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RESUMEN



Los materiales de osteosintesis temporales biodegradables deben
mantener sus caracteristicas mecanicas hasta que el cuerpo repare el dafio
producido. Después deben degradarse y reabsorberse de forma paulatina sin
producir efectos adversos, ni locales ni sistémicos, en el organismo. Asi se evita
una nueva intervencion quirdrgica para retirar el material de osteosintesis. En
este contexto, el objetivo de este trabajo de investigacion ha consistido en
estudiar biomateriales metélicos endoprétesiscos de base magnesio. La
evaluacion de las propiedades fisicas y mecéanicas y el control de la velocidad
de degradacion ha sido el objeto de los primeros estudios de este trabajo que se
realizaron in vitro. Para ello se ensayaron diferentes materiales: Mg colado, Mg
pulvimetaltrgico y la aleacibn AZ31, tanto en estado de recepciébn como
modificados mediante un tratamiento en acido fluorhidrico, que genera un
recubrimiento de fluoruro de magnesio. También se ha comprobado la
biocompatibilidad de dichos materiales en cultivos celulares. Tras estos estudios
se ha confirmado que la aleacion AZ31 muestra unas propiedades mecéanicas
adecuadas para la osteosintesis de huesos, ademas de un excelente
comportamiento frente a la corrosién y compatibilidad en cultivo con lineas
celulares de pre-osteoblastos y fibroblastos cuando presenta el recubrimiento de
fluoruro de magnesio sobre su superficie. El material seleccionado en base a la
caracterizacion in vitro fue la aleacion AZ31, por ser el material con mejores
propiedades mecanicas y de resistencia a la corrosion en medios fisiologicos.
Con este material se realizaron los posteriores ensayos in vivo.

La aleacion AZ31 ha sido ensayada como varilla intramedular en fémures
de ratas Wistar. La experimentacién in vivo se llevé a cabo segun un disefio

experimental donde los parametros de estudio fueron los siguientes: el tiempo de



permanencia de la varilla (de 0 a 13 meses), la presencia o no de fractura 6sea
y que la aleacion AZ31 no presentase recubrimiento o tuviese una capa de
fluoruro de magnesio. Se ha llevado a cabo el estudio de su biodegradacion
mediante tomografia y estudios histologicos e histomorfométricos. También se
ha evaluado la respuesta sistémica, mediante el analisis de trazas metélicas
acumuladas en distintos 6rganos (rifidn, higado, pulmones, bazo y cerebro),
analizadas por ICP-MS (Mg, Al, Zn y Mn) y por electrodo selectivo (F), asi como
su posible toxicidad en funcién de esta cuantificacion. Estas trazas derivan del
proceso de biodegradaciéon de la aleacion AZ31 al ser insertada in vivo como
varilla intramedular. La respuesta local y la biocompatibilidad al insertar la
aleacion AZ31, con y sin recubrimiento de fluoruro de magnesio, han sido
satisfactorias, ya que la aleacibn AZ31 ha sido capaz de mantener sus
propiedades mecanicas y su resistencia a la corrosién el tiempo suficiente como
para permitir la reduccion de la fracturas en los animales experimentales. El gas
producido en el proceso de biodegradaciéon de la aleacion AZ31 se intercambia y
difunde a través de los tejidos circundantes, no alterando la formacién ni la
morfologia del callo éseo.

La cuantificacion de las trazas metalicas en los distintos 6rganos,
derivadas de la biodegradacién de la aleacion AZ31, permite evidenciar que
factores como la fractura o el tratamiento de conversion quimica de la aleacion
AZ31 no influyen en la acumulacion de dichas trazas en los distintos organos.

El elemento quimico de mayor interés desde el punto de vista toxicologico
fue el Al. Los resultados han sido favorables al empleo endomedular de esta
aleacion, pues solamente el 3,95 % del Al contenido en el implante original se

depositd en los 6rganos estudiados tras 13 meses desde su insercion. La



acumulacion del Al en el cerebro no es estadisticamente significativa, a
diferencia del resto de los érganos, donde el incremento si lo es.
La respuesta local, sistémica y toxicolégica a la insercion de estos implantes
permite afirmar que en el disefio animal planteado, la aleaciébn de magnesio
AZ31 puede ser usada como material de osteosintesis.

Por dltimo, las concentraciones sistémicas de trazas metélicas
procedentes del proceso de biodegradacion de la aleacion AZ31, no alcanzan

niveles susceptibles de ser considerados toxicos en el modelo animal planteado.
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The ideal biomaterials used as temporary implants should offer enough
mechanical support during the healing of the fracture and then to be biodegraded
and resorbed by metabolic mechanisms without causing any toxic effect, neither
local nor systemic. So, a new surgical operation to remove the remaining material
is avoided. In this context the aim of this research has been to study Mg-based
biomaterials as endoprosthetic implants. Preliminary in vitro studies were carried
out in order to evaluate physical and mechanical properties. To that end, several
materials were tested: cast Mg, powder-metallurgical Mg and AZ31 Mg alloy, in
both as received condition and modified with a conversion treatment using a HF
solution, which gives rise to a magnesium fluoride layer.

After these studies, results has stated that AZ31 alloy, when its surface is
protected with the magnesium fluoride layer, offers mechanical properties
suitable for bone osteosynthesis, in addition to an excellent behaviour against
corrosion. Biocompatibility of surface modified AZ31 materials in cell culture was
also tested showing a good compatibility with pre-osteoblast and fibroblast cell
lines. From the results of the in vitro characterization, the AZ31 alloy was chosen
due to both superior mechanical properties and corrosion resistance in body
fluids. With this material subsequent in vivo assays were performed.

AZ31 alloy has been tested as intramedullary pin in Wistar rat femora. The
in vivo study was carried out following an experimental design in which study
parameters were: experimentation time (from 1 to 13 months), fracture presence
or not and AZ31 implants with and without Mg fluoride coating.

Biodegradation was monitored by means of computed tomography, and
histological and histomorphometric analysis. Systemic response has been also

assessed through the analysis of metal traces accumulated in different organs
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(kidney, liver, lungs, spleen and brain) by ICP-MS (Mg, Al, Zn y Mn) and by ion-
selective electrode (F), as well as its potential toxicity according to this
guantification. These traces are the result of AZ31 biodegradation process, when
it is inserted in vivo as intramedullary pin. Local response and biocompatibility
after AZ31 alloy insertion, with or without Mg fluoride coating, has been
satisfactory, since AZ31 alloy has been able to maintain its mechanical properties
and corrosion resistance long enough time to allow fracture healing in
experimental animals.

Produced gas during biodegradation process disappears with time as a
result of the diffusion process through soft tissues, not altering formation nor
callus morphology.

Measurement of metal traces at the different organs, derived from AZ31
alloy biodegradation, provides evidence about some factors, such as fracture or
chemical conversion treatment, do not affect metal traces accumulation on the
studied organs.

The most interesting element from the toxicological point of view was Al.
Only 3.95% of the whole Al present in the original implant was recovered in the
studied organs after 13 months from its insertion. Al accumulation in brain is not
statistically significant unlike all other organs, where it is.

Local, systemic and toxicological response to AZ31 implant insertion
brought us to the conclusion that, in the animal model proposed, AZ31 alloy may
be used as an osteosynthesis material.

Finally, systemic amount of metal traces released by AZ31 biodegradation
process do not reach levels that are subject to being considered toxic in the

animal model proposed.
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1. INTRODUCCION






1.1  ELTEJIDO OSEO

El hueso es un tejido duro, vascularizado y dinamico, que cumple funciones
vitales en los vertebrados como ser el principal componente del esqueleto,
sustentar el peso corporal, permitir la locomocion, proteger érganos vitales,
servir de anclaje para los musculos, transmitir el sonido, almacenar sales y
minerales esenciales para el metabolismo, y soportar grandes cargas ciclicas.

Dependiendo de parametros como la localizacion en el organismo o la
edad del individuo, el hueso tiene forma, estructura y propiedades muy
diferentes, pero con ciertas caracteristicas comunes a todos ellos, como estar
compuesto por minerales, proteinas, agua, células y otras macromoléculas que
dan lugar a una estructura muy compleja.

El hueso estad formado por una fase inorganica y otra organica. La fase
inorganica o mineral (60-70% del peso) esta formada por placas cristalinas de
hidroxiapatita calcica [Cai10(PO4)s(OH),], encargada de dar resistencia y dureza
al hueso [1]. La fase organica (20-40%) esta compuesta principalmente por
fibras de colageno tipo | (90%) [2], junto con una matriz de proteoglicanos,
glicoproteinas y acido y-carboxiglutamico, responsable de la organizacion
estructural, donde se hallan inmersas las células 6seas. El hueso contiene
ademas entre un 5y un 8% de agua.

Todos los huesos estan formados por dos estructuras arquitectonicas
basicas [3]: hueso cortical (compacto) y hueso esponjoso (trabecular), con
formas y propiedades mecénicas distintas. El hueso cortical es de 10 a 20 veces
mas rigido que el hueso esponjoso. Este ultimo se caracteriza por una porosidad
interconectada de entre un 50 y un 90%.

El hueso cortical se encuentra en la parte superficial de los huesos y es



homogéneo macroscopicamente. Su grosor varia de acuerdo al segmento de la
diafisis o zona entre los extremos del hueso y segun su localizacion en el
esqueleto. Es el que soporta las cargas, fuerzas de torsion y de compresion [4].

El hueso esponjoso se encuentra principalmente en la epifisis, es decir, en
los extremos de los huesos largos, pero también se encuentra en huesos
cuboides, como las vértebras. Deja espacios entre sus laminas, que son
ocupados por la médula 6sea.

Segun el grado de madurez, el tejido 6seo se clasifica en fibrilar (o
primario) y laminar (o secundario) [5]. El hueso fibrilar esta considerado como un
hueso inmaduro o primitivo y normalmente se encuentra en los embriones y
recién nacidos, en los callos formados en el periodo de remodelacion después
de una fractura y en la region de la metafisis de los huesos en crecimiento. Este
tipo de huesos tiene fibras gruesas que no estan orientadas uniformemente.
Tiene méas células por unidad de volumen que el hueso laminar, su contenido
mineral varia y las células estan dispersas al azar. El hecho de que las fibras de
coldgeno estén desorientadas le confiere a este tipo de hueso isotropia con
respecto a las caracteristicas mecéanicas del tejido.

