivas. Las terapias de regeneracion
basadas en el uso de factores de crecimiento (BMP, PDGF, TGF-j, etc.) han tenido cierto
grado de éxito, sin embargo, el modo tradicional de administraciéon basado en la inyeccién
del factor en la zona afectada, ha demostrado ser ineficiente debido a la rapida difusion de
las sustancias a otras areas del cuerpo, lo que puede causar efectos secundarios no deseados,
debido a la necesidad de usar concentraciones suprafisiolégicas para obtener el efecto
osteogénico deseado (9). En contraposicion, el uso de sistemas de transporte para la
liberaciéon local de estos compuestos permite obtener una mayor concentracion del
compuesto en el sitio de interés, mientras que, al mismo tiempo, se reducen los posibles
efectos secundarios adversos (5). Ademas, esta estrategia ofrece un mayor control en la
liberacion de las sustancias transportadas, asi como la posibilidad de conseguir una liberacién
sostenida durante largos periodos de tiempo, ya que para que las sustancias terapéuticas
puedan cumplir su funciéon de manera efectiva, éstas deben alcanzar el lugar de la lesion sin
petder su bioactividad y permanecer en esa localizacion durante el tiempo necesario para

desempenar su accion terapéutica (1).

Para su uso como transportadores, estos sistemas deben ser capaces de almacenar y
retener las sustancias hasta alcanzar el sitio de interés, asi como de liberar las sustancias
transportadas de manera controlada y sostenida durante un periodo de tiempo determinado
(51). Diferentes tipos de estructuras tales como varillas, tubos, esferas, y agujas han sido
estudiadas para su uso como sistemas de transporte. En particular, las esferas huecas han
atraido un gran interés en los ultimos aflos como transportadores gracias a sus propiedades
unicas, como su morfologfa bien definida, su elevada area superficial, su baja densidad y,
especialmente, su mayor capacidad de almacenamiento, gracias a su cavidad interior hueca,
que les permite transportar una mayor cantidad de compuestos en comparaciéon con otro

tipo de estructuras (52,53).
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Numerosos métodos han sido utilizados para fabricar estas esferas huecas, tales como el
método hidrotermal, el proceso sol-gel, la liofilizacién, emulsiones, métodos basados en el
uso de moldes y la sintesis asistida por microondas (54,55). De entre estos, los métodos que
se basan en el uso de moldes han sido los mas cominmente utilizados. Estos moldes, que
pueden ser duros (polimeros, silica y carbono) o suaves (gotas de emulsiones, micelas y
burbujas de gas) son recubiertos con el material de interés y posteriormente eliminados
mediante un tratamiento térmico o quimico. Esta etapa de eliminacién es la principal
desventaja de este método, ya que se trata de un proceso complejo, que puede afectar tanto
a la morfologia como a la integridad de las estructuras resultantes, limitando su aplicaciéon
clinica. Ademas, este método normalmente implica el uso de sustancias toxicas como

surfactantes, que pueden afectar a la funcién de los compuestos transportados (56,57).

Por esta razon, en los dltimos afios, se han desarrollado nuevos métodos que prescinden
del uso de moldes para la sintesis de estructuras huecas. Entre estos métodos destacan
aquellos basados en procesos como el efecto Kirkendall, el reemplazo galvanico y
especialmente, el fenémeno de maduracion de Ostwald, el cual ha sido el mas utilizado para
la sintesis de estas estructuras, gracias a que permite obtener particulas con una morfologfa y
tamafio uniformes de una manera sencilla y econémica (52). En general, estos métodos se
basan en la formacion de particulas sélidas, que a su vez sirven de molde para la formacion
de las estructuras huecas y ofrecen una serie de ventajas como son su mayor reproducibilidad,
bajo coste, uniformidad de los productos resultantes y especialmente, su mayor escalabilidad,

fundamental para la aplicacion practica de estos sistemas de transporte (57,58).

A parte de la técnica utilizada, también es importante tener en cuenta el ratio de
degradacion del material seleccionado para su fabricacion, ya que este afectara a la liberacion
de las sustancias contenidas en su interior (4). Mediante el uso de materiales biodegradables,
como los polimeros y las ceramicas, es posible conseguir una liberacion mas eficiente y
completa de los compuestos transportados. Por ejemplo, los polimeros sintéticos han sido
comunmente utilizados para este proposito debido a que poseen una tasa de degradacion
controlable, sin embargo, la principal desventaja de estos materiales es que los productos de
su degradacion pueden causar reacciones inmunologicas, ademas de alterar la actividad de las
sustancias terapéuticas (4,22). Por otro lado, los materiales ceramicos como el HA también
han sido estudiados para su uso como transportadores, gracias a su excelente capacidad de
adsorcion y a su biocompatibilidad. Ademas, los productos resultantes de degradacién no
son téxicos, ni provocan reacciones inmunologicas, sin embargo, su aplicacion también ha

sido limitada debido a su baja tasa de degradacion (5).
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2. OBJETIVOS

Las limitaciones existentes en los materiales actualmente utilizados para regeneracion
Osea, especialmente en términos de osteoinducciéon, hacen necesario el desarrollo de nuevos
tipos de materiales, capaces de cumplir multiples funciones, mas alla de servir inicamente
como soporte para la formacion del nuevo tejido. En base a esto, el objetivo principal de esta
Tesis Doctoral es sintetizar andamios ceramicos 3D, sobre los que implementar diferentes
estrategias biomiméticas, basadas en la modificaciéon de las propiedades superficiales, con el
fin de generar estructuras capaces de modificar el comportamiento celular. Para desarrollar

este objetivo principal, se establecen los siguientes objetivos especificos:

1. Sintetizar andamios ceramicos 3D con una composicion perteneciente al sistema
S10,-CaO-P,0s, mediante el método de replicaciéon de esponja polimérica

combinado con el proceso sol-gel.

2. Optimizar el proceso de sintesis, desarrollando estructuras multicapa dopadas con
iones bioactivos, como estroncio y magnesio, y caracterizar fisica, quimica y

mineralégicamente los andamios obtenidos.

3. Modificar la topografia superficial de los andamios, utilizando la técnica de grabado

quimico y caracterizar estructuralmente los andamios resultantes.

4. Desarrollar, empleando el método hidrotermal, un sistema de transporte en forma
de esferas huecas, optimizando el proceso de sintesis mediante el estudio de los

principales parametros de la reaccién hidrotermal.

5. Caracterizar fisica, quimica y mineralégicamente las esferas obtenidas e incorporatrlas

a la superficie de los andamios ceramicos 3D.

6. Evaluar la bioactividad # vitro de los andamios modificados mediante inmetsion en

SBF, de acuerdo con la norma ISO/FDIS 23317.
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3. MATERIALES Y METODOS

En la presente Tesis Doctoral, se fabricaron andamios ceramicos 3D mediante la
combinacién de las técnicas de sol-gel y replicacién de esponja polimérica. En este apartado
se describira brevemente el proceso de sintesis de los andamios, seguido de su caracterizacion
fisica, quimica y mineralégica. También se describira la modificaciéon de su topografia
superficial, asi como los ensayos realizados para evaluar la bioactividad 7z vitro de los mismos.
Por dltimo, se describira el proceso de sintesis de esferas huecas, empleando el método
hidrotermal, asi como su caracterizacion e incorporacion a la superficie de los andamios

previamente obtenidos.

3.1. Obtencion de andamios ceramicos 3D

Los andamios ceramicos empleados en esta Tesis Doctoral fueron andamios multicapa,
donde las capas internas y externas de los mismos, son preparadas utilizando distintas
composiciones, con el fin de obtener diferentes propiedades de resistencia y bioactividad.
Para las capas internas o nucleo de los andamios, se utiliz6 la composicion 2810,-50CaO-
48P,0Os (mol %), la cual fue preparada mediante el proceso sol-gel, utilizando fosfato de
trietilo (TEP, = 99.8 % - Sigma Aldrich) como fuente de fésforo, ortosilicato de tetraetilo
(TEOS, 98 % - Sigma Aldrich) como fuente de silicio y carbonato de calcio (CaCOs, = 99.8

% - Sigma Aldrich) como fuente de calcio.

Una vez preparada la disolucién sol-gel con la composicion de interés, los andamios
fueron obtenidos mediante la técnica de replicacién de esponja polimérica. Para ello, esponjas
de poliuretano (20 ppi, 12.7 mm de diametro y 10 mm de alto) fueron utilizadas como molde
sobre el que impregnar la disolucién ceramica. Tras sumergir las esponjas en la disolucion el
namero adecuado de veces, hasta que estas quedaran bien recubiertas, los andamios fueron
sinterizados a 950 °C, con el fin de lograr la densificacion del material, al mismo tiempo que
se eliminaba la esponja de poliuretano utilizada como molde. De esta manera, se obtuvo el
nucleo de los andamios multicapa, el cual fue posteriormente recubierto con una nueva
disolucién sol-gel dopada con estroncio/magnesio, para obtener las capas externas con

mejores propiedades bioactivas.
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Las condiciones de preparacion de la disolucion sol-gel, asi como una descripcion mas
detallada del proceso de obtencién de los andamios ceramicos, se presentan en las secciones:
“2.1. Materials preparation” del Articulo 1 (pg. 55) vy “2.2. Scaffold synthesis and incorporation of
hollow spheres” del Articulo 2 (pg. 65).

3.2. Caracterizacion de los andamios ceramicos 3D

Una vez obtenidos los andamios multicapa, estos fueron caracterizados fisica, quimica y
mineralégicamente. La determinacién de la macro-/microestructura, asi como de la
composicion quimica de los andamios, se llevé a cabo mediante microscopia electronica de
barrido y espectroscopia por dispersion de energfa de rayos X (SEM-EDX, Hitachi S — 3500
N). En lo que respecta a la caracterizacion mineraldgica, ésta se realizé mediante la técnica
de difraccion de rayos X (XRD, Bruker, AXR D8 Advance). En cuanto a la estructura porosa
de los andamios, la porosidad total y el tamafo de los poros fueron determinados mediante
porosimetria de mercurio (Poremaster 60 GT, Quantachrome Instruments). Por dltimo, la

resistencia mecanica de los andamios fue analizada mediante la técnica de compresion simple

(SVL — 100N, IMADA).

Las condiciones empleadas para la caracterizacién de los andamios se encuentran

descritas en las secciones: “2.2. Scaffolds characterisation” del Articulo 1 (pg. 55) y “2.2. Scaffold
synthesis and incorporation of hollow spheres” del Articulo 2 (pg. 65).

3.3. Modificacion de la topografia superficial de los andamios

Tras la obtencion y caracterizacion de los andamios ceramicos multicapa, se realizé la
modificacién de la topografia superficial mediante la técnica de grabado quimico. Para ello,
los andamios fueron sumergidos en una disolucién quimica, preparada con diferentes
concentraciones de acido acético (3 %, 5 % y 10 %), durante diferentes tiempo de ataque
(30, 60, 90 y 120 s), con el fin de determinar las mejores condiciones para la modificacién

superficial de los andamios.
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La caracterizacioén de la microestructura de los andamios modificados fue llevada a cabo
mediante SEM-EDX, mientras que la caracterizacién mineralégica se realizé por XRD. La
determinacién de las dimensiones (anchura y profundidad) del patrén topografico obtenido
se realiz6 mediante microscopia holografica digital (DHM-R2100, Lyncée Tec). Las
condiciones detalladas del proceso de grabado quimico, asi como de las técnicas empleadas
para la caracterizacion de los andamios modificados se describen en la seccion “2.3. Surface

topography patterning and characterisation” del Articulo 1 (pg. 55).

3.4. Sintesis e incorporacion de esferas huecas a la superficie de los

andamios

Esferas huecas de fosfato de estroncio fueron obtenidas mediante el método hidrotermal,
empleando nitrato de estroncio (Sr(NOs)z, Sigma Aldrich) como fuente de estroncio, cloruro
de magnesio (MgCly, Sigma Aldrich) como fuente de magnesio y fosfato disddico (Na,HPOs,
Sigma Aldrich) como fuente de fésforo. Una vez preparada la disolucion, la reaccion
hidrotermal se llevé a cabo en un autoclave en condiciones variables de presion y

temperatura, durante diferentes periodos de tiempo.

Los precipitados de esferas huecas obtenidos fueron caracterizados fisica y quimicamente
mediante SEM-EDX, mientras que su caracterizaciéon mineralégica se llevo a cabo por XRD.
La porosidad, distribucién de tamafio de poro y area superficial especifica de las esferas,
fueron determinadas mediante la técnica de adsorcidén/desorcién de N, aplicando los
métodos de Brunauer-Emmet-Teller (BET) y Barret-Joyner-Halenda (BJH). Los detalles de
la sintesis, asi como de las técnicas empleadas en la caracterizaciéon de las esferas huecas se

presentan en la seccion “2.1. Synthesis and characterization of SrP hollow spheres” del Articulo 2
(pg. 65).

Una vez sintetizadas y caracterizadas, las esferas huecas fueron incorporadas a los
andamios ceramicos 3D previamente obtenidos. Para ello, los andamios fueron sumergidos
en una disolucion de etanol conteniendo las esferas huecas dispersadas, y tras un determinado
periodo de inmersion, se analizé6 su adhesién superficial mediante SEM-EDX. Las
condiciones especificas del proceso de incorporacién se encuentran detalladas en la seccion

“2.2. Scaffold synthesis and incorporation of hollow spheres” del Articulo 2 (pg. 65).
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3.5. Ensayos de bioactividad in vitro de los andamios

La determinaciéon de la bioactividad 7z vitro de los andamios se realizé siguiendo el
protocolo establecido en la norma ISO/FDIS 23317: 2017, basada en los estudios de
Kokubo y Takadama (306). Para ello, los andamios fueron sumergidos en una disolucion de
SBF durante diferentes periodos de tiempo, tras los cuales se analizé la formacion de apatito
sobre la superficie de estos mediante SEM-EDX. Ademads, mediante espectrometria de
emision Optica de plasma acoplado inductivamente (ICP-OES, PerkinElmer Optima
200TM), se estudiaron los cambios en las concentraciones ionicas del SBF tras los diferentes
periodos de inmersion. Los detalles de los ensayos de bioactividad se encuentran descritos
en las secciones: “2.4. Scaffolds’ in vitro bivactivity” del Articulo 1 (pg. 56) y “2.3. In vitro bioactivity
of scaffolds with incorporated spheres” del Articulo 2 (pg. 606).
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4. RESULTADOS Y DISCUSION

En la presente Tesis Doctoral se desarrollaron e implementaron diferentes estrategias
biomiméticas para la obtencién de andamios de tercera generacion. Por un lado, se investigd
la modificacion de la topografia superficial de andamios ceramicos, con el fin de generar un
patrén topografico sobre su superficie, que permita mejorar sus propiedades osteoinductivas.
Por otro lado, se estudio el desarrollo de un sistema de liberacion controlada con forma de
esferas huecas, asi como su incorporacion a la superficie de los andamios previamente
obtenidos, con el fin de mejorar la administracion de sustancias terapéuticas de interés y, por
tanto, acelerar el proceso de regeneracion del tejido. A continuacién, se expondran y

discutiran los principales resultados obtenido durante la realizaciéon de esta Tesis Doctoral.