El hueso laminar se comienza a formar un mes después del nacimiento,
por lo que este tipo de hueso es mas maduro que el fibrilar y de hecho se forma
a partir del proceso de remodelacion del hueso inmaduro. El hueso laminar se
encuentra a lo largo del esqueleto tanto en el hueso esponjoso como en el
cortical. Al contrario del tipo anterior, en el hueso laminar las fibras de colageno
estan altamente organizadas y orientadas, lo cual le confiere propiedades
anisotropicas, es decir, el comportamiento mecanico de esta clase de hueso

varia dependiendo de la orientacion de las fuerzas aplicadas, teniendo la mayor



resistencia en direccion paralela al eje longitudinal de las fibras de colageno. En

la Figura 1.1.1 se muestra la estructura tipica de un fémur.

Epifisis
-
Tejido .
compacto
. Disfisis ’ '
Tepq!o '
€5ponjoso Cartilago epifisario.

Lugar donde se pro-
duce el crecimiento
en longnud del hueso

Médula ésea amarilla.
Formada por tejido adiposo

Periostio.

Recubrimiento fibroso  Cartilago articular,
a partir del cual se va Zona de unién con
engrosando el hueso. otro hueso

Médula 6sea roja.
Fabrica células sanguineas

Figura 1.1.1 Estructura tipica de un fémur.

1.1.1 Principales tipos celulares del tejido 6seo

Los osteoblastos son las células responsables de la formacién de tejido
0seo. Provienen de las células progenitoras mesenquimales no hematopoyéticas
de la médula. Este tipo de células produce colageno de tipo | y osteocalcina,
entre otras proteinas, dando lugar al osteoide o matriz 6sea. Los osteoblastos se
caracterizan por ser células polarizadas, es decir, su nucleo se encuentra en el
extremo de la célula. Estan localizados particularmente en el periosteo, una
membrana que envuelve la parte externa de los huesos medianos y grandes y
en la membrana endosteal, la cual se desarrolla sobre la pared interna del canal

medular.



Una vez que los osteoblastos han alcanzado el final de su actividad y la
matriz 6ésea se mineraliza, se convierten en osteocitos. Estas células se
caracterizan por tener una relacion nucleo/citoplasma mucho mayor que los
osteoblastos, debido a que contienen menos organulos.

Los osteocitos se hallan orientados uniformemente con respecto a los ejes
longitudinal y radial de las laminillas que lo conforman. Son alimentados por via
linfatica con los liquidos fisiologicos presentes dentro del hueso y establecen
comunicacibn con los osteocitos adyacentes por medio de uniones
comunicantes.

Una de las funciones mas importantes de los osteocitos es mantener
constante el equilibrio entre la fraccion mineral y la organica. Ademéas favorecen,
por medio de sus canales, el intercambio de materiales entre fluidos, tejidos y la
matriz, manteniendo al hueso como un tejido vivo.

Los osteoclastos son los principales intervinientes en la reabsorcion 6sea.
Se caracterizan por ser células de gran tamafio (20 a 100 um de didmetro) y con
multiples ndcleos. Los osteoclastos derivan de células pluripotenciales de la
médula ésea, las cuales también dan origen a células del sistema inmune como
los monocitos y macrofagos. Se encuentran en regiones de reabsorcién Gsea
llamadas lagunas de Howship. Estas células se unen a la superficie del hueso
mediante proteinas encargadas de la union celular llamadas integrinas, aislan la
zona del hueso a la cual se han unido y disminuyen el pH localmente mediante
la produccién de protones a través del sistema de la anhidrasa carbonica. El bajo
pH incrementa la solubilidad de los cristales de hidroxiapatita, y una vez que la
fase mineral ha sido eliminada, los componentes organicos de la matriz son

hidrolizados por medio de digestion proteolitica.



1.1.2 Propiedades mecénicas del hueso

El sistema esquelético soporta cargas de diferentes tipos (compresivas, de

traccion y de cizalladura) debido a las diversas actividades del individuo [6].
Las propiedades elasticas del hueso cortical humano cuando se aplica carga en
el plano transversal al eje longitudinal, son aproximadamente isotropicas y a su
vez son substancialmente diferentes a aquellas obtenidas al aplicar cargas en la
direccion longitudinal, la cual es paralela al eje de las osteonas (a lo largo del eje
longitudinal de la diafisis). Por lo tanto, el hueso cortical humano es considerado
como un material ortotropico [7].

En el caso de la resistencia mecénica del hueso, ésta depende también de
la direccion en la cual es cargado el hueso. Al igual que en el caso anterior, se
considera como un material ortotrépico. La resistencia mecanica depende asi
mismo de si el hueso es cargado a flexion, compresién o traccion. Por todo esto,
no es posible especificar la resistencia o las propiedades elésticas del hueso
cortical con un anico valor.

Ademas de la anisotropia del hueso ya mencionada, el hueso presenta un
comportamiento viscoelastico, ya que sus propiedades mecanicas son sensibles
tanto a la velocidad de deformacién como al tiempo de aplicacién de la carga.

En cuanto a las propiedades del hueso trabecular, no han sido estudiadas con la

profundidad con la que lo han sido las del hueso cortical. Las propiedades de
este tipo de hueso dependen altamente de la densidad del mismo [8]. Una
comparativa entre las principales propiedades mecanicas de estos tipos de

hueso se muestra en la Tabla 1.1.1.



Propiedad Hueso cortical Hueso Hueso
longitudinal cortical medular
transversal
Resistencia a la traccion (MPa) 80-151 51-56 10-20
Resistencia a la compresion (MPa) 130-220 100-130 2.12
Médulo de Young (GPa) 17-20 6-13 01-05

Tabla 1.1.1 Propiedades mecanicas del hueso (modificado de [9] y [10]).

El hueso es uno de los pocos tejidos humanos adultos capaz de
regenerarse en respuesta a un dafio. Ahora bien, no es capaz de conseguirlo por
si mismo cuando existe una distancia superior a 1 mm entre las dos zonas de
hueso contiguas dafadas [4]. Por ello, a la hora de efectuar grandes
reparaciones en el tejido éseo dafado, la opcién ideal es un injerto.

Para que un implante se integre adecuadamente en el hueso donde se
inserta, el material ideal deberia ser osteoconductivo, que permita la adhesion y
proliferacién de osteoblastos; osteoinductivo, capaz de inducir la diferenciacion
de pre-osteoblastos a osteoblastos y estos a osteocitos, creando hueso maduro;
y osteogénico, que promueva la formacién de nuevo hueso a partir de células
gue han sido sembradas sobre él in vitro [11] [12].

El origen Optimo de este tipo de injerto o implante es el autotransplante,
generalmente obtenido de la cresta iliaca. Sin embargo, esta fuente tiene sus
limitaciones, como son la cantidad disponible y los efectos secundarios o
asociados a la intervencion. Por otra parte, la utilizacién de material alégeno (de
cadaveres o de donantes vivos) presenta riesgos de transmision de

enfermedades, rechazo inmune o pérdida de propiedades mecanicas asociadas
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a los procesos de esterilizacion.
Para solventar estas dificultades, se ha invertido gran esfuerzo en
desarrollar alternativas capaces de restaurar el tejido 6seo. Asi, un gran nimero

de materiales sintéticos o biomateriales se han disefiado y probado con este fin.

1.2 BIOMATERIALES Y CLASIFICACION

La primera definicibn de biomaterial fue acordada en 1986 en la
Conferencia de la Sociedad Internacional de Biomateriales celebraba en Chester
(Reino Unido) como: “un material no vivo utilizado en un aparato médico vy
concebido para interactuar con sistemas bioldgicos” [13]. Posteriormente se ha
definido como “un material ideado para interaccionar con los sistemas biolégicos,
para evaluar, tratar, aumentar o substituir cualquier tejido, érgano o funcion del
cuerpo” [14] o también como “aquel material de origen natural o sintético que se
utiliza para dirigir, suplementar o reemplazar alguna funcién de un tejido vivo”
[15] o incluso como “una sustancia sistémica y farmacologicamente inerte
disefiada para su implantacion dentro de un sistema vivo 0 su incorporacion a
éste” [16]. La definicion que por su mayor amplitud considero que engloba mejor
al ambito de los biomateriales, en constante evolucion, es la propuesta por el
Instituto de la Salud de los Estados Unidos: “Biomaterial es cualquier sustancia o
combinacion de sustancias de origen natural o artificial, que puede ser usada
durante cierto tiempo como un todo o como parte de un sistema y que permite

tratar, aumentar o reemplazar algun tejido, 6érgano o funcién del cuerpo”.

El uso de biomateriales en seres humanos se remonta al antiguo Egipto,

encontrandose suturas de hilos de lino en heridas y placas de oro para reparar



defectos del paladar. Al inicio de nuestra Era, se utilizaban ocasionalmente por
las principales culturas del momento: romanos, chinos y aztecas [17] y en los
siguientes siglos se emplearon materiales de distinta naturaleza, como
ceramicos (ojos de vidrio), poliméricos (dientes de madera) y metélicos, como

los ilustrados en la Figura 1:

Etruscos (300 dC.) Fenicios (300-600 dC.)

y Ly
/" —
T

ﬂt

Figura 1.1.1 Ejemplo de biomateriales empleados en la Antigiuedad

Atendiendo a los biomateriales utilizados en el aparato locomotor, a finales
de los afios sesenta del siglo XX, Branemak [18] demostrd que era posible el
contacto directo (sin interposiciéon de tejido blando) entre el hueso y la superficie
de un implante y defini6 la oseointegracibn como una conexién directa
estructural y funcional entre el hueso vivo y la superficie de un implante sometido
a carga funcional.

Los primeros materiales empleados, a partir de 1930, conocidos como
tolerables, que producen una reaccidon a cuerpo extrafio minima, fueron los
materiales metalicos como el acero inoxidable y las aleaciones de cobalto-cromo

(CoCr).
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La primera generacion de biomateriales, entre los afios 1950-1980, eran
materiales bioinertes, que producian la minima respuesta por parte del tejido
vivo. El ejemplo clasico es la alumina (Al,O3).