4.1. Obtencion y caracterizacion de los andamios ceramicos 3D

Para la obtenciéon de andamios multicapa, se estudiaron diferentes composiciones
quimicas dentro del sistema SiO»-CaO-P,Os. A diferencia de los andamios
monocomposicionales, tradicionalmente utilizados, los andamios multicapa, son obtenidos
empleando distintas composiciones para las capas internas y externas, con la finalidad de
obtener diferentes propiedades mecanicas y bioactivas entre las distintas capas, que permitan

incrementar la durabilidad y la osteointegracion de los andamios (59,60).

Los andamios ceramicos fueron obtenidos mediante la combinacién del proceso sol-gel
junto con la técnica de replicacion de esponja polimérica. La combinacion de estas técnicas
nos permite obtener materiales con una elevada porosidad interconectada, similares al hueso
trabecular humano, de una manera simple, econémica y sin la necesidad de utilizar
equipamiento complejo. Ademas, esta estrategia ha sido previamente utilizada de manera

exitosas en la fabricaciéon de andamios ceramicos para aplicacion en ingenierfa de tejido 6seo

(44,61,62).

En primer lugar, se obtuvieron las capas internas o nuicleo de los andamios, cuya
composicion fue 25i0,-50Ca0-48P,0Os (mol %). Los andamios presentaban una estructura
3D con una porosidad interconectada (Figura 1A del Articulo 1 (pg. 56) y Figura 9A del

Articulo 2 (pg. 69)), la cual es fundamental para un adecuado transporte de nutrientes y
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productos de desecho (63,64). Los andamios estaban compuestos por Ca, P y una pequefia
cantidad de Si, con un ratio Ca/P de ~1.0, el cual se corresponde con el del pirofosfato de
calcio (CPP, Ca;O7P,). El analisis de XRD confirmé que el nucleo estaba formado por una
fase principal de CPP, con una elevada cristalinidad (Figura 1B del Articulo 2 (pg. 66)). El
CPP es un tipo de CaP formado por el anién pirofosfato (P.O7"), que se caracteriza por
poseer una elevada resistencia mecanica, ademas de por ser un inhibidor de la mineralizacion

de apatito en condiciones naturales, por lo que presenta una bioactividad muy reducida (65).

Una vez obtenido el nucleo, este fue recubierto con una nueva composicion para las
capas externas de los andamios multicapa. Para la modificacion de la topografia superficial,
se utilizé la composicion 50CaO-50P,05 (mol %), que resultd en la formacion de dos fases
principales, una de fosfato tricalcico g (3-TCP, Cas3(PO,)2) y otra de CPP, igual a 1a del nucleo
(Figura 2A del Articulo 1 (pg. 50)). El B-TCP, a diferencia del CPP, presenta una elevada
solubilidad, lo que resulta en una mayor bioactividad, sin embargo, posee una menor
resistencia mecanica (18). Los andamios multicapa resultantes presentaron una estructura
porosa interconectada, sin embargo, a diferencia del nucleo, su topografia superficial era
plana y uniforme (Figura 1B del Articulo 1 (pg. 56)), estando compuestos por Ca, Py Si, con

un ratio Ca/P de 1.24 en las capas externas.

Tras su caracterizacion composicional, se estudié en mas detalle la estructura porosa de
los andamios obtenidos. La porosidad total de estos se encontraba en torno al 37 %, siendo
por tanto inferior al valor éptimo para aplicaciéon en ingenierfa de tejido 6seo, el cual se
recomienda que se encuentre en el rango del hueso trabecular (50 — 90 %) (66). Esto pudo
ser debido a que se realiz6 un numero excesivo de recubrimientos, lo que resulté en el
bloqueo de parte de la estructura porosa. En cuanto a la distribuciéon de tamafio de los poros,
estos se encontraban en el rango de 173.60 — 0.01 pum, siendo entre el 23 — 32 %
microporosidad interparticular (< 300 pum) y entre el 4 — 14 % microporosidad intraparticular
(< 1 pm) (Figura 3 del Articulo 1 (pg. 57) y Figura 2 del Articulo 2 (pg. 60)). En general, se
recomienda que el tamafio de poro de los andamios sea de entre 50 — 100 pm, para asegurar

el adecuado crecimiento del nuevo tejido 6seo (13,67).

Ademas de la porosidad, otro de los factores mas importantes para aplicacion en
ingenierfa de tejido 6seo es la resistencia a la compresiéon de los andamios, la cual se
encontraba en el rango de 0.46 — 1.98 MPa. Estos valores se encuentran entre los mas altos

obtenidos para andamios ceramicos porosos, siendo similares a los observados en otros

estudios, donde valores de 0.2 — 0.4 MPa y 1.0 — 1.7 MPa han sido registrados (61,68).
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Aunque la resistencia mecanica de los andamios era inferior a la del hueso trabecular humano,
la cual se encuentra en el rango de 2 — 12 MPa (1), estos eran lo suficientemente resistentes
como para ser manipulados y, ademas, es ampliamente aceptado que la resistencia de los

andamios aumenta tras su implantaciéon a medida que crece el nuevo hueso (69).

4.2. Modificacion de la topografia superficial de los andamios

Una vez caracterizados los andamios desde el punto de vista composicional y estructural,
se implemento la primera de las estrategias biomiméticas investigadas. Esta estrategia se basé
en la modificacion de la topografia superficial de los andamios, con la finalidad de introducir
un patrén topografico que permitiera incrementar el potencial osteoinductivo de los mismos.
El uso de este tipo de patrones ha demostrado ser una estrategia exitosa para controlar la
diferenciaciéon osteogénica de las MSCs (3,15), siendo por tanto de gran interés para su

aplicacion en ingenierfa de tejido 6seo.

Para llevar a cabo esta modificacién, los andamios cerdmicos fueron tratados con la
técnica de grabado quimico, consistente en la inmersion del material en una disolucién acida
durante un tiempo determinado. Con el fin de establecer las mejores condiciones de ataque,
se estudiaron diferentes concentraciones de acido acético (3 %, 5 % y 10 %) y diferentes
tiempos de ataque (30, 60, 90 y 120 s). Cuando los andamios eran tratados con
concentraciones de acido superiores al 3 %, los surcos y crestas que se formaban eran muy
poco definidos y su numero era muy reducido. Sin embargo, cuando estos fueron atacados
con una disolucién de 4cido acético al 3 % durante 90 — 120 segundos, la cantidad de surcos
y crestas que se formaron sobre la superficie de los andamios aument6 considerablemente,

como se puede ver en las imagenes de SEM de la Figura 4 del Articulo 1 (pg. 58).

Al comparar los diferentes tiempos de ataque se observé que, a medida que aumentaba
el tiempo de inmersidn, los surcos y crestas se volvian mas estrechos y profundos (Figuras 5
y 6 del Articulo 1 (pg. 59)). Cuando los andamios eran atacados durante 60 segundos, los
surcos y las crestas tenfan una anchura de ~1 pm y una profundidad de surco de en torno a
250 nm, mientras que cuando estos eran atacados durante 120 segundos la anchura de los
surcos y las crestas era menor, de entre 850 — 950 pm, y la profundidad de los surcos
aumentaba, siendo de alrededor de 270 nm. En general, la anchura de los surcos y las crestas
era similar y se encontraba en el rango de 900 nm — 1.5 pum, mientras que la profundidad de

los surcos era de alrededor de 200 nm — 300 nm. En este sentido, unas dimensiones
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adecuadas de los surcos y las crestas son fundamentales para promover efectivamente la gufa
por contacto de las células. De acuerdo con la literatura previa, las dimensiones de anchura
y profundidad obtenidas en este estudio serfan adecuadas para promover la adhesion, el
alineamiento y la elongacién de los osteoblastos, potencialmente estimulando la

diferenciaciéon osteogénica de los mismos (15,70,71).

A pesar de los avances en el desarrollo de nuevas técnicas de nano-/microfabricacion,
todavia es complicado preparar andamios 3D biodegradables con topografia superficial
biomimética. En este estudio, la modificacién de la topografia superficial ocurrié a
consecuencia de la diferente susceptibilidad al ataque quimico de las fases constituyentes del
material, la cual esta directamente relacionada con la concentracioén de acido y el tiempo de
ataque. Al analizar los andamios mediante XRD después del ataque, se observé que la fase
de CPP habia sido parcialmente eliminada, mientras que la de 3-T'CP se mantenfa estable
(Figura 2B del Articulo 1 (pg. 56)). Ademias, el ratio Ca/P de los andamios habia pasado de
1.24 en los andamios sin tratat, a 1.3 en los andamios modificados, con un ratio cercano a
1.5, correspondiente al del B-TCP, en las areas con surcos, lo que indicaba que parte del CPP
habia sido eliminado. La eliminacién selectiva del CPP localizado en el recubrimiento externo
debido a su mayor sensibilidad al ataque quimico, junto con la distribucién lamelar de las
fases de CPP y B-TCP, tuvo como consecuencia la formaciéon de surcos y crestas en la

superficie de los andamios.

4.3. Bioactividad in vitro de los andamios con topografia superficial

modificada

Tras la modificacion de la topografia superficial, se estudio la bioactividad 7z vitro de los
andamios modificados. Para ello, los andamios fueron sumergidos en una disolucion de SBF,
con una composicion similar a la del plasma sanguineo humano, siguiendo el protocolo
establecido por Kokubo y Takadama (36), consistente en analizar la formaciéon de una capa
de apatito, similar al de la fase mineral del hueso humano, sobre la superficie del material (5).
Al analizar mediante SEM-EDX los andamios tras los diferentes periodos de inmersion
(Figura 7 del Articulo 1 (pg. 60)), se observd que estos eran bioactivos tras solo 12 horas,
cuando los primeros precipitados de apatito comenzaron a formarse en la superficie. Estos
precipitados estaban compuestos por Ca, P y Cl, con un ratio Ca/P de ~1.5, tratindose de

cloroapatito (Cas(PO4);Cl), un tipo de apatito donde predomina el anién cloruro (Cl) (27).
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Aunque los precipitados de apatito comenzaron a formar una capa mas densa tras 1 dia de
inmersion, estos desaparecieron tras 7 — 14 dias en SBF, probablemente debido a la
disolucion del B-TCP restante en los surcos de la capa externa formados tras el ataque
quimico. Esto provocé que el nucleo, formado principalmente por CPP, quedara expuesto,
lo que impidi6 la precipitacion de apatito debido al efecto inhibidor del pirofosfato (65). Por
este motivo, con la finalidad de incrementar la duracién de la bioactividad, los andamios
fueron recubiertos nuevamente con la composicion utilizada para el recubrimiento externo,
pero dopada con Sr (1 %), el cual se ha demostrado que promueve la bioactividad del material
(60,72). A diferencia de los andamios sin dopar, los andamios dopados mostraron
bioactividad tras 14 dias, llegando a ser bioactivos incluso tras 21 dfas, cuando numerosos
precipitados de apatito (Ca/P de 1.69) formaron una densa capa sobre la supetficie de los

andamios (Figura 8 del Articulo 1 (pg. 60)).

Es bien sabido que, en materiales bioactivos, esta precipitacion de apatito ocurre a
consecuencia del intercambio i6nico entre el material ceramico y el SBF (73). Por tanto, para
estudiar mas detalladamente el mecanismo de bioactividad de los andamios dopados, se
analizaron los cambios en las concentraciones idnicas de Ca, P y Si tras los diferentes
periodos de inmersion (Figura 9 del Articulo 1 (pg. 60)). Aunque la concentraciéon de Ca
disminuy6 durante los primeros 7 dias, cuando se formaron los primeros precipitados de
apatito, ésta aument6 durante el restos del ensayo, probablemente debido a la disoluciéon
parcial del nuevo recubrimiento externo. De igual manera, la concentracion de St aumento
durante todo el ensayo, confirmando que los andamios comenzaron a degradarse tras 7 dias
en SBF. En cuanto a la concentracion de P, ésta disminuyé de manera constante durante los
21 dias de ensayo, especialmente tras 7 dias, cuando la precipitaciéon de apatito aumentd
considerablemente. Este descenso en la concentraciéon idnica de Ca y P en el SBF se

correlaciona con la precipitacion de apatito sobre la superficie de los andamios (74).

4.4. Sintesis e incorporacion de esferas huecas a los andamios

ceramicos

La segunda de las estrategias biomiméticas investigadas en la presente Tesis Doctoral,
fue el desarrollo de un sistema de transporte en forma de esferas huecas, y su incorporacion
a los andamios ceramico previamente obtenidos. Estos sistemas de transporte han atraido

un gran interés en los ultimos afios gracias a su aplicacién en la liberacion local y sostenida
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de sustancias terapéuticas, por lo que su uso en conjunto con andamios de sustitucion
permitirfa incrementar el potencial osteogénico de los mismos, confiriéndoles propiedades
osteoinductivas, antibacterianas o antiinflamatorias en funcién del tipo de sustancia

transportada.

Las esferas huecas sintetizadas en este estudio fueron obtenidas empleando el método
hidrotermal en ausencia de moldes (58,75). Este método de sintesis se basa en la reaccion de
los precursores de interés en una disoluciéon acuosa en condiciones de elevada presion y
temperatura y, gracias a su simplicidad, versatilidad y bajo coste, permite obtener materiales
con una gran variedad de morfologfas y tamafios (55,72). Por este motivo, el método
hidrotermal ha sido habitualmente utilizado durante los ultimos afios para la obtencién de

este tipo de esferas (54).

Con la finalidad de optimizar el proceso de sintesis, se estudié la influencia de los
principales parametros de la reaccién hidrotermal (tiempo, temperatura y concentracion de
los precursores) en la formacion de las particulas esféricas. Estos parametros juegan un papel
fundamental en la sintesis de las esferas, influyendo notablemente en la morfologfa y el

tamano de los productos resultantes (25,76).

En primer lugar, se investigo la influencia del tiempo de reaccién en el crecimiento de las
esferas (Figura 5 del Articulo 2 (pg. 68)). Aunque se observo la formacion de algunas esferas
tras 6 horas de tratamiento, estas eran poco definidas y se encontraban muy agregadas entre
ellas, mientras que, cuando se amplié el tiempo de reaccién a 12 — 24 horas, se obtuvieron
particulas esféricas mds definidas y con un tamafo ligeramente mayor. Debido a que el
proceso de formacion de la cavidad hueca de las esferas depende en gran medida del tiempo
de maduracion (76,77), se establecié un tiempo de reaccién de 24 horas para la sintesis de las

esferas huecas.