Posteriormente, surgieron los biomateriales de la segunda generaciéon entre
los afios 1980-2000, con la tendencia contraria, desarrollar materiales bioactivos
gue reaccionaran de forma controlada con el tejido vivo, buscando la
estimulacion de diferentes respuestas celulares a partir de las caracteristicas
superficiales de los mismos como los vidrios de silicio, la hidroxiapatita y los
polimeros biodegradables.

Finalmente, a partir del afio 2000 nos encontramos en la tercera
generacion de biomateriales, conocida como ingenieria de tejidos. En ella,
tejidos e incluso 6rganos completos son creados in vitro para ser posteriormente
insertados in vivo y combinan propiedades de bioabsorbabilidad y bioactividad
dentro del mismo material. Su funcion es, por tanto, temporal, ya que el material
debe reabsorberse una vez restablecida la funcion del tejido.

El momento actual se caracteriza por el auge en el desarrollo de
nanobiomateriales y el gran desarrollo de la ingenieria de tejidos.

Dependiendo del tiempo que deben permanecer en el cuerpo humano, los
implantes pueden ser clasificados en permanentes y temporales, Son
permanentes aquellos que teéricamente deberian permanecer en el interior del
organismo durante toda la vida de éste, aunque en la realidad tienen un periodo
de vida util de 15 a 20 afos. Este tipo de materiales tienen la funcion reemplazar
tejidos u organos dafados. Es el caso de las protesis de rodilla, cadera o
implantes dentales. Por otro lado, los implantes temporales, estan disefiados

para que, una vez concluida su funcion, puedan ser retirados mediante cirugia o,
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mejor aun, desaparecer por si mismos sin dejar rastro en el organismo.
Centrdndonos en los implantes temporales, Kulkarni et al. [19, 20]
introdujeron en los afos 60, el concepto de material bioabsorbible y en las dos
tltimas décadas se han utilizado implantes de este tipo en muchos campos de la
cirugia ortopédica, incluyendo la fijacion de fracturas, reemplazo 6&seo,
reparaciéon de hombro, cartilago y menisco, fijacion de ligamentos y liberacion de
farmacos. Estos materiales se han utilizado en forma de tornillos, clavos, y
placas para cirugia ortopédica, oral y craneofacial [21, 22]. Ahora bien, existe
una caracteristica primordial que deben presentar los materiales biodegradables
y bioabsorbibles, ademas de las béasicas de cualquier implante: los subproductos
de su degradacion no han de ser mutagénicos, carcinogénicos, antigénicos o

toxicos.

1.21 Clasificacion en cuanto a su naturaleza

Existen dos grandes grupos de biomateriales, los materiales organicos,
objeto tipico de la ingenieria de tejidos y los inorganicos, que incluyen
ceramicos, poliméricos, metélicos y materiales compuestos. Estos ultimos estan
constituidos al menos por dos de los materiales anteriormente citados; por
ejemplo, un material metélico con refuerzo polimérico.

Los materiales organicos, actualmente asociados a la ingenieria de tejidos,
fundamentan una de las areas con mas potencial dentro de la medicina
regenerativa. El desarrollo e implementacion de este area de conocimiento
conllevaria la disminucion de gran parte de la problematica tradicional aun sin
resolver, como las intervenciones costosas y dolorosas para la extraccion del

implante, la disponibilidad de donantes y las reacciones de rechazo y el riesgo
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de transmision de enfermedades infecciosas en el caso de los aloinjertos y los
xenoinjertos.

La ingenieria de tejidos se basa en la utilizacion de biomateriales con las
caracteristicas mencionadas para los materiales de tercera generacion, es decir,
bioactivos y bioabsorbibles, capaces de estimular la respuesta celular y
molecular de forma controlada, para que actlen como soportes temporales en la
reparacion de defectos 6seos. Ademas de los biomateriales en si, pueden
emplearse células, factores o combinaciones de ellos [34].

Dentro de este area existen dos tendencias principales: la primera consiste
en el desarrollo de andamios tridimensionales acelulares, que una vez
implantados in vivo, servirdn para alojar las diferentes células. En la segunda
tendencia se desarrollan andamios tridimensionales, sembrados con las células
progenitoras bajo condiciones in vitro y posteriormente son implantados en el
paciente para reemplazar el tejido dafiado. Una variante de esta Ultima es la
creacion in vitro de organos completamente funcionales, que luego seran
transplantados [35].

Aunque es indudable el potencial de la Ingenieria de tejidos, en el momento
actual se encuentra en una fase muy temprana, practicamente reducida al nivel
de experimentacion in vitro. Por esta razon, se mantiene plenamente vigente la
investigacion en paralelo sobre la mejora de biomateriales inorganicos, que ya
han demostrado su capacidad in vivo.

En la tabla 1.2.1 se resumen los principales grupos de biomateriales
inorganicos y su aplicacion mas usual. La conjuncidon de biomateriales
pertenecientes a dos o0 mas de estos grupos, da lugar a los materiales

compuestos.
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Material Empleo mas comin
Ceramicos
Alumina (Al,03) Superficie ~de contacto en
artroplastia de articulaciones
Circonia (Zr0O,) Superficie de contacto en
artroplastia de articulaciones
Poliméricos
Polimetilmetacrilato (PMMA) Cementos seos
Polietileno de ultra alto peso molecular Superficie de contacto de baja
friccion
(UHMWPE)
Metalicos
Ti6Al4V Implantes no  sometidos a
deslizamiento, como vastago de
protesis
Co-Cr-Mo Componente de la articulaciéon en
artroplastia
Aceros inoxidables Componentes en artroplastia.
Tornillos, placas, etc.

Tabla 1.2.1 Biomateriales inorgéanicos habitualmente empleados hoy en dia.

Los materiales ceramicos se emplean especialmente en aplicaciones
odontoldgicas y ortopédicas. Los ejemplos mas tipicos son la alimina, la
circonia, los fosfatos célcicos y ciertos tipos de vidrios. Presentan altas
temperaturas de fusion, baja conductividad eléctrica y calorifica y son duros y
fragiles, con baja resistencia a la traccion.

Los de primera generacion son considerados en general como bioinertes,
empleados desde la década de los 60 (alumina, circonia, etc.) y son muy
resistentes a la corrosion, no toxicos y biocompatibles. La segunda generacion
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de materiales ceramicos, aparecida en los 80, pueden ser bioactivos e incluso
reabsorbibles, como algunos fosfatos o sulfatos célcicos y vidrios cerdmicos,
empleados como cementos o recubrimientos. Los Ultimos avances incluyen
sustancias con actividad biolégica en la estructura porosa de los cerdmicos,
como el Bioglass y los materiales mesoporosos [23]. Estos materiales favorecen
la adhesion de proteinas y de células sobre su superficie.

A pesar de su buena biocompatibilidad, los ceramicos tienen la importante
limitacion de su alta fragilidad frente a impactos. Este inconveniente ha limitado
su empleo a aquellas situaciones en que la carga aplicada sea
predominantemente de compresion o bien a su utilizacion como recubrimientos
[24].

Los materiales poliméricos tienen una amplia variedad de aplicaciones en
el campo de la implantologia médica ya que presentan propiedades fisicas,
guimicas y mecanicas mas cercanas a las de los tejidos vivos, ya que en su
mayor parte estan formados por polimeros naturales (como las proteinas y los
polisacaridos). Ademas, son de facil procesado y pueden obtenerse en diversas
formas.

Actualmente existen numerosos polimeros utilizados en el campo
biomédico. Algunos de ellos son estables y son utilizados para aplicaciones
permanentes, como el polimetilmetacrilato (PMMA), empleado como cemento en
las articulaciones, rellenando el espacio entre implante y hueso. El polietileno de
ultra alto peso molecular (UHMWPE) es inerte y con alta resistencia a los
impactos y a la abrasion, lo que le ha hecho candidato idoneo durante décadas
para las articulaciones de protesis, sobre todo de cadera y rodilla. Actualmente,

el proceso conocido como osteolisis (pérdida patolégica de hueso), ha hecho
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gue queden relegados a un segundo plano. Los poliacrilatos tienen excelente
propiedades de transmision de la luz, por lo que se emplean en lentes
intraoculares y lentillas [25].

Entre los polimeros reabsorbibles, destacan el acido polilactico (PLA) o el
poliglicélico (PGA), principalmente empleados en suturas quirdrgicas Yy
materiales de osteosintesis (clavos, placas, tornillos, etc). Adicionalmente a
estos materiales, se encuentran los copolimeros de poli-e-caprolactona [26],
polianhidridos [27], los poliortoésteres [28] y otros [29, 30] que actualmente se
encuentran bajo investigacion.

Sin embargo, el bajo médulo de Young (ver apartado 1.3.1) y su naturaleza
viscoelastica, han hecho que los polimeros hayan sido excluidos de aplicaciones
donde la carga ejercida sea un pardmetro relevante. Ademas, es dificil conseguir
polimeros aptos para su empleo como implantes 6seos que se hallen libres de
aditivos que, bajo condiciones fisiol6gicas, puedan originar procesos alérgicos o

toxicidad [24].

1.2.2 Materiales metalicos

Los materiales metalicos son los Unicos capaces actualmente de soportar
cargas elevadas y los que ofrecen propiedades mecanicas mas proximas a las
del tejido 6seo. Su alto modulo y limite elastico, su ductilidad y su resistencia a la
fractura les convierten en los materiales de eleccion cuando el implante debe
soportar cargas ciclicas [24], es decir, en aquellas situaciones donde los
requerimientos mecanicos prevalecen frente a los demas. Algunos materiales
metalicos estan siendo empleados como substitutos pasivos para reemplazar el

tejido 6seo, como las prétesis de cadera o rodilla e implantes dentales; como
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ayuda en la consolidaciéon de fracturas en forma de placas, tornillos y clavos, y
también se han utilizado como “stents” vasculares, guias para catéteres,
alambres en ortodoncia, implantes cocleares, etc. [31].

Sin embargo, los materiales metalicos pueden presentar también ciertos
inconvenientes derivados de sus altas prestaciones mecénicas, como el
fendmeno conocido como apantallamiento de tensiones o “stress-shielding”, que
es causado por la diferencia de modulo elastico entre el material metélico y el
tejido 6seo [32-34]. Este efecto trae como consecuencia la pérdida de masa
Osea y la atrofia del hueso u osteopenia [35, 36], lo cual debilita enormemente al
hueso e incrementa el riesgo de fractura de éste e incluso del implante.

También los materiales metalicos bajo condiciones fisioldgicas tienen
tendencia a corroerse y como subproducto de esa reaccion, liberar particulas
metalicas e iones [37] hacia las zonas circundantes al implante, susceptibles de
producir reacciones alérgicas, afectar al metabolismo celular [25], y en algunos
casos acumularse en diversos 6rganos dando lugar a toxicidad sistémica [24].

Existen numerosos metales y aleaciones metalicas de uso en
biomateriales. Alrededor de 1920 se desarroll6 el acero 316L y se descubrié que
tenia una buena biocompatibilidad y resistencia a la corrosion (en comparacion
con los metales utilizados anteriormente) debido a la formacion de una fina capa
en su superficie de 6xido e hidroxido de cromo hidratados. Sin embargo, puede
llegar a producirse su corrosion, siendo sus productos potencialmente peligrosos
para el cuerpo humano [38].

En 1930 se desarrollaron las aleaciones de Co-Cr para aeronautica y se
demostré que tenian un mejor comportamiento en contacto con el cuerpo

humano que el acero 316L. Las aleaciones de Co-Cr también tienen unas
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buenas propiedades anticorrosivas por la formacién de una capa de Oxido de
cromo en su superficie. Tiene mejor comportamiento frente a la corrosién que el
acero y mejores propiedades mecanicas [38].

A mitad del siglo pasado el titanio puro y sus aleaciones se destacaron del resto
de materiales metalicos por su ligereza [38] y por tener una excelente
biocompatibilidad y resistencia a la corrosion, debido a la formaciéon de una capa
de oxido de titanio [20]. Entre las distintas aleaciones desarrolladas, el Ti6AI4V
mejora notablemente las propiedades mecénicas del titanio comercialmente puro
sin disminuir su biocompatibilidad. Sus propiedades mecéanicas especificas,
como la resistencia a fatiga (el doble de resistente que el Ti puro de grado 4 y
casi cuatro veces mas que el Ti puro de grado 1 [39]) y su bajo mddulo elastico
(que representa la mitad o menos del que poseen otros materiales como el acero
inoxidable para uso quirargico o las aleaciones Co-Cr [40, 41], lo que provoca
menor “stress-shielding” en el hueso), hace que esta aleacién sea una de las
mas empleadas en protesis dentales y en vastagos de protesis articulares. No
obstante, se ha demostrado que esta aleacidbn puede liberar pequefas
cantidades de iones Al y V, susceptibles de provocar efectos negativos en el
cuerpo humano.

Un material metélico muy interesante en aplicaciones de sustituciones
temporales, es el magnesio. El magnesio fue postulado como elemento quimico
en 1755 por el inglés Joseph Black y aislado efectivamente por Sir Humphrey
Davy en 1808 mientras que su ayudante, Michael Faraday, desarroll6 en 1833
las bases para su produccidon mediante electrolisis a partir de MgCl,. La
produccion comercial empleando este método fue iniciada en 1862, basandose

el método ideado por Robert Bunsen diez afios antes [42, 43].
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En la actualidad se ha convertido en el tercer elemento metélico estructural
mas utilizado, solo superado por el aluminio y el acero [44]. En cuanto a su
disponibilidad, el magnesio es el cuarto elemento mas abundante de la tierra
[45], siendo el octavo elemento en abundancia de la corteza terrestre (2,2%).
Entre sus propiedades destaca su gran ligereza (p =1,7 g cm™, que supone dos
terceras partes de la del Al o un cuarto de la del acero), que combinada con sus
propiedades mecanicas convierten al magnesio en uno de los materiales
metalicos con mayor resistencia especifica. Otras caracteristicas atractivas de
este metal son su media / alta conductividad térmica y eléctrica, su no-toxicidad,
su comportamiento no magnético o su capacidad de ser mecanizado por
métodos convencionales. En la tabla 1.2.2 se resume las principales

caracteristicas de los biomateriales metalicos:

Material Ventajas Limitaciones Principales usos

Acero inoxidable Bajo coste Alto médulo Protesis de cadera
Disponibilidad (clavos, placas, tornillos)

Aleaciones de Co Resistente al desgaste, Alto mddulo. Articulaciones (cadera,
la corrosiényala Menor rodilla)
fatiga disponibilidad

Tiy sus aleaciones | Biocompatibilidad Baja resistencia Implantes dentales y en

al desgaste articulaciones como

Bajo mddulo

vastago (cadera, rodilla;

Resistencia a la fatiga clavos, placas, tornillos)

y a la corrosion

Mg y sus aleaciones | Biodegradabilidad Cinética de (clavos, placas, tornillos)
biocorrosién

demasiado

rapida

Tabla 1.2.2 Resumen de biomateriales metalicos empleados en la actualidad.
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1.3 REQUISITOS QUE DEBE CUMPLIR UN BIOMATERIAL

1.3.1 Propiedades mecénicas

En la Tabla 1.3.1 se muestran las principales propiedades mecanicas del

tejido 6seo y de los tres grandes grupos de biomateriales inorganicos:

Resistencia a Resistencia a Médulo de Tenacidad

traccion (MPa) compresion (MPa) Young (GPa) (MPa)
Hueso cortical 50-150 160-150 10-40 2-12
Hueso medular 10-20 20-25 0,2-0,5
Acero inox. 480-1000 170-300 190-210 20-100
Tiy aleaciones 900-1200 450-1850 110-120 45-65
CoCry aleaciones 400-1900 480-600 210-250 120-160
Mg y aleaciones 165-220 100-165 40-45
Alumina 280-600 4500 360 3.6
Circonia 800-1500 2000 220 6-11
Hidroxiapatita 120 350-400 80-110 1
Vidrio ceramico 220 1100 120 2
PMMA 20-50 20 0,6-2,2
UHMWPE 35-80 80 2,2-4,8 0,7-1,6

Tabla 1.3.1 Resumen comparativo de propiedades mecanicas de los biomateriales mas

comunes (modificado de [47]).
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El implante debe poseer unas propiedades mecanicas lo mas parecidas a
las del hueso donde va a ser insertado. Por ejemplo, si se excede el modulo de
Young, se produce el fenomeno del apantallamiento (“stress shielding”), en el
que la carga ejercida se redistribuye, soportando la mayor proporcién del
esfuerzo el implante y la menor el hueso que lo acoge. El resultado habitual de

este desfase es la osteopenia del hueso circundante [46].

1.3.2 Biocompatibilidad

La Conferencia de Chester de la European Society for Biomaterials de
1986 [13], definid la biocompatibilidad como la capacidad de un material de ser
utilizado en una aplicacion especifica con una respuesta adecuada del tejido
receptor. Es una definicién amplia, que no profundiza sobre aspectos tales como
la forma en que se debe evaluar la biocompatibilidad.

Esta carencia se suplié con la norma 1ISO10993-1, donde se detallan una
serie de ensayos in vitro que debe superar un biomaterial para ser considerado
biocompatible. La norma intenta detectar posibles dafios irreversibles producidos
por el uso del material. Sin embargo, no evalla la respuesta del material en la
zona de implantacién y para la funcion especifica que ha de desempefiar.

En la practica se evalla si el material, después de aproximadamente un
mes de implantacion, queda envuelto en una capsula de tejido fino, cartilaginoso
y no vascularizado, con una reaccion poco agresiva por parte del sistema
inmune o si se produce una “reaccién a cuerpo extrafio”.

Tras la cirugia en la que se introduce un implante dentro de un tejido, se
produce una secuencia de reacciones bien establecida: herida, hematoma,
inflamacion aguda, inflamacion cronica y tejido granuloso [48]. Un ultimo paso es

el que marca la biocompatibilidad: si el implante es aceptado, se forma la
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capsula fibrética (de mayor o menor espesor) que lo rodea y si es rechazado se
desencadena la reaccion a cuerpo extrafio: los monocitos y los macréfagos
forman células gigantes multinucleadas en un intento de fagocitar el implante
mediante la secrecion de agentes oxidantes.

Por lo general se llevan a cabo dos tipos de ensayo para determinar la
biocompatibilidad:

In vitro: es el primero de los ensayos a los que se recurre. La inhibicion de
la proliferacion celular o su muerte, son indicativos de que el material ensayado
no es biocompatible.

In_vivo: tras la implantacién debe obtenerse una respuesta no mas grave
gue una respuesta inflamatoria minima, que tras 2 6 3 semanas debe concluir en
la formacion de una capsula fibrética que rodea el implante, resultado tipico
frente a un trauma quirdrgico. Los macrofagos pueden estar presentes en el area
durante afos, pero con baja o0 escasa reactividad y sin indicativos de respuesta
adversa ni local ni sistémica. Si hubiera presencia de células gigantes de cuerpo
extrafio en la interfase implante-tejido, podria estarse produciendo una reaccion
a cuerpo extrafo, antecesora de un rechazo.[49]

Una via indirecta de toxicidad provocada por los implantes es que pueden
ser transmisores de microorganismos patégenos. Es importante una buena
técnica esterilizadora para evitar o minimizar este problema.

Los metales, vidrios y ceramicos pueden liberar iones y otros compuestos
gue forman parte de su composicion [49]. La toxicologia estudia si esas
particulas o iones son liberados y el tipo de reaccion negativa que pueden
provocar sobre cultivos celulares (in vitro) o sobre los tejidos adyacentes al

implante o de forma sistémica a todo el organismo (in vivo).
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La complejidad del medio in vivo, con multiples tipos celulares, conlleva
gue en ocasiones se produzcan reacciones a cuerpo extrafio frente a materiales
gue no han sido rechazados in vitro, con cultivos de un solo tipo celular [49].

Se entiende por toxicidad sistémica los efectos dafiinos producidos en

organos y tejidos situados lejos del implante provocados por los constituyentes

del implante que han sido liberados al organismo [49].

1.3.3 Biodegradacion

La biodegradacion es la capacidad del organismo para descomponer un
implante. Lo ideal es que el implante sea también bioabsorbible, de forma que
los productos de la biodegradaciéon sean metabolizados y excretados sin dejar
rastro.