Otro de los factores mas destacados en la formacion de las esferas es la concentracion
de los precursores utilizados. En concreto, el Mg resulté ser el mas importante, ya que en su
ausencia no se obtuvieron particulas esféricas, presentando los precipitados resultantes una
morfologia en forma de flores (flower-like) (Figura 6A del Articulo 2 (pg. 68)). Esto es debido
a que el Mg causa una distorsion en la estructura cristalina de los precipitados, impidiendo el
crecimiento normal de los cristales, los cuales se reordenan de manera alternativa formando
particulas esféricas (75,78). Ademas, la cantidad de esferas obtenidas vari6 en funcién de la

concentraciéon de Mg, de tal modo que, a mayor concentracion (0.9 mM), mayor cantidad de

33



esferas se formaban. Por su parte, los cambios en las concentraciones de Sr y P no tuvieron

un efecto destacado en la formacion de las esferas.

Por ultimo, se estudio la influencia de la temperatura de sintesis en la formacion de las
esferas. En este sentido, se observo que, cuando la temperatura de sintesis era inferior a 60
°C, no se obtenfan esferas, mientras que cuando ésta era superior a 100 °C, la cantidad de
esferas que se formaban era notablemente mayor (Figura 7 del Articulo 2 (pg. 68)). Ademas,
altas temperaturas son esenciales para la formacion de estructuras huecas, ya que promueven
la disolucion de las particulas internas (67,79). Por esta razon, se establecié una temperatura

de 120 °C para la sintesis de las esferas huecas.

Una vez determinadas las mejores condiciones de sintesis, se caracterizaron estructural y
composicionalmente los precipitados obtenidos. Estos presentaban una morfologia esférica
con un tamafio medio de ~850 nm, mostrando ademas una gran tendencia a unirse entre
ellos. En general, el tamafio de las esferas vari6é en funcién de las condiciones de sintesis,
encontrandose en el rango de 600 nm — 1 pum. Esferas huecas de tamafos similares, entre
300 nm — 2 um, han sido exitosamente utilizadas para transportar sustancias terapéuticas
como antibidticos, anticancerigenos y antiosteoporéticos (54,76,80). Por tanto, el tamano de

las esferas obtenidas en este estudio serfa adecuado para su uso como sistemas de transporte.

La observacién de algunas esferas rotas o parcialmente formadas confirmé la naturaleza
hueca de las mismas, siendo la cavidad interna de ~350 nm de tamafio (Figura 3 del Articulo
2 (pg. 67)). Es probable que la formacién de esta cavidad hueca ocurriera como consecuencia
de un proceso de disolucidon-recristalizacion, también conocido como maduracion de
Ostwald, en el que las particulas internas mas pequefias, con mayor solubilidad, se disolvieron
y migraron a la parte exterior, donde las particulas de mayor tamafo sirvieron como puntos
de nucleaciéon para su posterior recristalizacion (81,82). Con el suficiente tiempo de
maduracion, la cavidad interna de las esferas quedé completamente vaciada, formandose de

esta manera las esferas huecas.

El area superficial especifica de las esferas, asi como el volumen de porosidad y la
distribucién de tamafio de poro fueron determinados mediante el estudio de las isotermas de
adsorcién/desorcion de N, (Figura 4 del Articulo 2 (pg. 67)). Las esferas presentaban una
estructura mesoporosa (2 — 50 nm), con un volumen de poro de 0.14 cm’/g y un tamafio
medio de poro de 3.8 nm, el cual es considerado adecuado para el transporte de diferentes
tipos de sustancias terapéuticas (83). Ademas, las esferas presentaban un area superficial

especifica de 30.5 m*/g, que junto con su estructura mesoporosa y, especialmente, su intetior
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hueco, les confiere una mayor capacidad de transporte en comparacioén con otro tipo de
materiales, en los que las sustancias transportadas simplemente quedan adheridas a la
superficie del material (84,85). Estas caracteristicas les convierten en candidatos ideales para

su uso como sistemas de liberacion controlada.

En cuanto a su caracterizacion composicional, de acuerdo con el analisis de EDX, los
precipitados estaban compuestos por St, P, O y Mg, con un ratio St/P de 1.0. El analisis por
XRD confirmé que se trataba de esferas de fosfato de estroncio (StP), ya que estaban
compuestas por una fase mayoritaria de StP, con el Sr estando parcialmente sustituido por
Mg ((SrossMgo.14)3(PO4)2), junto con algunas fases menores como pirofosfato de magnesio
(MgxO-P5), fosfato de estroncio (Sr3(POy),) y ultrafosfato de estroncio (Sr2(PsO17)) (Figura
1A del Articulo 2 (pg. 606)). Los StPs son quimicamente similares a los CaPs y representan
una alternativa prometedora para su uso como sistemas de transporte gracias a que tienen
una capacidad de adsorcién similar, son biocompatibles, osteoinductivos y, sobre todo,
poseen una mayor biodegradabilidad, lo cual es fundamental para una adecuada liberacion

de las sustancias transportadas (86—88).

Por udltimo, también se estudio el efecto de un segundo tratamiento hidrotermal en la
morfologia de las particulas esféricas sintetizadas. Cuando éstas fueron tratadas nuevamente
a 120 °C durante 24 horas, se observé un mayor nimero de esferas huecas abiertas, sin
embargo, estas presentaban una morfologia mas irregular que las esferas sin tratar (Figura 8
del Articulo 2 (pg. 68)). Esta apertura permitirfa facilitar la incorporacion de las sustancias
terapéuticas al interior de las esferas, incrementando la capacidad de transporte de las
mismas. Posteriormente, las esferas podrian ser recubiertas con un polimero biodegradable,

limitando de esta manera el ratio de liberacién de las sustancias transportadas (85).

Tras la caracterizacion de las esferas huecas, éstas fueron incorporadas a la superficie de
los andamios ceramicos, mediante inmersion de los mismos en una disolucién de etanol que
contenfa esferas huecas dispersadas. Tras unas horas de inmersién, las esferas quedaron
adheridas a la superficie de los andamios, como se muestra en las imagenes de SEM de la
Figura 9 del Articulo 2 (pg. 69). Aunque algunas zonas de los andamios presentaban una
mayor concentraciéon de esferas, éstas se encontraban distribuidas de manera uniforme por
toda la superficie. Las esferas mantuvieron tanto su morfologia como su integridad
estructural tras la incorporacion y, gracias a su pequefio tamafio, la porosidad de los andamios
no se vio afectada. Las esferas quedaron probablemente adheridas a la superficie por medio

de interacciones electrostaticas entre el St** de estas y el PO,” de los andamios.
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Estudios previos, como los desarrollados por Son et al. (89) y Yao et al. (90), han
demostrado que es posible liberar localmente sustancias terapéuticas transportadas por
medio de particulas esféricas unidas a la superficie de andamios sintéticos, con el fin de
promover la regeneraciéon de defectos 6seos. En este estudio, se explora por primera vez la
incorporacion de esferas huecas de StrP a andamios ceramicos, las cuales, gracias a su
estructura hueca, serfan capaces de almacenar mayores concentraciones de sustancias
terapéuticas, presentando ademas una mayor capacidad degradativa en comparacién con las

esferas de HA habitualmente utilizadas.

4.5. Bioactividad in vitro de los andamios con esferas huecas

incorporadas

Tras la incorporacion de las esferas huecas, se estudid la bioactividad zz vitro de los
andamios resultantes (Figura 10 del Articulo 2 (pg. 69)). De manera previa y con la finalidad
de incrementar la bioactividad de los andamios, estos fueron recubiertos con la composicion
utilizada para las capas externas dopada con Mg (3 %), el cual se sabe que promueve la
precipitacién de apatito (68). Los andamios fueron bioactivos tras 7 dias de inmersion en
SBF, cuando se formaron los primeros precipitados de apatito sobre la superficie de los
mismos. Estos precipitados estaban compuestos por Ca, Py O, con un ratio Ca/P de ~1.5,
indicando la formacién de hidroxiapatito deficiente en calcio (CDHA), caracteristico de
materiales bioactivos (5). Aunque los precipitados de apatito se disolvieron parcialmente tras
14 dias, estos volvieron a precipitar a los 21 dias, cuando formaron una densa capa sobre la
supetficie de los andamios. Esta disolucién parcial del CDHA permitié comprobar que las
esferas continuaban adheridas a la superficie de los andamios tras 14 difas, revelando la buena

estabilidad z# vitro de las mismas.

Al analizar mediante ICP-OES los cambios en las concentraciones iénicas de Ca, Siy P
en el SBF (Figura 11 del Articulo 2 (pg. 70)), se confirmé que las concentraciones de Ca y P
disminufan a medida que estos iones reaccionaban entre ellos, para formar los precipitados
de apatito, especialmente durante los primeros 7 dias de inmersiéon. Por el contrario, la
concentracién de Si aument6 durante los 21 dfas de ensayo, indicando la disolucién de los

andamios, lo cual es necesario para su aplicacion en ingenieria de tejido 6seo (24).
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Por ultimo, para estudiar la degradaciéon de las esferas incorporadas a los andamios,
también se analizaron los cambios en las concentraciones idnicas de Sr y Mg. Ambos iones
fueron liberados al SBF tras 7 dias de inmersion, indicando, por tanto, que las esferas eran
degradables, lo cual es fundamental para su uso como transportadores (5). Ademas, es bien
sabido que estos iones juegan un papel esencial en el proceso de formacion ésea, estimulando
la diferenciacion osteogénica al mismo tiempo que inhiben la actividad osteoclastica, por lo

que su liberacion favoreceria el proceso de regeneracion de los defectos 6seos (83,91).
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5. CONCLUSIONES Y PROYECCIONES FUTURAS

A continuacién, se expondran las principales conclusiones alcanzadas, asi como las

posibles proyecciones futuras de los materiales obtenidos durante la realizacién de la presente

Tesis Doctoral.

6.1.

Conclusiones

Se han desarrollado, mediante la combinacién del proceso sol-gel y la técnica de
replicacion de esponja polimérica, andamios ceramicos 3D con composicion
perteneciente al sistema SiO,-CaO-P,Os. Las estructuras presentaban una porosidad
interconectada similar a la del hueso trabecular humano, asi como una elevada

resistencia mecanica (0.46 — 1.98 MPa).

Se ha modificado, mediante la técnica de grabado quimico, la topografia superficial
de los andamios, aprovechando la diferente susceptibilidad al ataque quimico de las
fases cristalograficas constituyentes (CPP y B-TCP), asi como a su distribucion
lamelar en la capa externa de los andamios. De esta manera, se ha obtenido un patréon
de superficie en forma de surcos y crestas que, en funciéon de las condiciones de
ataque, presentaron una anchura de 900 nm — 1.5 pm y una profundidad de 200 —

300 nm.

Se han obtenido, mediante el método hidrotermal y prescindiendo del uso de moldes,
esferas huecas de StP, con un tamafio de 600 nm — 1 pm, un area superficial especifica
de 30.5 m®/g y una estructura mesoporosa, con un tamafio medio de poro de 3.8 nm.
Ademas, con el fin de incrementar su capacidad de transporte, se ha desarrollado una
metodologia para controlar la apertura de las esferas huecas, consistente en realizar

un segundo tratamiento hidrotermal.
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Se ha optimizado el proceso de obtencion de esferas, estudiando las principales
variables de la reaccién hidrotermal (tiempo, temperatura y concentracion de los
precursores), y se ha establecido el protocolo para la incorporacion de las esferas
huecas a la superficie de los andamios. Las esferas se distribuyeron de manera
uniforme por la superficie de los andamios y mostraron una buena estabilidad 7 vitro,

comenzando a degradarse tras 7 dias de inmersion en SBF.

Se ha conseguido, mediante el recubrimiento del nicleo con formulaciones dopadas
con iones de Sr (1 %) y Mg (3 %), incrementar la duraciéon de la bioactividad. Los
andamios dopados fueron bioactivos tras 7 — 14 dias en SBF, llegando a ser
bioactivos hasta 21 dias, cuando los precipitados de apatito formaron una densa capa

sobre la superficie de los andamios.
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6.2.

Proyecciones Futuras

En primer lugar, serfa fundamental realizar ensayos de biocompatibilidad % vitro con
diferentes tipos celulares, asi como analizar la expresiéon de marcadores genéticos
implicados en la diferenciacion celular, para determinar el grado de mejora en la

capacidad osteoinductiva de los andamios modificados.

También serfa necesario determinar la capacidad de carga y descarga de las esferas
sintetizadas, utilizando diferentes tipos de sustancias terapéuticas como factores de
crecimiento, antibiéticos o antiinflamatorios. Ademas, seria de interés estudiar la
velocidad de degradacion de las esferas, con el fin de determinar su impacto en la

cinética de liberacion de las sustancias transportadas.

Finalmente, serfa necesario realizar ensayos de biocompatibilidad 7 vive, implantando
los andamios obtenidos en diferentes modelos animales, para confirmar si los

materiales desarrollados son trasladables a la practica clinica.
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: The influence of surface topography on cellular behaviour and its importance for the development of three-
Sol-gel processes dimensional scaffolds for bone tissue engineering are a topic of growing interest. To date, the introduction of
Surfaces

topographical patterns into the surface of 3D porous ceramic scaffolds has proven difficult, due partly to the
brittle nature of ceramic materials as well as the currently available fabrication technologies. In this study, a
grooved pattern was introduced into the surface of 3D multilayer porous ceramic scaffolds by the chemical
etching technique. The patterned scaffolds were characterised by X-Ray Diffraction (XRD), Scanning Electron
Microscopy with Energy Dispersive X-Ray Spectroscopy (SEM-EDX) and Digital Holographic Microscopy (DHM).
Their bioactivity was also evaluated in vitro by immersion in simulated body fluid (SBF) for 12 h, 1, 7, 14 and 21
days. Scaffolds were constituted mainly with a mixture of the calcium pyrophosphate (Caz07P5) and p-tricalcium
phosphate (Cas(POa4)2) phases. The pyrophosphate on the external layer was dissolved as a result of the etching
process, leaving grooves on the surface. Ridges and grooves were nano-/micrometric, with dimensions of around
900 nm-1.5 pm in width and 200 nm-300 nm in depth. Moreover, the mechanical properties and bioactive
capacity of the patterned scaffolds were not affected by chemical etching, making them suitable to be used in

Biomedical applications
Chemical etching

bone tissue engineering.

1. Introduction

Tissue engineering has attracted plenty of research interest in recent
years thanks to the development of more complex biomaterials. Partic-
ularly, in the bone tissue engineering field, three-dimensional (3D)
calcium phosphate (CaP) porous scaffolds are a promising alternative to
treating damaged bone tissue [1].

When developing these porous scaffolds, we need to consider their
capacity to support new bone tissue formation in bioactivity and
biocompatibility terms. This capacity is determined by the scaffolds’
physicochemical parameters, including pore size and structure, chemi-
cal composition, surface topography, degradability rate and mechanical
strength [2,3]. These properties determine the cell-material interaction
and are, therefore, essential for the scaffolds’ successful
osseointegration.

Pore structure is one of the most important aspects of 3D scaffolds
because it affects cell migration, attachment and spreading as well as the
transport of nutrients and metabolic waste. Previous studies have
revealed that having an interconnected porosity to promote cell
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ingrowth and support ingrown tissue vascularisation is highly desirable
[4,5]. A porosity of around 80-90% and a pore diameter of at least 100
pm are required because they allow cell penetration and proper vascu-
larisation of the new tissue [6]. Macropores (>100 pm) are required for
cell migration and nutrient transport, while micropores (<10 pm) in-
crease ion exchange, protein adsorption and mineralised tissue forma-
tion [3,5].