La gran mayoria de los implantes metalicos permaneceran en el cuerpo del
paciente toda su vida o hasta que sea retirado de forma quirdrgica. Sin embargo,
hay ciertas situaciones en las que esta permanencia no es realmente requerida e
incluso puede considerarse desfavorable. Como ejemplos pueden citarse el
empleo de sujeciones temporales durante el sellado de fracturas y el uso de
mallas intravasculares (“stents”) en edades tempranas. En estas situaciones, el

empleo de materiales biodegradables y reabsorbibles es una buena alternativa.

1.4 BIOMATERIALES METALICOS EN LA REDUCCION DE FRACTURAS

El nimero de fracturas relacionadas con osteoporosis se ha duplicado en la
Ultima década. Se estima que 40% del total de mujeres con mas de 50 afios de

edad sufrird alguna fractura osteoporoética y se calcula que el numero de

23



fracturas de cadera aumentara de aproximadamente 1,7 millones sufridas en el
afo 1990 a 6,3 millones en el afio 2050.

Ademas, se asume que el numero de personas mayores de 50 afios se
duplicard entre los afios 1990 y 2020. En Europa, en el afio 2010, hubo por
primera vez mas personas mayores de 60 afios que menores de 20. Por lo tanto,
las patologias y traumatismos relacionados con fracturas 6seas son un tema de
gran impacto en la sociedad. Tanto la implantologia ortopédica como la
cardiovascular estan generando una demanda creciente de personal
médicamente formado, recursos, dispositivos y nuevos materiales [50].

El objetivo de las técnicas de restauracion de fracturas es conseguir la
regeneracion y consolidacion de las mismas, respetando la anatomia original lo
mas posible y recuperando al mismo tiempo el maximo de funcionalidad del
hueso. En el caso de las fracturas de huesos sometidos a carga, se requieren
biomateriales con prestaciones mecénicas capaces de soportar esfuerzos
elevados durante el periodo de consolidacion del hueso. En estos casos, los
materiales metalicos son actualmente los mas utilizados, pues son los Unicos
gue permiten el mantenimiento de la continuidad y de la alineacién de las partes
fracturadas, y la transmision de la carga durante la formacion del callo 6seo [51].

Existen diversos tipos de medios de osteosintesis y pueden dividirse en
dispositivos de fijacion externa y dispositivos de fijacion interna (Figura 1.4.1).

Los fijadores externos consisten en clavos o tornillos metélicos de una
longitud tal que puedan atravesar el hueso fracturado y los tejidos muscular y
cutaneo. Después de ser alineados uniendo los extremos fracturados, los clavos
o tornillos son fijados por medio de una barra externa. Este sistema permite

variar, segun sea el caso, la rigidez de la fijacion durante el periodo de
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consolidacion de la fractura. Como contrapartida, el empleo de fijadores externos
implica el mantenimiento de un acceso a través del tejido cutaneo, con el

consiguiente riesgo de infecciones.

b
'ﬁ%
placa
edbiamedula comn
lmralloz de

Fijaac: iy

placs
intramedulsr

y boanillos

Figura 1.4.1 Sistemas de fijacion dsea, (a) externo, (b) interno (adaptado de [24]).

Los fijadores internos, tal como su nombre indica, son implantados en
contacto con el hueso del paciente. Los fijadores de este tipo mas empleados

son:

Placas de Osteosintesis: fueron el primer método desarrollado para la

fijacion quirargica de fracturas y son actualmente el sistema méas usado [52]. Se
dice que Hansmann en 1886 fue el primero en estabilizar una fractura usando
una placa. Desde entonces se han realizado diversas modificaciones en el
disefio de este tipo de placas, con el fin de optimizar la funcién de las mismas
dependiendo de la zona del hueso en la cual seran implantadas. Existen placas
rectas para la diafisis, placas especiales para la epifisis y metéfisis y placas en
angulo para el fémur proximal y distal, entre otras. Ademas, difieren segun la
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configuracion mecanica del sistema placa / hueso y la funcién que desarrollan.
La Figura 1.4.2 muestra algunos de los modelos de placas de osteosintesis

comunmente utilizadas para fijacion osea.

Figura 1.4.2 Placas de osteosintesis cominmente utilizadas en reparaciones 6seas.

Clavos Intramedulares: Senn en 1893 [53] y luego Hey-Groves [54] en

1919, comunicaron los primeros casos relativos a la fijacion intramedular para el
tratamiento de fracturas. Sin embargo, fueron los hermanos Rush [55] en Europa
los conocidos como los verdaderos pioneros de la fijacibn mediante clavos
intramedulares.

Esta técnica consiste en la union de los fragmentos 6seos colocando un
clavo en el canal medular de los huesos largos. Desde el punto de vista
biomecanico, tal colocacién le confiere al hueso una buena resistencia a la
flexion, aunque no a la torsién. Con esta técnica, el paciente puede aplicar
cargas mas rapidamente que con otro tipo de implantes. La insercion de los
clavos no requiere de la disrupcion de una gran area del tejido blando local, con

lo cual disminuye la posibilidad de infecciones e incrementa la incidencia de
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consolidacion del hueso. Sin embargo, en el caso de que surjan complicaciones,
éstas son frecuentemente muy dificiles de manejar. Ademas, extraer un clavo
gue se haya roto, generalmente requiere abrir la zona del hueso donde se

encuentra la rotura.

Figura 1.4.3 Fémures humanos fracturados e implantados con clavos (con y sin fijacion

por tornillos) [izg.] y un sistema mixto de clavo y placa en tibia y peroné [dcha.].

1.5 IMPLANTES METALICOS BIODEGRADABLES: EL MAGNESIO Y SUS
ALEACIONES

Un salto conceptual llegd con la idea de aunar las propiedades mecanicas
de los materiales metéalicos junto con la capacidad de ser reabsorbibles. La
primera cita de empleo del magnesio como biomaterial se refiere a Edward

Huse, quien en 1878 lo utilizO como material de sutura en humanos para frenar
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la hemorragia de vasos seccionados en operaciones quirdrgicas [56]. Tanto
Huse como Erwin Payr en 1900, que lo empleé en diferentes areas quirdrgicas
[57], ya fueron conscientes del proceso de corrosion del magnesio in vivo. Payr
determind una velocidad de degradacion del Mg puro de 0,1 g en 3 6 4 meses en
humanos [57] y constaté que dicha velocidad dependia del grosor del implante y
de la riqueza en vascularizacion del area. También pens6 que el hidrégeno
formado se acumularia formando cavidades rellenas de gas en el tejido que
rodeaba el implante, pero descubrié que ese gas formado podia ser absorbido
por el cuerpo.

En esa misma época, Lambotte utilizé una placa de magnesio y tornillos de
acero para fijar una fractura mal alineada en una pierna. La masiva produccion
de hidrogeno debido a la reaccion electroquimica entre los dos metales y el dolor
producido en el paciente le obligaron a retirar el implante [58].

Andrews en 1917 también destaco que la degradacion dependia mas de la
superficie que del peso del implante [59]. Seelig apunté que dependia también
del tejido que rodeaba el implante [60]. McBride en 1938, lleg6 a la conclusion de
gue el Mg puro no era un material adecuado para implantes endomedulares, ya
gue el volumen de gas formado no tenia una via de salida hacia el exterior. Tras
la autopsia, encontrd sobre la superficie del implante una capa de carbonatos y
fosfatos de Mg. Sin embargo, también observé que la corrosion era mas lenta en
implantes intramedulares que en los transcorticales [61]. Llegd a la conclusion de
gue si la degradacion fuese relativamente lenta, como sucede con implantes
intramedulares, el organismo seria capaz de absorber el gas a la misma tasa en
la que éste se forma. Como en ese momento el problema de su control se veia

insalvable, el magnesio fue desplazado por el acero V2A en su uso como
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biomaterial [57].

Las aleaciones de Mg fueron introducidas en cirugia en la primera mitad del
siglo XX con el fin de paliar el principal problema de los materiales con base Mg:
una tasa de degradacion demasiado rapida que conlleva por un lado que el
implante pierda sus propiedades mecanicas antes de la recuperacion estructural
del hueso y por otro la generacién de H, como subproducto de la reaccion
(aproximadamente 1 L de H; por cada g de Mg), que puede llegar a acumularse
en los tejidos [24].

Para tratar de controlar esa tasa de corrosion, se ha probado a alear el Mg
puro con cantidades pequefias de otros metales: Al, Zn y Mn (serie AZ) o tierras
raras (WE43, LAE 442), con resultados prometedores [24].

Las aleaciones de magnesio se identifican segun la norma ASTM, donde la
denominacion de cada aleacion consta de cuatro simbolos. En primer lugar, se
indican los dos elementos principales de aleacién mediantes dos letras, seguido
por una segunda parte constituida por dos nimeros enteros relacionados con el
porcentaje en peso de cada uno de ellos en la aleacion. Asi por ejemplo, la
aleacion con un 3 % de aluminio y un 1 % de zinc se denomina como AZ31.

En los estudios realizados durante esta tesis doctoral se ha utilizado
magnesio puro y aleaciones de magnesio del sistema Mg-Al-Zn. Estas
aleaciones presentan una combinacién 6ptima de resistencia y ductilidad junto
con una buena resistencia a la corrosion y bajo coste [42]. El aluminio se
adiciona para aumentar la resistencia mecanica y la moldeabilidad. Por encima
del limite de solubilidad del Al en Mg, se produce la precipitacion de Mg;7Ali»
(fase B); compuesto intermetalico que puede disminuir la resistencia a la

corrosion de la aleacion, al formar micropares galvanicos que aceleran la
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corrosion [62, 63]. En cambio, si la aleacion se compone de fase a, sin
precipitacion de fase 3, mejora la resistencia a la corrosion [64-66].

La presencia del Zn disminuye el tamafio de grano y aumenta la plasticidad
y la resistencia a la traccién. La resistencia mecanica es mayor que en las
aleaciones del sistema Mg-Al.