When designing bone substitute scaffolds, we need to consider not
only the pore structure but also the effect of the surface characteristics
on the cell behaviour. It has been well established that cellular behav-
iour depends on the physical and chemical characteristics of the mate-
rials surface, such as topography, particle size, crystallinity, and
chemical composition [7,8].

Many works have focused on the effect of well-defined topographical
patterns on the nano-/microscale with a range of cell types, including
fibroblast [9], osteoblasts [10], epithelial cells [11] and endothelial cells
[12].

In particular, topography effects on osteoblasts have been well
documented, and include changes in adhesion [13], proliferation [8],
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and differentiation [14-16], which influence bone formation. Under-
standing the role that surface topography plays in regulating cell
behaviour is essential for designing osteoinductive 3D porous scaffolds.

Different types of nano- and microscale topographical patterns like
pits, wells, pillars, pores, grooves and ridges, have been studied [17,18].
Of these surface patterns, ridges and grooves are very interesting
because, this type of topographical patterns can be used to mimic the
biophysical cues provided by the collagen fibres that form the bone
extracellular matrix (ECM). In vivo, cells interact with the ECM, and this
interaction is essential for regulating cell behaviour, which is why is
important to develop new biomaterials that better resemble natural ECM
features.

Many studies have been conducted using polymeric substrates to
determine the effect of groove-like topography on human mesenchymal
stem cells (hMSCs) and osteoblasts. According to Kirmizidis et al. [14],
when cultured on grooved surfaces, osteoblasts tend to align in the di-
rection of grooves, adhering to and spreading across the top and along
the base of the grooves. Lenhert et al. [10] also concluded that when
cultured on grooved topographies, osteoblasts align, elongate, and
migrate in parallel to grooves. This phenomenon is known as “contact
guidance’’ and has long since been observed [19]. Watari et al. [20]
demonstrated that anisotropically ordered ridges and grooves can pro-
mote the osteogenic differentiation of hMSCs in vitro, and even in the
absence of osteogenic supplements in some cases [21]. It would gener-
ally appear that grooved topography provides the most effective struc-
tural cues for regulating cell alignment, orientation, adhesion, and
morphology compared to those cells cultured on smooth surfaces [17,
22].

Our ability to modify the surface topography and to produce nano-/
microstructures has increased over the years thanks to the development
of new fabrication technologies. Several fabrication methods have been
applied to produce highly controlled, reproducible, and well-defined
topographical patterns. Currently used nano-/microfabrication tech-
nologies include photolithography, electron beam lithography, colloidal
lithography, electrospinning, polymer demixing, among others [4]. The
main downside of these techniques is that they are able to generally
introduce only structured patterns into flat surfaces, they require
expensive equipment, are generally time-consuming processes and are
also difficult to scale up.

Both the complexity of the aforementioned fabrication techniques
and the fact that ceramic materials are more fragile than polymers or
metals make introducing these topographical patterns into 3D CaP
scaffolds difficult [17,23]. In an effort to overcome this problem, in this
study we applied the chemical etching technique to introduce uniformly
distributed ridges and grooves on the surface of 3D CaP porous scaffolds
to be used in bone tissue engineering.

2. Materials and methods
2.1. Materials preparation

The calcium phosphate ceramics herein used were prepared by the
sol-gel method in combination with the polymeric sponge replication
method [24]. The core of the scaffolds, whose composition was
28i0,-50Ca0-48P,05 (mol%), was prepared with 10.5 mL of
(C2Hs)sPOa (TEP, Aldrich-Trietyl Phosphate), 0.2 mL of Si (OCzHs)4
(TEOS, Aldrich-Tetraethyl Orthosilicate), 9.5 g of calcium carbonate
(CaCOs, Sigma), 5 mL of ethanol 97°, 20 mL of distilled water and 10 mL
of hydrochloric acid (HCl 37%, Ensure), employed as reactants of the
initial sol-gel solution.

In the initial step, all the reactants except calcium carbonate were
mixed together and the solution was stirred for 30 min to allow the
hydrolysis of precursors. Afterwards, calcium carbonate was added to
the solution and pH was adjusted between 2 and 3 by adding HCI drop
by drop. Polyurethane sponges (20 ppi, 12.7 mm diameter, 10 mm high)
were submerged in the solution and dried in a furnace for 10 min at
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180 °C. Several immersions were performed, adding new layers after
each immersion, and removing any excess by centrifugation to avoid
blocking the porous structure. Next, the sponges were sintered in a
furnace (Naberthen, Lilienthal/Bremen, Germany) at 950 °C at heating
rate of 19 °C/h for 50 h. This temperature was maintained for 8 h.

Finally, the core was coated with the external layers, whose
composition was 50CaO-50P;05 (mol%), to obtain the multilayer
scaffolds. A new sol-gel solution was prepared by mixing 10.8 mL of
(C2Hs)sPO4 (TEP, Aldrich-Trietyl Phosphate), 5 mL of ethanol 97°, 20 mL
of distilled water, 10 mL of hydrochloric acid (HCl 37%, Ensure) and
8.32 g of calcium carbonate (CaCOs, Sigma). The core was coated with
the new solution for the appropriate number of times following the
procedure described above. Scaffolds were sintered again at 950 °C at a
heating rate of 119 °C/h for 8 h. This temperature was maintained for 3
h.

2.2. Scaffolds characterisation

The multilayer ceramic scaffolds were characterised by Scanning
Electron Microscopy with Energy Dispersive X-Ray Spectroscopy (SEM-
EDX) using a Hitachi S — 3500 N with INCA system by Oxford In-
struments Analytical. All the samples were palladium-coated before
being analysed.

The mineralogical composition of the material was determined by X-
Ray Diffraction (XRD) in a Bruker- AXR D8 Advance automated
diffractometer using Cu-Ka radiation (1.54056 10\). Data was collected in
the Bragg-Brentano thetha-2thetha (6/20) geometry between 20° and
46° (20) at 0.02 steps, counting 8 s per step. The X-ray tube was operated
at 40 kV and 30 mA. The obtained diffractograms were analysed with
the Match! 3 software (v. 3.10.2.173) by the Rietveld method and were
compared with the Crystallography Open Database (COD).

Scaffolds’ mechanical strength was determined by a compression test
using a Simple Manual Test Stand (SVL-1000 N, IMADA). Load was
manually applied to scaffolds (8.5 mm diameter, 10.0 mm high) until
their structure collapsed. The results of 10 valid tests were used to
calculate the ceramic scaffolds’ compressive strength.

The porosity and pore size distribution of scaffolds was determined
by the Mercury Porosimetry Technique (Poremaster 60 GT, Quantach-
rome instruments) at a pressure range between 72.9 bar and 4063.71
bar.

2.3. Surface topography patterning and characterisation

Ceramic scaffolds’ surface was modified to introduce a topographic
pattern in the form of ridges and grooves by a chemical etching process.
An etching solution was prepared by dissolving acetic acid glacial
(CHsCOOH, PanReac) in distilled water under stirring conditions to
ensure complete chemical dissolution. Scaffolds were submerged in the
etching solution under stirring to ensure that the whole surface was
etched. Finally, scaffolds were rinsed with distilled water to remove any
residual etching solution and dried at 75 °C for 1 h. Different concen-
trations (3%, 5%, 10%) and etching times (30 s, 60 s, 90 s, 120 s) were
tested following the same described procedure. The whole process was
conducted at room temperature.

The modified scaffolds were characterised by SEM-EDX and XRD.
The dimensions, width and depth, of the ridges and grooves produced by
the etching process were determined using a Digital Holographic Mi-
croscope (DHM-R2100, Lyncée Tec, Lausanne, Switzerland) with the
Koala software. Measurements were taken with a 20x lens at wave-
length of A = 684.9 nm. This setup provided a horizontal resolution of
0.45 pm and a field area of 51.3 x 51.3 pm? with a height precision of 5
nm in the centre of the image and one of 20 nm on the edges. Holograms
were analysed with the ParaView (ver. 5.8.0) and ImageJ (ver. 1.53)
programmes.
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2.4. Scaffolds’ in vitro bioactivity

In order to evaluate the effect of chemical etching on the patterned
scaffolds’ in vitro bioactive capacity, bioactivity tests were conducted by
immersion in simulated body fluid (SBF) following the procedure
established by Kokubo et al. [25]. The samples in SBF were incubated at
37 °C in a water bath for 12 h, 1, 7, 14 and 21 days. After each time
period, scaffolds were dried at 75 °C for 24 h and analysed by SEM-EDX.
Changes in the calcium (Ca), silicon (Si) and phosphorus (P) ion con-
centrations were determined by Inductively Coupled Plasma Optical
Emission Spectrometry (ICP-OES PerkinElmer Optima 2000™).

3. Results
3.1. Scaffolds characterisation

Fig. 1A shows the microstructure of the multilayer scaffolds’ core
analysed by SEM-EDX. The core presented an interconnected porosity, it
was composed of hexagonal and triangular grains of Ca and P and had a
Ca/P ratio of about 1.0, which is the stoichiometric value of calcium
pyrophosphate (CapO7P5). This type of microstructure is characteristic
of materials with a high pyrophosphate content. Furthermore, the XRD
analysis of the core confirmed that it was composed mainly of a calcium
pyrophosphate phase (COD-96-151-7239).

Once the core was characterised, it was coated with a more bioactive
composition to obtain the external layers of the multilayer ceramic
scaffold. The multilayer scaffolds’ surface was smooth with some hex-
agonal grains of calcium pyrophosphate and f-tricalcium phosphate
(B-TCP) (B-Cas(POa)2) (Fig. 1B). The EDX results showed that scaffolds
were composed of Ca, P, and a small amount of Si. Their Ca/P ratio was
1.24. Fig. 2A shows the mineralogical composition of the multilayer
scaffolds determined by XRD. According to the XRD patterns, the main
constituent phases were calcium pyrophosphate (COD-96-151-7239)
and p-tricalcium phosphate (COD-96-151-7239), although other minor
silica phases like CaOsSi; (COD-96-900-6569) were observed.

Fig. 3 depicts the scaffolds’ pore size distribution measured by the
Mercury Porosimetry Technique. The multilayer scaffolds had a total
porosity of 36.95%, 32.34% of which corresponded to interparticle
spaces (<300 pm) with a pore size between 173.6 pm and 7.01 pm. The
remaining 4.60% corresponded to intraparticle spaces (<1 pm), with a
pore size between 0.07 pm and 0.05 pm.

3.2. Scaffolds surface topography characterisation

The multilayer ceramic scaffolds were chemically etched to intro-
duce a topographical pattern in the form of ridges and grooves into the
scaffolds’ surface. Fig. 4 shows the scaffolds’ surface structure at several
concentrations (3%, 5%, 10%) and etching times (30's, 60°s, 90's, 120 s).
A 3% acetic acid concentration and a 120 s etching time gave the best
results to consistently obtain a large amount of well-defined nano-/
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Fig. 2. XRD patterns of the multilayer scaffolds (a) before and (b) after
chemical etching.

micrometric ridges and grooves that were uniformly distributed along
the scaffolds’ surface.

The mineralogical composition determined by XRD after etching is
shown in Fig. 2B. The peaks corresponding to calcium pyrophosphate
(COD-96-151-7239) and f-tricalcium phosphate (COD-96-151-7239)
were slightly different compared to the diffractogram of the untreated
scaffolds. The peaks corresponding to pyrophosphate were diminished,
while the peaks for -TCP were more prominent after etching. According
to the EDX results, the Ca/P ratio on the surface after etching was about
1.3, with a Ca/P ratio close to 1.5 on the grooved areas.

Fig. 5 shows the three-dimensional surface profiles of the etched
scaffolds analysed by Digital Holographic Microscopy (DHM) with their
corresponding height profiles. High magnification SEM images were
also used to determine the width of ridges (Fig. 6). The 3D surface
profiles, together with the SEM images, further confirmed that ridges
and grooves were uniformly distributed on scaffolds’ surface. Their di-
mensions (width and depth) were nano-/micrometric and varied with
etching time. After 60s (Fig. 5A), the ridges had a width of ~1 pm and
the grooves had a depth of about 250 nm. Both ridges and grooves had
similar widths. In the scaffolds etched for 120s (Fig. 5B), the width of
ridges and grooves was around 850-950 pm in both cases, and the depth
of grooves was of 277 nm, as seen in detail in the height profiles. Overall,
their width decreased with etching time and was around 900 nm-1.5
pm, while their depth was 200-300 nm and increased with etching time.

Scaffolds’ compressive strength was measured with a Manual Test
Stand before and after chemical etching treatment. The untreated scaf-
folds’ mechanical strength was 0.46-0.67 MPa, while their resistance

Fig. 1. SEM micrographs of the initial multilayer scaffolds microstructure: (a) core and (b) core coated with the external layers.
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Fig. 3. Mercury porosimetry curves: (a) cumulative and (b) differential
intruded volume vs. pore diameter.

was around 0.56-0.67 MPa after treatment. The etching process did not
alter the scaffolds’ mechanical properties.

3.3. Scaffolds’ in vitro bioactivity

The acid-etched scaffolds’ in vitro bioactivity was tested by soaking
them in SBF solution for 12 h, and 1, 7 and 14 days. After 12 h (Fig. 7A),
many precipitates were distributed on scaffolds’ surface, especially in
the grooved areas. The EDX analysis of precipitates revealed that they
were composed of Ca, P, and chlorine (Cl), and their Ca/P ratio was of
about 1.5, which indicates the presence of chlorapatite precipitates.
After 1 day (Fig. 7B), apatite precipitates started to form a layer on top of
the grooved areas, with a Ca/P ratio of 1.5-1.6 depending on the area.
After 7 days (Fig. 7C) and 14 days (Fig. 7D), no bioactivity was observed
on scaffolds, probably due to the dissolution of the external layer along
with the newly formed apatite precipitates and, consequently, hexago-
nal grains of pyrophosphate from the core, with a Ca/P ratio of 1.0, were
then visible.

To enhance the bioactivity of the etched scaffolds, they were coated
again with a new composition doped with strontium (Sr2+) ions to
improve their bioactive capacity. Fig. 8 (A — C) shows the SEM images of
the scaffolds obtained after immersion in SBF for 7, 14 and 21 days. After
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7 days, no bioactivity was observed on scaffolds, but after 14, and
especially after 21 days (Fig. 8C), spherical precipitates were deposited
on the scaffolds’ surface. The EDX analysis revealed that precipitates
were composed of Ca and P and their Ca/P ratio was of 1.69, which
corresponds to the stoichiometric value of hydroxyapatite (HA)
(Cay9(PO4)6(OH)3), modified by the presence of Sr, confirming that the
scaffolds’ bioactive capacity was enhanced after 7 days thanks to the
incorporation of strontium.

The changes in the Ca, Si and P ion concentrations in SBF after the
different immersion times were measured by ICP-OES (Fig. 9). In scaf-
folds doped with Sr, for the first 7 days, the calcium concentration in SBF
slightly lowered. After this time, however, its concentration in the me-
dium started increasing because Ca ions were released from the scaffolds
and went from a concentration of 45.08 mg/L on day 7, to a maximum
concentration of 87.13 mg/L on the last assay day. The Si and P ions
displayed the exact opposite behaviour, while the silicon concentration
in SBF continuously rose throughout the experiment and went from an
initial concentration of only 0.09 mg/L to one of 36.31 mg/L as Si ions
were released to the medium, the phosphorus concentration went from
22.89 mg/L to 1.02 mg/L as it was adsorbed in the scaffolds. These
changes are related to the formation of apatite precipitates on scaffolds’
surface, especially after 14 and 21 days.

4. Discussion

In the present study, 3D porous ceramic scaffolds were fabricated by
the sol-gel method in combination with the polymeric sponge replica-
tion method following the procedure previously described in the liter-
ature [24]. This methodology allows us to obtain ceramic scaffolds with
interconnected porosity by a simple low-cost fabrication process.
Striking a balance between the material’s mechanical resistance and its
bioactive capacity is very important, which is why we developed
multilayer scaffolds, as it is well-known that CaP materials with high
mechanical properties like calcium pyrophosphate are barely bioactive,
whereas bioactive materials like tricalcium phosphate (TCP) are very
soluble and offer poor mechanical resistance [26,27].

Firstly, the inner layers of the scaffolds, known as “core”, were
fabricated and characterised. The multilayer scaffolds’ core had inter-
connected porosity and, according to the XRD pattern, it was mainly
composed of calcium pyrophosphate. Having obtained the core, it was
coated with a new composition in which sol-gel reactants were mixed at
a Ca/P atomic ratio of 1.3 to obtain a mixture of the calcium pyro-
phosphate and TCP phases and, therefore, greater bioactive capacity.
Fig. 1B shows the final multilayer scaffolds’ microstructure. Compared
to the core alone, the final multilayer scaffolds had a smoother surface
with some hexagonal pyrophosphate grains, probably due to a higher
presence of TCP on the external layers.

The scaffolds’ chemical and mineralogical composition analysed by
SEM-EDX and XRD showed that, as expected, scaffolds were composed
mainly of two phases: a larger calcium pyrophosphate (Caz07P2) phase
and a smaller p-tricalcium phosphate (Cas(POa4)2) one (Fig. 2A). The EDX
results revealed a Ca/P ratio of about 1.24, which comes close to 1.3, the
intermediate Ca/P ratio between TCP and pyrophosphate, further con-
firming that the scaffolds’ surface presented a mixture of both phases.

The final multilayer scaffolds presented interconnected porosity with
a total porosity value of 36.95% as determined by the Mercury Poros-
imetry Technique (Fig. 3). A high volume of mercury intrusion was
observed in pores whose size was between 173.6 pm and 7.01 pm, fol-
lowed by minor mercury intrusion, which corresponded to a pore size
between 0.07 pm and 0.05 pm (Fig. 3A). More specifically, the largest
intrusion volume corresponded to interparticle spaces (32.34%), with a
pore size of about 88.5 pm and a few pores of around 12.63 pm. The
small mercury intrusion volume corresponded to intraparticle spaces
(4.60%), with a pore size of 0.06 pm (Fig. 3B). The importance of
porosity in bone scaffolds has been widely studied, with authors
reporting that 90% porosity and a pore size from 50 to 100 pm are
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Fig. 4. SEM micrographs of the scaffolds’ surface after different etching times and concentrations: (a) Control; (b) 10% for 90 s; (c) 5% for 90 s; (d, €) 3% for 90 s and

120 s respectively and (f) detail of the ridges and grooves at high magnification.

necessary to ensure a proper bone tissue ingrowth in porous scaffolds [5,
6]. Microporosity (<10 pum) is also essential to ensure a good ionic ex-
change and protein adsorption [3]. Our scaffolds presented an adequate
pore size between 88.5 pm and 0.06 pm, although their total porosity of
36.95% was lower than the optimal value of 80-90% stated in the
literature.

The multilayer CaP scaffolds were chemically etched to modify their
surface topography in order to introduce a topographical pattern in the
form of ridges and grooves. Traditionally, ceramic materials like, HA
and TCP, have been used as coatings on materials with greater me-
chanical strength, such as titanium and its alloys, or synthetic polymers
like poly lactic-co-glycolic acid (PLGA), on which the modification of
their surface morphology has been previously exerted to increase their
bioactivity, while maintaining these material’s desired mechanical
properties. For instance, Akasaka et al. [28] produced grooves on a
polydimethylsiloxane (PDMS) mold and coated them with a-TCP to
study the effect of different patterns on the adhesion of Sa0S-2 cells.
Similarly, Lu et al. [29] fabricated microgrooved surfaces by photoli-
thography and coated them with HA to study their effect on osteoblast
behaviour. There have been a few studies reporting the modification of
the surface topography of ceramic materials [7,8], but in general,
currently available nano-/microfabrication techniques can only intro-
duce topographic patterns into planar surfaces, which makes it
extremely difficult to modify the surface of three-dimensional porous

materials, and especially, to create well-defined topographic patterns
directly on the surface of ceramics.

Chemical etching has already been used to increase ceramic scaf-
folds’ surface roughness, porosity, and interconnectivity [27,30,31].
However, as ceramic materials are more fragile than polymers or metals
given their brittleness, it is more challenging to produce patterned sur-
faces on CaP scaffolds. Doi et al. [27] employed chemical etching to
increase the surface roughness of porous HA, observing higher bone
formation after in vivo implantation in a rabbit femur. The topographical
modification is made as a result of the difference in susceptibility of the
crystallographic phases composing the scaffolds and is directly related
to the etchant concentration and etching time. The advantage of
chemical etching over other nano-/microfabrication techniques is that it
can be used in ceramic materials and is a simple cost-effective method
with good scalability. To the best of our knowledge, chemical etching
has not been previously used to introduce a grooved pattern into 3D
porous CaP scaffolds.

This technique needs to be carefully standardised to etch multiphase
ceramic materials as their individual phases have different chemical
susceptibilities, which is why different acetic acid (CHsCOOH) concen-
trations were tested before finding the optimal conditions to introduce
ridges and grooves that were uniformly distributed on scaffolds’ surface,
avoiding the over-etching of the material at the same time. Initially a
10% acetic acid concentration was used for 90 s (Fig. 4B), but only a
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Fig. 5. Three-dimensional surface profiles and height profiles of the chemically
etched scaffolds by DHM at different times: (a) 60s and (b) 120s.

small amount of not very well-defined ridges and grooves was observed
on the surface. A concentration of 5% acetic acid was also tested, but
after 90 s (Fig. 4C) only a few ridges and grooves were visible on the
scaffolds’ surface. We prolonged the etching time to 120 s at the same
concentration, but no ridges and grooves were observed. Finally, when
scaffolds were etched with 3% acetic acid for 90 s (Fig. 4D), and espe-
cially 120 s (Fig. 4E), a large number of well-defined ridges and grooves
were uniformly distributed along scaffolds’ surface. Other etching times,
30 and 60 s, were also tested for the 3% acetic acid concentration, but
the ridges and grooves obtained were not distributed as uniformly as
those obtained after 90 and 120 s.

When comparing the scaffolds’ mineralogical composition before
and after chemical etching (Fig. 2), the diffractograms slightly differed.
The peaks corresponding to the calcium pyrophosphate phase were
smaller after etching, especially the main peak at 30 2theta, while the
peaks for the -TCP phase were more prominent. The Ca/P ratio was
altered as well and went from 1.24 on the untreated scaffolds to a
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slightly higher value of 1.31 on the etched scaffolds. The Ca/P ratio in
the grooved areas came close to 1.5; that is, the stoichiometric value for
B-tricalcium phosphate. Taking this together, we hypothesised that the
calcium pyrophosphate phase (Ca/P ratio of 1.0) located on the external
layer was selectively etched off the scaffolds’ surface by the etching
process, which resulted in grooves forming on the surface where it was
originally present. We believe that both calcium pyrophosphate and
B-tricalcium phosphate are distributed on the surface as alternating
lamellae, forming a lamellar structure which, together with their
different susceptibility to chemical etching, are responsible for the for-
mation of ridges and grooves on the scaffolds’ surface.

The ridges and grooves produced by the chemical etching treatment
were characterised by Digital Holographic Microscopy (Fig. 5) and SEM
(Fig. 6) to determine their main dimensions, width and depth. Fig. 5
depicts the 3D surface profiles of the etched scaffolds after 60 s (Fig. 5A)
and 120 s (Fig. 5B). The produced ridges and grooves were on the nano-/
micrometric scale and had slightly different dimensions between etching
times. When comparing the height profiles for each time, we found how
ridges and grooves became narrower and deeper with longer etching
times. Altogether, the width of ridges and grooves was between 900
nm-1.5 pm, and the depth of grooves was around 200 nm-300 nm. The
width of our ridges and grooves was very similar to those obtained by
Akasaka et al. [28], who reported that more human osteoblast-like cells
Sa0S-2 were attached to 2 pm wide ridges and grooves compared to
planar surfaces. Moreover, SaOs-2 cells exhibited an elongated
morphology on the grooved surfaces. The depth of our grooves was also
similar to that reported by Azeem et al. [32]. In their work, a groove
depth of 306 nm was shown to influence the morphology and alignment
of osteoblasts better than the 35 nm deep grooves, and also on the planar
surfaces. These studies support the notion that the dimensions of the
ridges and grooves herein obtained could positively promote osteoblast
adhesion, alignment, and elongation.

Scaffolds’ compressive strength before chemical etching was about
0.46-0.67 MPa, while their resistance was 0.56-0.67 MPa after treat-
ment. Even if the calcium pyrophosphate from the external layer was
dissolved, the etching process did not compromise the scaffolds’ me-
chanical properties. These results are similar to other studies performed
with ceramic scaffolds with similar compressive strength values of
0.18-0.40 MPa [24] and 0.3-0.4 MPa [33]. The mechanical strength of
human sponge bone ranges from 0.2 to 4 MPa and even after chemical
etching our scaffolds’ compressive strength fell within these values.
Furthermore, this mechanical resistance is expected to increase over
time as new bone grows into scaffolds [27,33].

The in vitro bioactivity of the etched scaffolds was tested by soaking
them in SBF as established by Kokubo et al. [25] for 12h, and 1, 7 and 14
days (Fig. 7) to determine if the etching process affected their bioactive
capacity. This in vitro bioactivity is determined by an apatite layer
forming on the material’s surface when it comes into contact with SBF
[34]. After 1 day, ridges and grooves were still observed on scaffolds’
surface and in some areas, were covered by a layer of apatite precipitates

Fig. 6. SEM micrograph of the ridges width at different times: (a) 60s and (b) 120s.
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Fig. 8. SEM micrographs of strontium-doped scaffolds soaked in SBF for: (a) 7 days; (b) 14 days and (c) 21 days.
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Fig. 9. Changes in calcium (Ca), silicon (Si) and phosphorus (P) ion concen-
tration after immersion in SBF for 7, 14 and 21 days.
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(Fig. 7B). The EDX analysis of precipitates showed that they were
composed of Ca, P and Cl with a Ca/P ratio of 1.5-1.6 depending on the
area. These precipitates could be chlorapatite (Cas(PO4)3Cl; Ca/P ratio
of 1.67), which is a type of apatite with chloride as the dominant anion.
Their Ca/P ratio was lower than that of stoichiometric chlorapatite,
probably modified by the presence of p-TCP in the grooved areas. After 7
days in SBF (Fig. 7C), only a few ridges and grooves were still observed
on scaffolds’ surface, likely due to the dissolution of the remaining p-TCP
on the external layer. Only the calcium pyrophosphate from the core, in
the form of hexagonal grains, remained. Therefore, no bioactivity was
observed due to the inhibitory effect of pyrophosphate in the apatite
precipitation process [35]. Some precipitates were present on the sur-
face and, according to the EDX analysis, they were composed of mag-
nesium (Mg), sodium (Na) and chlorine, and were probably salt deposits
that originated from the SBF solution. Similarly, after 14 days (Fig. 7D),
no bioactivity was observed as the external layer had been completely
dissolved and the surface was entirely covered by hexagonal grains of
calcium pyrophosphate, with a Ca/P ratio of 1.0.

We believe that after 1 day, the remaining §-TCP on the external
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layer of etched scaffolds, which formed the ridges, started to dissolve
along with the chlorapatite precipitates. For this reason, after 7 days
only a few ridges and grooves were still present on scaffolds’ surface,
and none were found after 14 days. Due to the dissolution of calcium
pyrophosphate after etching, f-TCP could have been more exposed to
SBF and dissolved more rapidly than on the non-etched scaffolds. We
tested scaffolds’ bioactivity for only 12 h, as it could be possible that
apatite precipitation occurred mainly during these first few hours before
B-TCP started to dissolve. After 12 h (Fig. 7A), many chlorapatite pre-
cipitates, with a Ca/P ratio of about 1.5, were visible mainly on top of
the grooved areas. It would seem that at some point between 12 and 24
h, the dissolution of the external layer started, especially in the grooved
areas, as they were mostly composed of p-TCP, having as a consequence
the dissolution of the newly formed apatite precipitates. Therefore, no
bioactivity was observed after 7 and 14 days as only the calcium pyro-
phosphate from the core remained, which inhibited new apatite
precipitation.

For this reason, scaffolds were coated again with the same compo-
sition used for the external layers but dope with Sr ions, as it has been
previously described that its incorporation into ceramic scaffolds can
increase  their osteogenic and bioactive capacity [3,36].
Strontium-doped scaffolds were then soaked in SBF for 7, 14 and 21 days
(Fig. 8). After 7 days (Fig. 8A), no bioactivity was observed on scaffolds’
surface, and some ridges and grooves were still observed on the surface
below the new layer doped with Sr. At 14 days (Fig. 8B), many spherical
precipitates were noted on scaffolds’ surface, as was the case especially
at 21 days (Fig. 8C), when the number of spherical particles significantly
rose and covered the whole surface. The SEM-EDX analysis of scaffolds
showed that precipitates were composed of Ca and P and their Ca/P ratio
was 1.69, which was slightly higher than the stoichiometric value of
hydroxyapatite, with a Ca/P ratio of 1.67, probably due to the presence
of Sr ions [36]. In any case, the strontium-doped scaffolds displayed
better bioactive capacity and their bioactivity increased with immersion
time.