Sin Al'y Zn, el Mg puro sufre una biodegradacion mucho mas rapida [67-
70]. En la aleacion AZ31, con un 3% de aluminio, hay una minima presencia de
fase B. En contraposicion, la aleacion AZ61, presenta una cantidad significativa
de fase B, aunque ésta se encuentra dispersa en los limites de grano de la
aleacion sin formar una red continua, a diferencia de lo que ocurre en otras
aleaciones con un contenido superior de aluminio, como la aleacién AZ91.

El manganeso se introduce en la aleacion como una impureza o
contaminante durante el proceso de fabricacion [71]. Se combina con Al

formando compuestos del tipo AIMn, AlsMn o Al;Mn.

Aleacion Al Mn Zn Fe Ni Tierras raras
AJ52A 5,0 0,38 0,2 - - 2,0
AJ62A 6,0 0,38 0,2 5 5 2,5
AMS50A 4,9 0,32 0,2 410° 210° 5
AM60B 6,0 0,42 0,2 510° 210° -
AS41B 4,2 0,52 0,1 310° 210° -
AZ31B 3,0 0,60 1,0 510° 510° -
AZ61A 6,5 0,33 0,9 510° 510° 5
AZ80A 8,5 0,31 0,5 510° 510° =
AZ81A 7,6 0,24 0,7 - - .
AZ91D 9,0 0,33 0,7 510° 210° .
AZ91E 9,0 0,26 0,7 510° 1107 .

Tabla 1.5.1 Aleaciones de Mg con Al empleadas comunmente. Contenido de
constituyentes en % (modificado de [72]).

Algunos metales son inertes y se degradan muy lentamente (Au, Pt), pero
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los demas tienen distinta tendencia a degradarse dependiendo de su potencial
de electrodo. Como puede verse en la Tabla 1.5.2, el Mg se caracteriza por un
bajo potencial estandar de reduccion (—2,38 V con respecto al electrodo del
hidrogeno), presentando por tanto un comportamiento anédico respecto a la

mayoria de los metales y aleaciones.

Semirreaccion E° (V)
Lif(aq) +e —Lis) -3,05
Na'(aq) +e  — Na(s) -2,71
Mg*(aq) + 2" — Mg(s) -2,38
Be®*(ag) +2e” — Be(s) -1,85
A¥*(ag) +3e — Al(s) -1,68
Ti**(ag) +2e” — Ti(s) -1,63
Ti*(ag) +3e” — Ti(s) -1,21
Mn**(aq) + 2" — Mn(s) -1,18
Zn*(aq) +2e” — Zn(s) -0,76
cr¥(aq) +3e” — Cr(s) -0,74
Fe’*(aq) +2e~ — Fe(s) -0,44
Ni**(ag) +2e” — Ni(s) -0,25
Ag'(ag) +e  — Ag(s) 0,80
Hg?*(aq) + 2e” — Hg(l) 0,85
Au*(ag) + 3e” — Au(s) 1,52
Au‘(aq) +e  — Au(s) 1,83

Tabla 1.5.2 Serie electroquimica de los elementos metalicos mas representativos.

Sin embargo, en soluciones acuosas su potencial de corrosién asciende a
—-1,5 V [73]. Esto se asocia a la formacion en la superficie de capas parcialmente
protectoras de una mezcla de MgCO3;, MgO y Mg(OH): que eleva el potencial a
valores menos negativos. La formacion de esta capa protectora solo es posible
en medio alcalino, en ausencia de aniones agresivos como los cloruros, porque

entonces lo que se genera mayoritariamente es una capa de MgCl,, mucho mas
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soluble, con lo que el efecto protector se pierde [57].

El medio fisiologico al que el biomaterial esta expuesto es un medio acuoso
gue contiene aniones, cationes, oxigeno disuelto y una mezcla compleja de
substancias orgénicas [49]. La concentracion de cloruros es aproximadamente
115 mM (una cuarta parte de la del agua de mar). Esto lo convierte en un medio
bastante agresivo para los implantes metalicos [74], que corroe el magnesio y
sus aleaciones, liberando H, proveniente del agua [75], segun las siguientes

semirreacciones:

Reaccion de oxidacion (anddica): Mg ——> Mg* +2e
Reaccion de reduccioén (catédica): 2 H,O,+ 2e" ——> H,(g) +2 OH

La concentracion de oxigeno no parece afectar a la corrosion de magnesio
en medios acuosos [73].
Ademas del ataque generalizado en la superficie del implante, pueden

producirse otros tipos de corrosion actuando de forma sinérgica:

Corrosion por picadura: Se trata de una corrosion localizada que ocurre a

causa de ciertas imperfecciones en la capa de 6xido superficial, donde la barrera
protectora desaparece. En esos puntos la corrosion continda hacia el interior,
produciéndose el ataque localizado en forma de picaduras. El proceso se
acelera porgue estos puntos actuan entonces como anodos mientras el resto de
la superficie se convierte en un catodo. En el magnesio, este tipo de ataque
normalmente se inicia en forma de picaduras irregulares, las cuales crecen en
namero y terminan cubriendo toda la superficie, dando lugar a corrosion

generalizada [76].

32



Corrosion galvanica: Este tipo de corrosion ocurre cuando el magnesio esta

en contacto con otros metales con mayor potencial de electrodo que €l o existen
segundas fases o impurezas en la aleacibn que actian como catodos,

aumentando la velocidad de corrosion.

Tratamientos de superficie

Como la corrosion es un fendmeno que afecta inicialmente a la superficie
del material, es posible mejorar su resistencia mediante tratamientos
superficiales [77]. Esta estrategia ofrece la posibilidad de mejorar la resistencia a
la corrosion a materiales que tienen excelentes cualidades mecanicas [49].

Se ha ensayado un abanico de estrategias para intentar proteger las

aleaciones de magnesio de la corrosion:

1. Métodos quimicos: limpieza con disolvente, ataque acido, ataque alcalino,
pasivado, anodizado, electropulido.

2. Métodos al vacio: descarga luminica, descarga eléctrica, implantacion
ionica.

3. Métodos de recubrimiento: proyeccion por plasma, sol-gel, “magnetron
sputtering”, ablacion laser.

4. Métodos bioquimicos: enlace de iones y/o moléculas activas por
adsorcion fisicoquimica, por enlace covalente con o sin espaciador, y por

inclusion en materiales que actian de portadores.
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Objetivo general:

Seleccion de un material de base magnesio susceptible de ser empleado
como material reabsorbible de osteosintesis para la consolidacion de fracturas

Oseas.

Para su consecucion, se han planteado los siguientes objetivos parciales:

A) Caracterizacion in vitro de materiales de base magnesio: Mg procesado
por colada y por via pulvimetallrgica, y la aleacion AZ31, en estado de
recepcion o modificados superficialmente. Estudio de sus propiedades

mecanicas Y resistencia frente a la corrosién en medio de cultivo celular.

B) Seleccion del material mas adecuado y estudio de su biocompatibilidad en

cultivos celulares y en ensayos in vivo.

C) Evaluaciéon del efecto local producido por la biodegradacion in vivo del
material seleccionado, durante largos tiempos de experimentacion, tanto

en presencia de fractura femoral como en ausencia de ella.

D) Cuantificacion de la acumulacion de trazas metélicas a nivel sistémico, en
organos distantes del implante, liberadas como consecuencia del proceso
de biodegradacion de los implantes, para largos tiempos de evolucion en

fémures de ratas con y sin fractura.
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3. MATERIALES Y METODOS
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3.1 MATERIALES

3.1.1 Composicién

Los materiales de base magnesio objeto de estudio fueron los siguientes:

a) Magnesio puro (99,8% de pureza) obtenido por via pulvimetallrgica (Mg PM)
y extruido a 420 °C.

b) Magnesio puro (99,8% de pureza) obtenido por colada (Mg colado).

c) Aleacion de magnesio AZ31, en forma de chapa de 3 mm de espesor,
procesada por laminacion, suministrada por Magnesium Elektron Ltd.
(Manchester, England). Esta aleacion se recibié en la condicién “O-temper”,
consistente en un tratamiento de recocido a 345 °C, que provoca una

solubilizacion que hace desaparecer la fase Mgi17(AlZn)15.

La tabla 3.1.1 muestra la composicién quimica de los materiales de base

magnesio analizados mediante espectroscopia de fluorescencia de rayos-X

(WDXRF).
Material Al Si Mn Fe Ca Cu Zn Mg
Mg PM 0,030 0,031 0,019 0,015 0,110 - balance
Mg colado 0,025 0,014 0,071 0,006 - 0,010 0,051 balance
AZ31 3,370 - 0,220 - - - 0,778 balance

Tabla 3.1.1. Composicidn, expresada en % en masa, de los materiales de base magnesio
obtenida mediante WDXRF.

Se eligié trabajar con sustratos de magnesio con diferentes rutas de
procesado, en este caso, magnesio obtenido por via pulvimetalirgica y por
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colada. Por otro lado, la aleacion representa una de las formas para hacer a un
material mas resistente a la corrosion, adicionando elementos aleantes que
favorezcan la proteccion frente a la corrosion.

En este trabajo, las superficies de los distintos materiales de base
magnesio se prepararon siguiendo el mismo procedimiento: se lijaron
consecutivamente utilizando papel abrasivo de carburo de silicio (SiC), grados
600 y 1200. Entre los lijados con los distintos papeles abrasivos, se lavaron con

agua desionizada, a continuacion con etanol y se secaron con aire caliente.

3.1.2 Microestructura

Para realizar la caracterizacion de los sustratos, las superficies se pulieron
sucesivamente con pasta de diamante de 3 um y de 1 um, realizando un pulido
final con silice coloidal. Entre los pulidos, las muestras se lavaron con agua
desionizada y alcohol y se secaron con aire caliente.

Para revelar las caracteristicas de la microestructura de las muestras, en el
caso del Mg puro (colado y pulvimetallrgico), fueron atacadas por inmersion
durante dos minutos en 100 mL de una solucion compuesta por HNO3 (1% v/v) y
etilenglicol (75 % v/v) en agua desionizada. En cambio, la aleacion AZ31 fue
atacada utilizando una solucion de acido picrico (5 g), acido acético (5 mL) y
agua desionizada (10 mL) en etanol (100 mL) [71].

Siguiendo la norma ASTM E 562-99, se obtuvo mediante conteo puntual la
fraccion en volumen de la porosidad.