Hydroxyapatite precipitation is directly related to the ionic exchange
between scaffolds and SBF and, for this reason, changes in the Ca, Si and
P ion concentrations after the different immersion times in SBF were
determined by Inductively Coupled Plasma Optical Emission Spec-
trometry (ICP-OES) (Fig. 9). For scaffolds doped with Sr, at the begin-
ning of the assay, the concentration of the Ca ions slightly lowered for
the first 7 days. After this time, it continuously increased until the end of
the experiment, and went from a minimum of 45.08 mg/L to a maximum
of 87.13 mg/L. This was probably due to Ca ions from the scaffold being
released, and also to the dissolution of the new unstable apatite layer,
which precipitated after 7 days in SBF, especially between 14 and 21
days and, therefore, increased the Ca concentration. This increased HA
precipitation after 7 days also correlated with a lower P ion concentra-
tion in the medium. Phosphorous in SBF constantly lowered throughout
the experiment from 22.89 mg/L to a minimum value of 1.02 mg/L as it
was adsorbed in scaffolds and the new apatite layer formed. As the assay
progressed, Si ions were constantly released from the scaffolds, from an
initial concentration of 0.09 mg/L to a maximum one of 36.31 mg/L in
SBF, which likely indicates the scaffolds’ dissolution. The dissolution of
the calcium pyrophosphate from the external layer could greatly
improve our scaffolds’ bioactivity, not only by the formation of ridges
and grooves that positively promote cell behaviour, but also by the
dissolution of pyrophosphate itself as its inhibitory role in the apatite
precipitation process has been well established [35]. In future works, it
would be of interest to obtain more stable ridges and grooves that could
last longer before starting to dissolve after immersion in SBF.

The effect of surface topographies like ridges and grooves on the
cellular behaviour of osteoblasts and hMSCs has been extensively
studied in the last few decades [29,37]. Topographic patterns in the
form of ridges and grooves have attracted considerable attention owing
to their similarity to the collagen fibres composing the bone ECM. Ac-
cording to the literature, the dimensions (width and depth) of ridges and
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grooves are a critical factor for inducing contact guidance; that is, to
promote adhesion, alignment, elongation, and migration along the
pattern [38,39]. It is known that cells in an ordered alignment are more
likely to differentiate into an osteogenic phenotype [5,6] and, therefore,
an optimal ridge/groove dimension that promotes this alignment as well
as a good cellular response, both in vitro and in vivo, needs to be
determined.

According to other authors, the pattern needs to have similar di-
mensions to that of the cell to effectively guide their alignment [39-41].
Furthermore, this contact guidance effect is not only size-dependent, but
also cell-type dependent as different cellular types are known to have
varying sensitivities [29,38], which must be considered when designing
patterned surfaces.

Regarding the effect of topography on osteoblast behaviour, many
studies have been conducted using different pattern sizes within the
micrometric range. Kirmizidis et al. [14] studied the effect of micro-
metric grooved patterns (10-30 pm in width; 7 pm in depth) on osteo-
blast behaviour. They found that osteoblasts not only adhere and align
according to grooves, but also a marker of osteoblasts differentiation,
alkaline phosphatase activity (ALP), was observed. Lu et al. [40] also
investigated the groove guidance effect on SaOS-2 cells using micro-
metric dimensions (4-38 pm in width; 2-10 pm in depth). They found
that the guidance effect gradually weakened as groove width increased.
It would appear that narrow grooves are better at controlling cellular
behaviour than wide ones [28,29].

Although no consensus has been reached between different studies
about the optimal dimensions needed to induce a proper osteoblasts
response, some authors believe that cells may respond better to topog-
raphies within the nanometric range, probably because the ECM is
comprised of nanosized collagen fibrils of 50-30 nm [42], and also
because cell filopodia (250-400 nm), which are responsible for the
initial cell attachment to the surface, better perceives smaller di-
mensions [38]. Nanometric ridges and grooves could, therefore, better
resemble the “in vivo” interaction of cells with the ECM. For instance,
Lamers et al. [37] observed that nanometric ridges/grooves within the
natural bone ECM range were able to induce osteoblast alignment down
to a width of 75 nm and a depth of 33 nm. These authors also found that
osteogenic markers like ALP and osteocalcin (OCN) were up-regulated
on nanometric grooved surfaces. Watari et al. [20] also observed the
enhanced osteogenic differentiation of hMSCs when cultured on nano-
scale (100-400 nm) ridges and grooves. Nanoscale features appear to
produce more efficient adhesion, alignment and elongation than
microscale patterns [13,43]. Although many studies have focused on the
effect of pattern width on cellular behaviour, groove depth has also been
found to influence cell alignment, with 150 nm grooves inducing a
statistically higher degree of alignment than 50 nm grooves [44].

Several studies have been conducted to elucidate how cells respond
to topography but, the mechanism by which topographical cues modu-
late cell behaviour is still not fully understood. Grooved patterns can
promote the adsorption of adhesion proteins like fibronectin and vitro-
nectin and enhance integrin activation, which are transmembrane re-
ceptors that together with these proteins mediate the cell-ECM adhesion
process through the formation of focal adhesions (FAs) [42,45]. This
enhancement of the adhesion process can, in turn, influence other
cellular functions like cell proliferation and differentiation, which can
lead to increased osteogenesis [46]. Moreover, it has also been reported
that changes in cell morphology can regulate the cellular differentiation
process [39]. Grooved topography can induce cell elongation, which can
subsequently induce changes in the cytoskeleton and nucleus through
cytoskeletal tensions. These alterations in the nucleus can lead to
changes in gene expression and might, therefore, influence cell osteo-
genic differentiation [20,32].

When designing biomaterials to be used in bone tissue engineering, it
is desirable to make attempts to mimic the original bone tissue condi-
tions. Most tissues possess features ranging from the macro-to the
nanoscale which, in turn, affect cell-tissue interactions. The
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incorporation of surface topographical patterns into ceramic materials is
a topic of interest because, as we have previously discussed, it is known
that they can positively promote cellular behaviour, further increasing
the porous CaP scaffolds’ osteoinductive capacity. To date, researchers
have fabricated patterned surface mainly on polymers and metals,
thanks to technologies like photolithography, electrospinning, electron
beam lithography and colloidal lithography [38]. Better fabrication
techniques are still required to produce complex surface patterns,
especially on other materials like ceramics. Chemical etching is a
low-cost process that has allowed us to obtain highly reproducible
topographic surface patterns in the form of ridges and grooves and, more
importantly, it can be used in three-dimensional porous ceramic
scaffolds.

The ridges and grooves herein fabricated were nano-/micrometric-
sized (900-1.5 pm in width; 200-300 nm in depth) and, according to the
previous literature, we believe that our patterned scaffolds could better
resemble the ECM in vivo architecture, improving cell-material in-
teractions [47] and promoting osteoblasts and hMSC adhesion, align-
ment, elongation, and differentiation [20,28,39], better enhancing their
osteogenic capacity than conventional scaffolds.

5. Conclusion

Considering the surface topography effect on cell behaviour, this
study focused on manufacturing a grooved structure on 3D ceramic
porous scaffolds’ surface. By means of a simple low-cost chemical
etching treatment, a topographical pattern in the form of ridges and
grooves was introduced in scaffolds’ surface without affecting their
structural integrity.

Our patterned scaffolds were composed mainly of a mixture of two
different phases: a calcium pyrophosphate one and a f-tricalcium
phosphate phase. Both the difference in the constituent crystallographic
phases’ susceptibility to etching, together with their lamellar structure,
were responsible for the formation of the grooved pattern as the calcium
pyrophosphate on the external layer was etched off the surface.

The dimensions of ridges and grooves were around 900 nm-1.5 pm
in width and 200-300 nm in depth, and they slightly varied with the
concentration and etching time. The best results were obtained with 3%
acetic acid for 120 s. Furthermore, scaffolds doped with Sr were highly
bioactive after 14 and 21 days in SBF and the etching process did not
affect their mechanical resistance.

Ceramic scaffolds’ surface topography modification represents a
promising strategy to improve their in vivo osteogenic capacity
compared to conventional scaffolds used in bone tissue engineering.
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: In the present work, we modified the surface morphology of 3D porous ceramic scaffolds by incorporating
Sol-gel processes strontium phosphate (SrP) hollow nano-/microspheres with potential application as delivery system for the local
Surfaces

release of therapeutic substances. SrP hollow spheres were synthesized by a template-free hydrothermal method.
The influence of the reaction temperature, time and concentration of reactants on precipitates’ morphology and
size were investigated. To obtain a larger number of open hollow spheres, a new methodology was developed
consisting of applying a second hydrothermal treatment to spheres by heating them at 120 °C for 24 h. The X-ray
diffraction (XRD) analysis indicated that spheres consisted of a main magnesium-substituted strontium phos-
phate phase ((Sro.gsMgo.14)3(PO4)2). The scanning electron microscopy (SEM) micrographs confirmed that
spheres had hollow interiors (~350 nm size) and an average diameter of 850 nm. Spheres had a specific surface
area of 30.5 m2/g, a mesoporous shell with an average pore size of 3.8 nm, and a pore volume of 0.14 cm®/g.
These characteristics make them promising candidates for drug, cell and protein delivery. For the attachment of
spheres to scaffolds’ surface, ceramic structures were immersed in an ethanol solution containing 0.1 g of hollow
spheres and kept at 37 °C for 4 h. The scaffolds with incorporated spheres were bioactive after being immersed in

Biomedical applications
Delivery systems

simulated body fluid (SBF) for 7 days and spheres were still adhered to their surface after 14 days.

1. Introduction

In recent years, many studies have focused on developing local de-
livery systems for biomedical applications. Different structures like rods,
fibers, tubes, needles and spheres have been studied as drug carriers [1,
2]. These structures have different loading and releasing efficiencies. Of
them, hollow structures, especially hollow spheres on the nano-/-
microscale, have shown great potential as controlled delivery systems
for biomedical applications thanks to their unique characteristics, such
as high surface area, large pore volume, low density, and morphology
with hollow interiors [3,4]. The hollow cavity confers them much higher
loading capacity compared to other types of structures, allowing them to
locally deliver a variety of compounds like proteins, cells, genes and
especially drugs [5,6].

Several methods have been used to fabricate hollow spherical
structures, including spray-drying, sol-gel, the template method,
microemulsions, microwave synthesis and the hydrothermal method

[6-10]. The template method has been the most widely used technique
to prepare hollow spheres. These templates can be either hard, mainly
polymers, silica and carbon-based templates, or soft, emulsion droplets,
vesicles, micelles, and gas bubbles [3,11]. Their main drawback is the
need to remove the template once the synthesis process finishes. Tem-
plate removal is not only a complicated time-consuming process, but it
can also affect the morphology and structural integrity of the final
products, limiting their practical applications. As an alternative,
template-free strategies, such as the Ostwald ripening process in com-
bination with the hydrothermal method have been studied [12,13]. This
approach does not require any kind of templating, which simplifies the
synthesis of hollow spheres and, is therefore, the method that was herein
followed.

Considering the biocompatibility, biodegradability and toxicity of
carriers, hollow spheres can be prepared from different materials like
natural or synthetic polymers, such as collagen, chitosan, alginate and
poly(lactic-co-glycolic acid) (PLGA), or ceramics like calcium
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phosphates (CaPs) [14]. CaP ceramics have been extensively studied for
their use in bone tissue engineering (BTE) and drug delivery given their
similarity to the mineral phase of bone. Among CaPs, synthetic hy-
droxyapatite (HA, Cajo(PO4)6(OH)2) has been widely researched as a
drug carrier thanks to its great adsorption capacity [15]. However,
synthetic HA is extremely stable under physiological conditions with
very low in vivo biodegradation, which limits its clinical application as a
delivery system. As not only HA, but most CaPs are relatively insoluble,
it is necessary to investigate more soluble materials that can be used to
fabricate hollow spheres.

The incorporation of certain trace elements into synthetic materials
like HA can help improve their dissolution rate under physiological
conditions [2]. Of them, strontium (Sr) is known to play an important
role in the bone regeneration process by stimulating bone formation and
inhibiting bone resorption. Sr?>* ions (1.18 A) have the same physio-
logical and chemical behavior as Ca®* ions (1.00 10\) and can replace Ca
in the HA structure up to a full substitution [2]. The incorporation of
Sr?* ions into HA can increase its solubility by destabilizing the crystal
structure of HA [16-18]. Strontium phosphate (SrP) ceramics, such as
tribasic strontium phosphate (Sr3(POg4)2), strontium hydroxyapatite
(Sr5(PO4)3OH) and strontium hydrogen phosphate (SrHPO4) with
greater biodegradability, can be used as an alternative to more insoluble
CaPs for drug delivery [19-21].

Although these carriers have excellent delivery capacity, their me-
chanical properties do not allow them to be shaped into more complex
structures that can support the bone regeneration process. For this
reason, three-dimensional (3D) porous scaffolds with better mechanical
properties have been used in combination with therapeutic agents to
reconstruct bone defects [22]. However, these molecules are normally
adsorbed on the scaffold’s surface and show a significant burst release
once scaffolds have been implanted in the body [23]. Therefore, it is
necessary to achieve a more controlled release to improve the thera-
peutic effect of the administered drugs. By combining both structure
types, it is possible to locally release therapeutic agents at the injured
site and at the same time, support new bone tissue formation. To date,
only a few studies have reported the incorporation of nano-/micro-
spheres into 3D scaffolds to achieve sustained drug release. For instance,
Son et al. [24] fabricated HA scaffolds containing PLGA microspheres
loaded with the anti-inflammatory drug dexamethasone (DEX) and
studied their bone regeneration capacity. After 10 weeks of in vivo im-
plantation in femur defects of beagle dogs, they observed significant new
cortical bone formation in the implanted regions. Conversely, trauma-
tized regions that were either unfilled or filled with DEX-free HA scaf-
folds presented less bone formation.

In the present work, in order to develop 3D porous scaffolds with
controlled delivery capacity, SrP hollow nano-/microspheres synthe-
sized by a template-free hydrothermal method were incorporated into
ceramic scaffolds. The reaction conditions influencing the synthesis of
spheres, such as the hydrothermal temperature, reaction time and con-
centration of reactants were studied. Moreover, the mechanical prop-
erties and in vitro bioactive capacity of the scaffolds with incorporated
spheres were also investigated.

2. Materials and methods
2.1. Synthesis and characterization of SrP hollow spheres

Hollow spheres were synthesized by the hydrothermal method
without any surfactant or template [13]. First, two solutions were pre-
pared: one containing 0.9 mM of strontium nitrate (Sr(NOs)o,
Sigma-Aldrich) and 0.9 mM of magnesium chloride (MgCly,
Sigma-Aldrich), and another solution containing 10 mM of disodium
hydrogen phosphate (NagHPOj4, Sigma-Aldrich), dissolved in 100 mL of
deionized water, respectively. Both solutions were mixed under
continuous stirring at room temperature and transferred to a teflon-lined
stainless-steel autoclave where the hydrothermal reaction was
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conducted at 120 °C for 24 h, followed by cooling to room temperature
naturally. The resulting precipitates were collected by centrifugation
(4500 rpm, 5 min) (Hermle Z 206 A, Germany), washed with ethanol
and deionized water several times, and dried at 60 °C for 24 h.

The morphology, microstructure, size distribution and elemental
composition of the synthesized products were investigated by scanning
electron microscopy with energy dispersive X-ray spectroscopy (SEM-
EDX, Hitachi S — 3500 N, Japan). Samples were palladium-coated
before observation.

The phase composition of the prepared spheres was characterized by
X-ray diffraction (XRD, Bruker, AXR D8 Advance, Germany) using Cu-Ko
radiation (1.54056 A). The X-ray tube was operated at 40 kV and 30 mA.
Data was collected in the Bragg-Brentano thetha-2thetha (6/260) geom-
etry between 20° and 46° (20) at 0.02 steps, counting 8 s per step. Dif-
fractograms were analyzed with the Match! 3 software (v. 3.13.0.220)
and compared with the Crystallography Open Database (COD) and the
International Centre for Diffraction Data (ICDD).

The specific surface area, pore size distribution and pore volume of
the spheres were evaluated by the Brunauer-Emmett-Teller (BET) and
Barrett-Joyner-Halenda (BJH) methods, applied to the Ny adsorption/
desorption isotherms. Isotherms were measured with a surface area and
porosity analyzer (Autosorb-6, Quantachrome Instruments, USA) at 77
K.

2.2. Scaffold synthesis and incorporation of hollow spheres

Multilayer porous scaffolds were prepared by the sol-gel method in
combination with the polymeric sponge replication method [25]. First, a
sol-gel solution with a composition of 25i05-50Ca0-48P505 (mol%)
was prepared for the scaffolds’ core. In the initial step, 0.2 mL of tet-
raethyl orthosilicate (TEOS, Si(OC:Hs)s, Aldrich 98%), 10.5 mL of
triethyl phosphate (TEP, (C2Hs)sPOa4, Aldrich >99.8%), 5 mL of ethanol
97°, 20 mL of distilled water and 10 mL of hydrochloric acid (HCI 37%,
Ensure) were mixed together under continuous stirring at room tem-
perature for 30 min to allow the hydrolysis of precursors. After this time,
9.5 g of calcium carbonate (CaCOs, Sigma >99%) were added to the
solution and the pH was adjusted between 2 and 3 by adding HCI drop
by drop. Polyurethane sponges (20 ppi, 12.7 mm diameter, 10 mm high)
were immersed in the resulting solution for the appropriate number of
times and dried in a furnace (Naberthen, Lilienthal/Bremen, Germany)
for 10 min at 180 °C after each immersion. Finally, the coated sponges
were sintered at 950 °C at a heating rate of 19 °C/h for 50 h and then
maintained at this temperature for 8 h.

Second, another  sol-gel  solution  with  composition
29Si0,-66Ca0-3P,05-2MgO (mol%) was prepared for the external/
bioactive layers of scaffolds. For this purpose, 10.9 mL of TEOS, 1.6 mL
of TEP, 5 mL of ethanol 97°, 20 mL of distilled water, 10 mL of HCL, 11 g
of calcium carbonate and 0.3 g of magnesium carbonate (MgCOs, Sigma-
Aldrich) were mixed following the same procedure described above. The
previously obtained scaffolds’ core was coated with the new solution
and dried at 180 °C for 5 min. After the appropriate number of im-
mersions, multilayer scaffolds were sintered again at 950 °C at a heating
rate of 119 °C/h for 8 h and maintained at this temperature for 3 h. The
obtained scaffolds were physically, chemically and mineralogically
characterized by SEM-EDX and XRD.

Incorporation of spheres was conducted by immersing scaffolds in
50 mL of an ethanol solution containing 0.1 g of the previously syn-
thesized spheres, followed by shaking in a water bath at 37 °C for 4 h.
After this time, scaffolds were washed several times with deionized
water to remove non-incorporated spheres and dried at 60 °C before
analyzing them by SEM-EDX.

Scaffolds’ mechanical properties were determined before and after
the incorporation of spheres by a simple compression test using a simple
manual test stand (SVL-1000 N, IMADA). Tests were carried out by
manually applying load to scaffolds (9.1 mm diameter, 7.6 mm high)
until their structure collapsed.
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Scaffolds’ porosity and pore size distribution were examined by the
mercury porosimetry technique (Poremaster 60 GT, Quantachrome In-
struments, USA) at a pressure between 78.4 bar and 4049.21 bar.

2.3. In vitro bioactivity of scaffolds with incorporated spheres

The bioactivity of scaffolds with incorporated hollow spheres was
tested by immersion in simulated body fluid (SBF) solution prepared
according to the procedure established by Kokubo and Takadama [26].
Scaffolds were immersed in 50 mL of SBF (pH 7.4) at 37 °C in a water
bath for 3, 7, 14 and 21 days. After each time period, scaffolds were
dried at 60 °C for 24 h and their bioactivity was determined by
SEM-EDX, assessing apatite formation on scaffolds’ surface. Changes in
the concentration of Ca, P, Si, Sr and Mg ions released from scaffolds
were analyzed by inductively coupled plasma optical emission spec-
trometry (ICP-OES PerkinElmer Optima 2000™).

3. Results
3.1. Synthesis and characterization of the CaP scaffolds

The scaffolds obtained by the sol-gel and polymer sponge replication
methods were physically and chemically characterized. The micro-
structure and elemental composition of scaffolds’ core were analyzed by
SEM-EDX. Scaffolds had an interconnected porosity and were formed by
hexagonal grains of Ca, O and P with a Ca/P ratio of ~1.0, which cor-
responds to the stoichiometric value of calcium pyrophosphate (CPP,
Cap07P53). Scaffolds’ XRD pattern confirmed that they were composed of
a main CPP phase (COD-96-100-1557). Diffraction peaks were sharp and
narrow, which indicate the material’s high crystallinity. No other phases
were observed in the XRD pattern (Fig. 1b).

Fig. 2 shows scaffolds’ pore size distribution, which was determined
by the mercury porosimetry technique. Scaffolds had a porosity value of
37.79%, 23.73% of which corresponded to interparticle spaces (<300
pm), with a pore size between 169.80 and 11.54 pm. The other 14.05%
corresponded to intraparticle spaces (<1 pm), with a pore size between
0.8 and 0.01 pm.

Scaffolds’ compressive strength was tested before and after the
incorporation of hollow spheres. The scaffolds without spheres had a
compressive strength of around 1.27-1.93 MPa, while their mechanical
strength after incorporating spheres was 1.56-1.98 MPa. The attach-
ment of spheres had no significant effect on scaffolds’ mechanical
properties.

Ceramics International 49 (2023) 4393-4402

volume (cc/g)

> 0.15 11.54 ym
= 31.99 ym
E 011
o
0.0
169.80 ym
0
100 10 1 0.1 0.01 0.001
Pore (um)
27.41um
0.25
0.2
78.08 pm

Differential volume (cc/q)

0.001

10 1
Pore (um)

Fig. 2. Mercury porosimetry curves: (a) cumulative and (b) differential
intruded volume vs. pore diameter.

3.2. Synthesis and characterization of the SrP hollow spheres

The morphology, microstructure, size and elemental composition of
the synthesized spheres were studied by SEM-EDX. Fig. 3 shows SEM

Q) A (SrasMoy (PO,
B —Mg,0;P,
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A

b)
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DO ®»
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Fig. 1. XRD patterns of the: (a) SrP hollow spheres synthesized at 120 °C for 24 h and (b) 3D CaP porous scaffolds.
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Fig. 3. SEM images of the SrP hollow spheres: (a) low-magnification; (b) size distribution of spheres and (c) broken hollow sphere with details of its dimensions.

images of the spheres prepared by the hydrothermal method at 120 °C
for 24 h. A large quantity of spherical precipitates was obtained (Fig. 3a)
with an average size of around 850 nm (Fig. 3b). Fig. 3c shows a high-
magnification image of a broken sphere, which confirms their hollow
structure. EDX analysis was used to determine the elemental composi-
tion of precipitates. Hollow spheres were composed of Sr, P, O and Mg,
and their Sr/P ratio was about 1.0.

Fig. 1a depicts the phase composition of the hollow spheres deter-
mined by XRD. The XRD pattern of these spheres revealed that they were
composed of a main Mg-substituted strontium phosphate phase
(Sro.86Mg0.14)3(PO4)2 (ICDD-00-047-1895), along with some minor
phases like magnesium pyrophosphate (Mg207P2) (COD-96-201-7953),
tribasic strontium phosphate (Sr3(PO4)2) (COD-96-154-4728) and
strontium ultraphosphate Srp(P¢O17) (COD-96-152-7089).

Fig. 4 shows the Ny adsorption/desorption isotherms and the cor-
responding pore size distribution curve of the hollow spheres. Samples
presented a type IV isotherm with an H3 hysteresis loop, which is
characteristic of mesoporous materials according to the IUPAC classifi-
cation [27]. The specific surface area, pore size distribution and pore
volume of the shell of spheres were measured by applying the BET and
BJH methods to the Ny adsorption/desorption isotherms. The BET spe-
cific surface area (Sggr) of spheres was 30.5 mZ/g, while the average
pore size and volume were 3.8 nm and 0.14 cm®/g, respectively.

Different synthesis parameters were tested to study the formation
process and to determine the best conditions to obtain a large quantity of
well-defined hollow spheres. The SEM images of the spherical particles
obtained after 6, 12 and 24 h of hydrothermal treatment are shown in
Fig. 5. After only 6 h, particles with a spherical morphology were
observed (Fig. 5a). After 12 h, precipitates were more defined and
slightly larger (Fig. 5b). When prolonging the reaction time to 24 h, the
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Fig. 4. N, adsorption/desorption isotherms and BJH pore size distribution
(inset) of the SrP hollow spheres.
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obtained particles were more spherical and less aggregated (Fig. 5c).
Their size also increased and was in the range of 750-950 nm.

The effect of the Mg concentration and reaction temperature on the
synthesis of spheres was also investigated. When Mg was absent, no
spheres were obtained, and flower-like particles were observed instead
(Fig. 6a). With 0.45 mM of Mg, the spherical particles precipitated
(Fig. 6b), but in a smaller amount compared to 0.9 mM (Fig. 6¢). Mg
appears to be essential for the formation of spherical particles.

Regarding the synthesis temperature, different conditions (30, 60
and 120 °C) were tested (Fig. 7). No precipitate was obtained at 30 °C of
reaction temperature. At 60 °C, some spherical precipitates formed, but
the number of precipitates was small (Fig. 7a). A large quantity of
spherical precipitates formed as a result of increasing the reaction
temperature to 120 °C (Fig. 7b).

After studying the synthesis process, the obtained precipitates were
hydrothermally treated again to observe the effect of a second reaction
on the synthesized spheres’ morphology. Fig. 8 shows the SEM images of
the spheres obtained after 24 h of a second hydrothermal treatment at
120 °C. Afterwards, the precipitates’ morphology became more irregular
(Fig. 8a), and even more open hollow spheres were observed (Fig. 8b).

3.3. Incorporation of the SrP hollow spheres into CaP scaffolds

In order to incorporate the previously synthesized hollow spheres,
the CaP porous scaffolds were immersed in an ethanol solution with 0.1
g of dispersed spheres and kept at 37 °C for 4 h. Fig. 9 shows the SEM
images of scaffolds’ surface with the incorporated spheres. Fig. 9a de-
picts the scaffolds’ surface prior to the incorporation of spheres. After
the immersion period, the SrP hollow spheres were homogeneously
distributed all over the surface (Fig. 9b). Their morphology and size
remained the same after their incorporation (Fig. 9c). Some areas pre-
sented larger quantities of aggregated spheres than others, which was
probably due to the scaffolds’ microstructure (Fig. 9d). The EDX analysis
was consistent with those obtained for scaffolds and spheres alone.
Hollow spheres were composed of Sr, P, O and Mg, with an Sr/P ratio of
1.0, while the areas without spheres consisted of Ca, O and P, with a Ca/
P ratio of 1.0.

3.4. In vitro bioactivity of the scaffolds with incorporated spheres

After the incorporation of spheres, scaffolds’ in vitro bioactivity was
determined by immersion in SBF for 3, 7, 14 and 21 days. After soaking
for 3 days, the hollow spheres were still attached to scaffolds’ surface
and no changes were observed in their morphology (Fig. 10a). After 7
days, small precipitates with a globular morphology started to cover
scaffolds’ surface (Fig. 10b). According to the EDX analysis, precipitates
were composed of Ca, P and O, with a Ca/P ratio of about 1.5, which
comes close to that of stoichiometric HA (Ca/P ratio of 1.67). After 14
days of immersion in SBF, apatite precipitates were partially dissolved,
and many hollow spheres were still observed on the surface (Fig. 10c).
Finally, after 21 days, apatite precipitated again and formed a dense
layer that covered scaffolds’ surface (Fig. 10d).

Fig. 11 shows the changes in the Sr?*, Mg?*, Ca®*, Si** and PO3~ ion
concentrations of the scaffolds with spheres, analyzed by ICP-OES after
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Fig. 8. SEM images of the SrP hollow spheres after a second hydrothermal treatment at 120 °C for 24 h.

the different immersion periods. The Ca* concentration considerably
lowered on the first 7 days, after which it slightly rose until day 14, to
once again decrease to a final concentration of 47.55 mg/L on the last
day. The Si*" concentration increased significantly during the experi-
ment, and went from 0.05 mg/L to 14.22 mg/L. On the contrary, the
PO}~ concentration dropped throughout the assay and went from an
initial value of 28.28 mg/L to a concentration of 11.28 mg/L on day 21.
Sr2* and Mg?" ions were also released to the SBF solution, up to a final
concentration of 0.57 mg/L and 31.67 mg/L, respectively.
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4. Discussion

The objective of this research was to develop bone substitute mate-
rials with increase delivery capacity for bone tissue engineering appli-
cations. In this context, the incorporation of a delivery system like
hollow spheres directly onto scaffolds, for the local release of thera-
peutic substances offers the possibility of controlled release at the
implant site, improving the bioavailability of substances, while mini-
mizing the possible toxic side effects normally associated with fast burst
releases.

Ceramic scaffolds were synthesized by the sol-gel and polymeric
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Fig. 10. SEM images of the CaP scaffolds with incorporated spheres soaked in SBF at 37 °C for: (a) 3 days; (b) 7 days; (c) 14 days and (d) 21 days.

sponge replication methods. The combination of these techniques allows
us to obtain materials with high interconnected porosity resembling that
of trabecular bone in a simple and cost-effective manner and has been
commonly employed for the synthesis of 3D porous scaffolds for BTE
applications [25,28]. According to SEM observations, scaffolds pre-
sented interconnected porosity, which is essential for new bone tissue
ingrowth, as it allows the cell migration and proliferation, as well as the
vascularization of newly formed tissue [29,30]. Moreover, an inter-
connected porosity is also necessary for nutrient and metabolic waste
transport [22]. Scaffolds’ core was composed of Ca, P and O, with a Ca/P

4398

ratio of about 1.0, which corresponds to that of CPP (Caz07P5), a type of
CaP formed by the pyrophosphate anion (P07 ). As confirmed by the

XRD analysis, scaffolds consisted of a main CPP phase
(COD-96-100-1557), which indicates the materials’ high purity
(Fig. 1b).