La caracterizacion microestructural de las distintas muestras se llevo a
cabo mediante microscopia Optica, empleando un microscopio modelo BH2

(Olympus Optical Europe, Hamburg, Germany), y con mayor detalle mediante
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microscopia electronica de barrido (MEB) con un equipo modelo JSM 6500F
(JEOL, Croissy-sur-Seine, Francia). Se trata de un microscopio electrénico de
emision de campo de bajo voltaje que opera entre 1 y 30 kV. Posee una
resolucion espacial de 3 nm y en el equipo se incluye analisis mediante rayos X
por dispersion de energias (EDX), y por difraccion de electrones
retrodispersados (EBSD), y se empled para determinar la composicion de las
fases presentes.

Las diferentes fases de la superficie fueron identificadas mediante
difraccion de rayos X (DRX), empleando un difractbmetro Siemens D5000
(Bruker, Rivas-Vaciamadrid, Espafia) con emisién de CuK a, 40 kV y 30 mA, en

el rango 26, entre 1°y 70°, con un paso de 0,05°.

3.1.3 Comportamiento mecanico
La caracterizacion mecanica de los sustratos de magnesio se llevé a cabo
a través de la determinacion del limite elastico y de la ductilidad. Para ello, se
obtuvieron muestras de traccién de 10 mm de longitud y seccién transversal de
2x4 mm? de los materiales en estudio. Estas muestras se ensayaron a una
velocidad constante de deformacién (¢) de 10° s y a una temperatura de 300° K

[78], usando una maquina de ensayo Instron (Barcelona, Espafa).

3.1.4 Modificacion superficial

La degradacion del Mg y sus aleaciones presenta cinéticas o velocidades
de corrosion muy elevadas. En este estudio se ha depositado un recubrimiento
de MgF, sobre la superficie de los sustratos de base magnesio para tratar de

frenar el proceso de degradacion de dichos materiales. El recubrimiento se
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obtuvo mediante un tratamiento de conversién quimica realizado por inmersion
en HF al 48% a temperatura ambiente durante 24 horas [81], seguida de un
lavado con agua desionizada y posterior secado mediante una corriente de aire
caliente [82]. El estudio de la topografia y la medida del espesor de los
recubrimientos obtenidos sobre cada substrato de Mg se llevd a cabo
respectivamente mediante observacion de la superficie y de cortes transversales

de los mismos en el microscopio electronico de barrido.

3.15 Ensayos de corrosién

Para llevar a cabo los ensayos in vitro de comportamiento frente a la
corrosion de las muestras de magnesio (Mg PM, Mg colado y AZ31), en estado
de recepcidon y con el recubrimiento aplicado de MgF,, se utilizaron probetas
planas de 10 mm de diametro cuya superficie se prepard segun el procedimiento
anteriormente descrito.

El comportamiento frente a la corrosién se evalué6 mediante sonda Kelvin
de barrido (SKP), seguimiento del potencial de corrosion y medidas de
espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS). Asimismo, se calcul6 la
intensidad de corrosion utilizando la ecuacién de Stern and Geary: I= BR™,
donde B es la constante de Tafel, que toma un valor de 26 mV, en los materiales
activos, y un valor de 52 mV, en materiales pasivos; y R es la resistencia frente a
la corrosion calculada a partir del valor del diametro del semicirculo en los

diagramas de impedancia de Nyquist.
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3.1.5.1 Sonda Kelvin de barrido (SKP)

La sonda Kelvin de barrido se ha utilizado para evaluar la reactividad
superficial a través de mapas de potencial de la superficie de los materiales de
magnesio, tanto en estado de recepcion como recubiertos.

En esta técnica, una punta de Ni-Cr de 50 um de didmetro barre la
superficie de las muestras y registra valores de la funcion de trabajo que son
extrapolados a valores del potencial de corrosion. Para ello, la punta de la sonda
Kelvin se calibra con una solucion saturada de CuSO,4 en contacto con un pocillo
de Cu. Las medidas se realizaron barriendo areas de 3 X 3 mm?, manteniendo la
temperatura a 25° C y una humedad relativa superior al 95%. Los valores de

potencial estan referidos al electrodo estandar de hidrogeno (SHE) [79].

3.1.5.2  Espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS)

Los ensayos de corrosion se llevaron a cabo en una celda electroquimica
convencional de tres electrodos: un alambre de Pt como contraelectrodo y un
electrodo de Ag/AgCl como electrodo de referencia, siendo el electrodo de
trabajo el material de base magnesio a estudiar. La evaluacion del
comportamiento frente a la corrosién se llevd a cabo en el mismo medio de
cultivo que posteriormente fue utilizado en los ensayos in vitro con cultivos
celulares: DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle Medium), suplementado con suero
bovino fetal (FCS) (10% v/v) y con antibiéticos (penicilina 100 U mL™ y
estreptomicina 100 pg mL™). La composicién de este medio es compleja:

- sales inorganicas: 0,26 g L CaCl,, 0,40 g L™ KCI, 0,20 g L MgSO*

+ 7 H,0, 6,40 gL* NaCl, 3,70 gL™" de NaHCO; y 0,14 g L"* NaH,PO,.
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- vitaminas: 0,03 g L™

- aminoécidos: 1,15 g L™.

- otros componentes: 4,50 g L™ glucosa
- proteinas.

El medio se renovo a las 24 horas de comenzar el ensayo y posteriormente
cada 48 horas hasta la finalizacion del experimento, siguiendo asi el mismo
protocolo experimental que en los ensayos in vitro con cultivos celulares.

Las medidas del potencial de corrosion se llevaron a cabo utilizando un
potenciostato PAR 273A. Para los ensayos de impedancia electroquimica se
utilizé un analizador de respuesta en frecuencia Solartron, modelo 1280
(Solartron Analytical, Hampshire, UK). A continuacién se llevaron a cabo las
medidas de impedancia en el potencial de corrosion, aplicando una onda
sinusoidal de 10 mV de amplitud en un rango de frecuencias de 20 kHz a 1 mHz,
espaciados logaritmicamente (cinco por década).

Todos los ensayos de impedancia electroquimica se llevaron a cabo a 37°
C y a diferentes tiempos de inmersion, desde 1 h a 11 dias. Los ensayos se

realizaron por triplicado [83].

3.2 ENSAYOS EN CULTIVOS CELULARES

3.2.1 Cultivo celular
Los ensayos in vitro con cultivos celulares se llevaron a cabo
exclusivamente con la aleacion AZ31. Se emplearon 12 probetas de AZ31 de 10

mm de diametro y 3 mm de grosor con capa exterior de MgF,, que fueron
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esterilizadas con radiacion UV durante 5 minutos en una campana de flujo
laminar antes de introducirlas en placas de cultivo de 24 pocillos. Sobre las
probetas de AZ31 se sembraron dos lineas celulares murinas: 6 pocillos con
MC3T3-E1 (pre-osteoblastos) y otros 6 con L929 (fibroblastos), méas los
correspondientes controles sin probeta. Estos tipos celulares, provenientes del
banco de células animales del Centro de Investigaciones Bioldgicas (CIB-CSIC),
fueron elegidos por estar presentes en el medio donde se inserta un implante.
Las células fueron sembradas a una densidad de 2x10* células cm? en medio
DMEM. El cultivo se mantuvo durante 7 dias en incubador a 37°C y 5% de CO..

El medio se renovd cada 48 horas.

3.2.2 Crecimiento celular

El crecimiento de las células se evaludé una vez fijadas las mismas sobre la
superficie del material de ensayo. Para ello se afiadié a 3 pocillos de cada tipo
celular 1 mL de metanol a -20°C y se incubaron durante 10 minutos, seguido de
un lavado con PBS y posterior incubacion durante 10 minutos a temperatura
ambiente con 1 mL de una solucién de 2 ug mL™ Hoechst 33258 en PBS [84]. El
reactivo Hoechst es un colorante que se une al ADN del nlcleo celular y emite
fluorescencia cuando es iluminado con luz ultravioleta, permitiendo visualizar la
presencia de células. De esta forma, las muestras se pudieron observar en un
microscopio multidimensional Leica AF6000 LX (Mannheim, Germany) utilizando

luz blanca y luz ultravioleta y se cuantificé el nUumero de células presentes.

3.2.3 Viabilidad celular
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Pre-osteoblastos y fibroblastos son lineas adherentes, de modo que las
células de los restantes 6 pocillos (3 de cada tipo celular), fueron recuperadas
mediante incubacion con tripsina al 0,05%, para ser inmediatamente
centrifugadas 5 minutos a 1000 g y resuspendidas en PBS. Alicuotas de 3x10°
células fueron mantenidas en hielo hasta que se les afiadié 1,5 ng de ioduro de
propidio (Sigma Chemical Co, St. Louis, MO, USA) que actia como un
intercalante inespecifico para el ADN. Las muestras fueron analizadas de
inmediato en un citdmetro de flujo modelo Epics XL (Beckman Coulter Corp.,
Miami, FL, USA), provisto de un laser de argdén, encargado de generar el haz de
excitacion (longitud de onda de 448 nm). La sefal de fluorescencia emitida en
respuesta por el ioduro de propidio fue obtenida tras pasar por un filtro de 620
nm. Aquellas células que mostraban fluorescencia en el interior, sefial de que su
membrana habia sido permeable al ioduro de propidio, fueron consideradas

como no viables.

3.3 ENSAYOSIN VIVO

3.3.1 Disefio experimental

Al igual que en la experimentacién in vitro con cultivos celulares, los
ensayos in vivo se realizaron Unicamente con la aleacion AZ31, que fue
mecanizada hasta conseguir cilindros de 20 mm de longitud y 1 mm de diametro
(15,71 mm? de volumen), con un peso medio de 28,0 + 0,3 mg. Los cilindros
fueron redondeados en ambos extremos para eliminar aristas vivas, tanto para
facilitar la insercion dentro de la cavidad endomedular del fémur como para

evitar los efectos de borde sobre la corrosion. La superficie fue lijada siguiendo
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el mismo procedimiento anteriormente descrito. Por dltimo, los implantes se
sonicaron en etanol dentro de un bafio de ultrasonidos [71] y fueron esterilizados
con radiacion, previamente a su insercion en los animales.