Scaffolds had a total porosity value of 37.79% and a pore size dis-
tribution within the 169.80-0.01 pm range (Fig. 2). The largest mercury
intrusion volume corresponded to interparticle spaces (23.73%), with
pores of around 78.08 pm, 27.41 pm and 14.41 pm. The rest of the
intruded volume corresponded to intraparticle spaces (14.05%) with an
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Fig. 11. Changes in the Sr?*, Mg?*, Ca®*, Si** and PO}~ concentrations after
immersion in SBF for 3, 7, 14 and 21 days.

average pore size of 0.06 pm. Scaffolds’ porosity is one of the key aspects
that needs to be considered when designing these structures, because an
adequate porosity is necessary for effective bone regeneration. Accord-
ing to pore size, porosity can be classified into two categories: macro-
porosity (>100 pm), which is necessary for cellular colonization as well
as vascularization and microporosity (<10 pm), which increases ionic
exchange and protein adsorption [22,31]. Scaffolds had an adequate
pore size, but their total porosity was slightly lower than that of
trabecular or cancellous bone, which is in the range of 50-90% [30].

Scaffolds’ mechanical properties are important for their possible
application in BTE, because they need to be able to withstand sufficient
pressure during surgery and new bone tissue formation. Their
compressive strength before and after incorporating the hollow spheres
was about 1.51 MPa and 1.78 MPa, respectively. The scaffolds with
incorporated spheres presented a similar compressive strength to that of
the scaffolds alone. In both cases, these values are among the highest for
porous ceramic scaffolds, where values of 0.9-1.6 MPa and 1.0 — 1-7
MPa have been reported [32,33]. Although these values are lower than
that of the trabecular bone, ranging between 2 and 12 MPa [34], it is
generally accepted that the scaffolds’ mechanical strength increases
considerably with new bone tissue ingrowth [9].

To control the local release of therapeutic substances from scaffolds,
their surface morphology was modified by incorporating hollow spheres
as a drug delivery system. Hollow spheres were synthesized by a
template-free hydrothermal method, which is a solution-based
approach, that allows us to obtain particles with a defined
morphology and composition under conditions of high temperature and
pressure. This method has been commonly used for the fabrication of
hollow spheres over the past few years [8,10].

The morphology of the particles obtained by the hydrothermal
method was spherical with hollow interiors of about 350 nm in size, as
the observation of some broken or not fully formed spheres revealed
(Fig. 3¢). They had a rough surface because they were probably formed
by many small crystallites, and a shell thickness of about 196 nm. The
EDX analysis of spheres revealed that they were composed of Sr, P, O
and Mg, with an Sr/P ratio of 1.0, which corresponds to that of strontium
hydrogen phosphate (STHPO,4). The synthesized spheres had a marked
tendency to aggregate with one another, which is a common thing in the
synthesis of nano-/microparticles (<1-10 pm), which are much more
prone to agglomeration than larger particles [12,13]. Moreover, the
drying process is a very critical step, particularly in the presence of
water, as it can promote the agglomeration of previously loose particles.

The size of spheres was in the range of 600 nm-1 pm and varied
slightly with the synthesis conditions. Hollow spheres with sizes of
300-650 nm and 0.8-2 pm have been successfully employed to load
drugs like alendronate [35] and doxorubicin [10], respectively.
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Therefore, according to the previous literature, the size of the herein
synthesized SrP hollow spheres would be appropriate for drug delivery
applications.

XRD analysis was conducted to determine the phase composition and
crystallinity of the synthesized spheres (Fig. 1a). Precipitates consisted
of a main Mg-substituted strontium phosphate phase
((Srp.86Mg0.14)3(PO4)2) and some minor phases: Mg,07P3, Sr3(PO4)2 and
Sra(Pg017). The broad and weak diffraction peaks indicated that spheres
had poor crystallinity, which could be due to them being composed of
nanometer-sized crystals, to the ionic substitution of MgZ" for Sr?* ions
in the apatite lattice, or a combination of both [13,36,37]. Whatever the
reason, materials with low crystallinity are known to have higher
biodegradation rates.

To determine the specific surface area and porous structure of the
hollow spheres, the BET and BJH methods were applied to the Ny
adsorption/desorption isotherms (Fig. 4). Spheres had a mesoporous
structure with a pore size distribution between 1.43 and 7.75 nm, and an
average pore size of 3.8 nm. Mesopores probably formed due to the
existing spaces between nanocrystals in the shell of spheres [38].
Moreover, a pore size of ~3 nm is considered appropriate for the
effective loading and release of various drugs [39]. A high surface area
and a mesoporous structure are important characteristics for an efficient
adsorption and release of compounds [29,40]. These characteristics,
together with their hollow interiors, confer them a much greater loading
capacity compared with other types of structures, which make them
ideal candidates to be used as drug carriers.

Regarding the hollow structure formation, we believe that a
dissolution-recrystallization process, also known as Ostwald ripening,
was the underlying mechanism responsible for the formation of hollow
spheres. During the hydrothermal reaction, the inner crystallites grad-
ually dissolve and move outwards, where outer crystallites serve as
nucleation points for subsequent recrystallization. With enough ripening
time, solid core dissolution results in the formation of hollow spheres
[40].

It is known that precipitates’ morphology and size very much depend
on the hydrothermal temperature, reaction time and concentration of
reactants [35,41]. To study the synthesis process, and to determine
optimal hydrothermal conditions, different reaction parameters were
studied. First, time-dependent experiments were conducted at a fixed
temperature of 120 °C. Fig. 5 shows SEM images of the SrP hollow
spheres synthesized for different reaction times. After a 6 h hydrother-
mal reaction time, some spherical particles had formed, and hollow
spheres were observed after 12 h. Prolonging the reaction time to 24 h
gave the best results, with well-defined and less aggregated spherical
particles. Moreover, with longer synthesis times, more hollow particles
are expected to form, as solid to hollow transformation is a
time-dependent process [35].

Another key factor in the formation of spherical particles, apart from
the reaction temperature and time, is the concentration of reactants, and
Mg is particularly known to be a microstructural modifier [13]. To
investigate the influence of Mg on precipitates’ morphology, different
Mg concentrations were used to synthesize hollow spheres. As shown in
Fig. 6a, the particles obtained when Mg was absent were not spherically
shaped, and instead presented a flower-like morphology. When the Mg
concentration was increased to 0.45 mM and especially to 0.9 mM,
spherical particles formed. Mg plays a critical role in the formation of
spheres because it causes the distortion of the crystal structure, inhib-
iting crystal growth and allowing for self-assembly into spherical par-
ticles [13,42]. It is important to note that changes in the concentrations
of Sr and P precursors had no significant effect on precipitates’
morphology and size, being Mg the most important element for the
formation of spheres.

The hydrothermal reaction temperature is also an important factor
that influences precipitates’ crystallinity and morphology [41,43].
Therefore, different synthesis temperatures (30, 60 and 120 °C) were
studied (Fig. 7). The 30 °C reaction temperature were insufficient and no
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precipitate was obtained. At 60 °C, some spherical particles were
observed, but the number of precipitates was relatively small.
Conversely, with 120 °C, many precipitated spheres formed. High
temperatures are essential for the formation of hollow structures
because they promote the dissolution and diffusion of the inner crys-
tallites from the solid core to the outer shell.

When spheres were hydrothermally treated a second time, a change
in their morphology was observed. Particles presented a less spherical
shape and, more importantly, a larger amount of open hollow spheres
was obtained (Fig. 8). This could potentially increase the loading effi-
ciency of therapeutic substances by making it easier for larger amounts
of these compounds to adsorb on their open hollow interiors. After-
wards, to prevent a burst release, open hollow spheres can be coated
with a biodegradable polymer, such as collagen or PLGA, which can help
delay the drug release rate [22,29].

The SEM analysis of scaffolds confirmed that the SrP hollow spheres
had been successfully incorporated and were well distributed all along
the surface (Fig. 9). This was tested several times and with varying
amounts of dispersed spheres, resulting in the successful incorporation
of the spheres into the scaffolds’ surface each time. Spheres’ size and
morphology remained the same after their incorporation, and some
spheres with their exposed hollow interiors were observed. More
importantly, the small dimensions of the synthesized spheres did not
affect the scaffolds’ interconnected porosity. Hollow spheres attachment
most likely occurred via non-covalent bonding like electrostatic in-
teractions between the Sr®* of spheres and the PO3~ of the CaP material.

To the best of our knowledge, the incorporation of SrP hollow
spheres into CaP porous scaffolds has not been previously reported in the
literature. To date, hollow nano-/microspheres made of polymeric or
ceramic materials have already been used as carriers for the local de-
livery of therapeutic substances. Xiao et al. [44] fabricated BMP2-loaded
hollow HA microspheres and evaluated their bone regeneration capacity
when implanted in rat calvarial defects for up to 6 weeks. The amount of
new bone in the defects after 6 weeks was 43%, compared to 17% for
defects implanted with microspheres without BMP-2. Furthermore,
BMP2-loaded microspheres showed greater bone regeneration than 3D
HA scaffolds loaded with twice the amount of BMP-2. However, little
resorption of the HA microspheres was observed within the implantation
period. Although CaPs like HA have a great adsorption capacity, the
release of the adsorbed compounds is often dependent on the resorption
rate of the material, which for HA, is known to be very low under
physiological conditions [2,15]. In this context, SrPs, which are chem-
ically similar to CaPs, are an interesting alternative. SrP materials are
known to be biocompatible, biodegradable, osteoconductive and, in
some cases, even osteoinductive [21]. Moreover, SrPs have an adsorp-
tion capacity comparable to that of CaPs [17].

Previous studies demonstrate that therapeutic substances can be
effectively delivered to injured sites via spherical particles incorporated
into bone substitute scaffolds to promote osteogenesis in vivo [24,45].
This strategy offers the possibility of a controlled release at the implant
site, which improves the bioavailability of the substances while mini-
mizing potential toxic side effects that are normally associated with an
uncontrolled burst release. Therefore, the development of bone substi-
tute materials with enhanced delivery capacity represents a topic of
interest.

The in vitro bioactivity of the CaP scaffolds with incorporated hollow
spheres was evaluated by immersion in SBF solution, with an ionic
composition similar to that of human blood plasma, as established by
Kokubo and Takadama [26]. Prior to the incorporation of spheres,
scaffolds were coated with a bioactive composition for the external
layers doped with 3% of MgZ* ions, which are known to promote apatite
nucleation and growth [33]. Fig. 10b shows that after 7 days, bone-like
apatite precipitates had formed on scaffolds’ surface. These precipitates
were composed of Ca, P and O, with a Ca/P ratio of ~1.5, which is
slightly lower than the stoichiometric one for HA (1.67), indicating the
formation of calcium-deficient hydroxyapatite (CDHA) [9,22]. Apatite
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precipitates partially dissolved after 14 days in SBF (Fig. 10c) and
precipitated again after 21 days to form a dense layer on the surface
(Fig. 10d). The formation of an apatite layer on scaffolds’ surface after 7
and 14 days, and especially after 21 days, confirmed the in vitro bioac-
tive capacity of the scaffolds with incorporated spheres, which is a
desirable characteristic for BTE applications. Furthermore, hollow
spheres were still attached to scaffolds’ surface after 14 days, which
denotes their good stability in vitro and their potential capacity for a
slow and sustained release of therapeutic substances.

On bioactive materials, it is well known that bone-like apatite forms
on the surface due to the ionic exchange between the ceramic material
and SBF. Therefore, the changes in the concentrations of Caz+, Si** and
PO3~ ions after the different soaking periods in SBF were analyzed by
ICP-OES (Fig. 11). The Ca®" concentration lowered on the first 7 days,
when the first CDHA precipitates started to appear. After this time, the
Ca?" concentration slightly rose to one of 55.29 mg/L on day 14,
probably due to the partial dissolution of the previously formed pre-
cipitates, before lowering again to one of 47.55 mg/L on the last day,
which was when CDHA precipitated again. The Si** concentration
continuously increased from 0.05 mg/L on the first day to 16.19 mg/L
on day 14, when it dropped slightly to a final concentration of 14.22 mg/
L. This sustained release of Si** ions is related to scaffold degradation.
The PO}~ concentration steadily decreased from 28.28 mg/L to 11.28
mg/L by the end of the experiment, as the PO} ions from the SBF
reacted with the Ca®" ion released from scaffolds to form CDHA, which
precipitated on scaffolds’ surface.

We also studied the release of Sr2* and Mg?* ions to determine
spheres’ degradation behavior. The Sr®" concentration increased
throughout the assay, going from 0.03 mg/L to a final concentration of
0.57 mg/L on day 21. Moreover, the concentration of Sr?* ions released
from scaffolds fell within the 0.001 mM-0.2 mM range, which has been
demonstrated to stimulate osteoblast proliferation [31]. The Mg2+
concentration remained stable and lowered from 32.03 mg/L to about
31.67 mg/L, probably due to the incorporation of the released ions in the
CDHA precipitates partially substituting the Ca%* ions. The release of
Sr?* and Mg?* ions indicated that spheres started to degrade after the
first 7 days. Sr>* and Mg?" ions can synergistically enhance cell growth
and osteoblastic differentiation, while inhibiting osteoclastic activity at
the same time [39,46].

We believe that the incorporation of a local delivery system into bone
substitute scaffolds is a promising strategy to achieve a controlled
release of therapeutic substances for the in situ treatment of infected or
damaged bone tissue as an alternative to the systemic administration of
these substances. In future studies, it would be of interest to load the
synthesized spheres with therapeutic agents (i.e., anti-inflammatory
drugs, antibiotics, growth factors, etc.) to determine their loading and
releasing efficiencies in vitro.

5. Conclusion

In this study, novel multifunctional 3D CaP porous scaffolds were
developed by incorporating SrP hollow nano-/microspheres for
enhanced drug delivery capacity. The calcium pyrophosphate scaffolds
presented an interconnected porosity, with a porosity value of 37.79%,
and a compressive strength of around 1.56-1.98 MPa.

The SrP hollow spheres with a size between 600 nm-1 pm were
obtained by a simple hydrothermal method without any surfactant or
template, just by adjusting the reaction temperature, time, and the
concentration of reactants. Furthermore, to control the opening of
spheres and to, thus, be able to introduce drugs of different sizes, a new
procedure was developed to achieve their opening prior to the incor-
poration into the scaffolds. When spheres were hydrothermally treated a
second time, more open hollow particles were obtained.

Spheres were incorporated into scaffolds’ surface by immersion in an
ethanol solution with dispersed hollow spheres at 37 °C for 4 h. The
obtained scaffolds presented a large quantity of spheres homogeneously
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distributed along the surface, which were superficially adsorbed
through electrostatic interactions. The in vitro bioactive capacity of the
scaffolds with incorporated spheres was also investigated. Scaffolds
were bioactive after 7 days in SBF. Furthermore, hollow spheres
remained adhered to their surface after 14 days of immersion. These
spheres could potentially be used to load and deliver therapeutic agents
to enhance the bone regeneration process. Multifunctional scaffolds
with incorporated spheres are a promising alternative to the traditional
scaffolds currently used in BTE.
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