Los animales de experimentacion para los ensayos in vivo fueron 45 ratas
Wistar hembras, de 3 meses de edad y unos 200 g de peso, que fueron tratados
de acuerdo con la Directiva del Consejo de Europa (2010/63/UE) y con el Real
Decreto sobre proteccion de los animales utilizados para experimentacion (RD
53/2013). La cirugia, mantenimiento y sacrificio de los animales se realiz6 en el
laboratorio del Servicio de Cirugia Experimental del Hospital Universitario La

Paz. El diagrama de trabajo puede verse en la Figura 3.3.1:

45 ratas Wistar hembras

l
I |

9 Control 36 con Implante insertado

[
| l

18 sin fractura 18 con fractura

9 Impl. sin MgF, | | 9 Impl. con MgF, 9 Impl. sin MgF, || 9 Impl. con MgF,

Tomografias computarizadas periodicas in vivo

v y

Sacrificadas a 1,9y 13 meses (3 ratas de cada grupo)

\ \

Secciones del fémur Extraccion de 6rganos
| |
Histologia Histomorfometria ICP-MS F

Figura 3.3.1 Esquema del disefio experimental llevado a cabo.
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Las ratas fueron divididas de forma aleatoria en dos grupos principales: 9
ratas control sin implante ni cirugia y otras 36 ratas que recibieron un implante
de AZ31. De este segundo grupo, 18 animales (la mitad) fueron sometidos a la
fractura del fémur de su pata trasera izquierda, seguida de la insercion del
implante (con el que se redujo la fractura recién provocada), mientras que las
restantes 18 (la otra mitad) no sufrieron fractura, pero si recibieron un implante
mediante el taladrado de un orificio de 1,1 mm de diametro en el espacio
intercondilar del fémur izquierdo.

A su vez, la mitad (9) de los implantes insertados en el grupo de ratas con
fractura habian recibido un tratamiento superficial con HF y la otra mitad (9)
permanecio sin él. La misma distribucion (9 + 9) se realiz6 entre los implantes de
las ratas sin fractura.

La fractura del fémur se llevé a cabo con animales anestesiados, mediante
el corte de una de las corticales con una sierra de Gillies, seguida de la ruptura
manual de la otra cortical.

Tras la cirugia, cada rata recibié una dosis profilactica de analgésico y
antibiético: Enrofloxacin (BAYTRIL®, 10 mg Kg™) y Meloxicam (METACAM®, 2
mg Kg™), juntas en una sola inyeccién subcutanea. Todos los animales fueron
estabulados en condiciones estandar, con libre disponibilidad de agua y

alimento.

3.3.2 Tomografia computarizada

La evolucion tanto de los implantes de AZ31 como de los fémures (tanto
con fractura o sin ella) donde fueron insertados, fue seguida con el tiempo

mediante tomografia computarizada. Esta técnica se basa en la diferente

50



capacidad de atenuaciéon que presenta la materia al paso de los rayos X. A
diferencia de la radiografia convencional que muestra un objeto tridimensional en
una imagen bidimensional, la CT soluciona este problema escaneando multiples
secciones del cuerpo con un haz estrecho de rayos X (gracias a la presencia de
un colimador) producidos por una fuente emisora que rota alrededor del mismo
(Figura 3.3.2). La radiacion que no es totalmente absorbida por el cuerpo es
captada por un detector que se encuentra enfrentado al tubo de rayos X y que
gira simultaneamente con el mismo, obteniéndose una proyeccién. La intensidad
con que la radiacién se atenta depende de la densidad del material que tienen
gue atravesar los rayos X, de manera que materiales mas densos presentan una
mayor capacidad de absorcion a la radiacion.

A continuacién se produce el giro del conjunto fuente/detector en un
pequefio dngulo, obteniéndose una nueva proyeccion. Finalmente, cuando se
han completado 360°, se habran obtenido todas las proyecciones posibles de

esa seccion.

Figura 3.3.2 Componentes de la técnica de la tomografia computarizada.
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Todos estos datos brutos son almacenados en un ordenador, que mediante
la aplicacion de algoritmos matematicos (proceso de reconstruccion de la

imagen tomogréfica) origina la imagen tridimensional.

Con el fin de asegurar la inmovilizacion de los animales durante todo el
proceso de adquisicion tomografica, éstos fueron anestesiados con una mezcla
de isofluorano/oxigeno (5% de isofluorano durante el periodo de induccion; 2%
en mantenimiento). A continuacion los animales fueron colocados en posicion

decubito prono en la camilla del equipo.

El médulo CT del equipo mixto PET/CT Albira ARS (Oncovision, Espafia)

presenta las siguientes caracteristicas técnicas:

- Fuente de rayos X de 35 pum, 50 kV maximo, 1mA de corriente
maxima.

- Areade vision (field of view -FOV-) de 64x64 mm?.

- Resolucién minima de 90 pm.

- Detector de 2400x2400 pixeles.

Para la realizacibn de estos estudios se configuraron los siguientes

parametros:

- Calidad de la adquisicién: 600 proyecciones en cada adquisicion.

- Intensidad de radiacion: 0,8 mA

- Voltaje de la fuente de rayos X: 45 kV.

Antes de iniciar la adquisicion de las imagenes de tomografia definitivas, se

procedid a la obtencion de una imagen preliminar planar (en 2 dimensiones)
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tomada a 0° con el fin de asegurar la correcta colocacion del fémur en el

escaner.

Una vez adquiridas, las imagenes fueron reconstruidas mediante un
algoritmo de retroproyeccion filtrada. Tras su reconstruccion, se obtuvieron
imagenes tridimensionales con un tamafno de matriz de 512 x 512 x 512 pixeles,
presentando un tamafo de pixel de 0,125 x 0,125 x 0,125 mm. Estas imagenes
fueron inicialmente visualizadas en el software Pmod (Pmod Technologies,

Suiza), y almacenadas en formato ANALYZE para su posterior analisis.

Esta imagen tridimensional fue segmentada a voluntad en areas ocupadas
por implante u ocupadas por gas, mediante el programa informatico ITK-SAP
[85] y sus respectivos volumenes fueron calculados a través de la informacién
sobre resolucion contenida en el archivo de cabecera en formato DICOM, que es

el estandar reconocido mundialmente para el intercambio de pruebas médicas.

Estos ensayos fueron llevados a cabo en el Centro de Apoyo a la
Investigacion (CAIl) de RMN y RSE de la Universidad Complutense de Madrid y
en colaboracion con el departamento de Tecnologia electronica de la

Universidad Juan Carlos | de Madrid.

3.3.3 Anélisis histologico e histomorfométrico

Todos los animales fueron sacrificados tras 1, 9 6 13 meses desde la
cirugia, mediante inyeccion intraperitoneal de 0,4 mg de pentobarbital sodico

(Dolethal®) diluido en suero fisioldgico.
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Los fémures de las patas traseras izquierdas fueron extraidos, limpiados de
tejido muscular y fijados en formaldehido al 10% (tamponado a pH 7), para ser
deshidratados por inmersion en bafios secuencialmente mas concentrados de
hidroximetil metacrilato, siguiendo el método de Donath y Breuner [86]. A
continuacién se cortaron en bloques y se incluyeron en resina Technovit®, a
partir de la cual se obtuvieron secciones transversales de 50 ym de grosor con
una sierra de banda de diamante Exact 312 y se pulieron con un equipo Exact

400 CS (Exact, Norderstedt, Germany).

Las secciones de 50 ym obtenidas se tifieron con las tinciones histologicas
habituales: azul de toluidina y tricromico de Masson. Se utilizé una variante de la
tincion con azul de toluidina que no requiere la retirada previa de la resina y se
basa en la inmersién de la muestra en hematoxilina de Weigert, lavado del
excedente con agua destilada y posterior tincion con azul de toluidina a pH 4. El
uso previo de la hematoxilina incrementa el efecto de la toluidina, con lo que los
ndcleos celulares aparecen en azul muy oscuro, casi negro. La sustancia
intercelular queda claramente diferenciada en varios tonos de azul, dependiendo

del grado de madurez del hueso.

El tricrémico de Masson hace posible la observacion del tejido osteoide (no
calcificado), que aparece tefiido en color naranja, distinto del hueso maduro
(calcificado), que se aprecia en verde. Los nucleos celulares se tifien de rojo

OScuro.

Una vez tefidos, los grupos de 5 cortes transversales, correspondientes a
cada uno de los tiempos y condiciones del estudio, se fotografiaron mediante

una camara digital acoplada a un microscopio Optico. Las imagenes obtenidas se
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analizaron mediante el programa informéatico MIP 4, con el que se calculé la
diferencia entre el area original ocupada por el implante y el &rea que ocupa tras
cada tiempo de implantacion. Esta diferencia es la pérdida debida a su

biodegradacion.

El estudio de la histologia e histomorfometria se llevé a cabo en el
Departamento de Histologia de la Facultad de Medicina de la Universidad de

Alcald de Henares.

3.34 Extraccion y tratamiento de los rganos

Después de 1, 9 y 13 meses respectivamente desde su insercion, se
extrajeron 205 6rganos, correspondientes a los rifiones, pulmones, higado, bazo
y cerebro de los 45 animales del estudio, empleando Unicamente tijeras
ceramicas (de 6xido de circonio) y pinzas plasticas, para evitar la contaminacion
metélica de los 6rganos, que fueron entonces conservados a -20°C antes de ser
trasladados al laboratorio, donde se disminuy6 su temperatura hasta -802C en un
arcon congelador, paso previo para proceder a su liofilizacion, durante 72 horas,

en un Benchtop 6K freeze dryer (VirTis, SP Scientific, New York, USA).

Una vez que las muestras habian perdido casi todo su contenido en agua,
fueron reducidas a polvo y homogeneizadas empleando un molino de bolas de

metacrilato (lka Ultra-Turrax, Staufen, Germany).

Se tomaron alicuotas de cada muestra, se pesaron y se sometieron a una
digestién acida en un volumen de 50 mL (40 mL de agua desionizada, 8 mL de
HNO3z y 2 mL de H,0,) que se introdujo en vasos cerrados de alta presion del
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tipo HPV 80 a los que se procedi6 a calentar aumentando la temperatura
lentamente hasta alcanzar los 200°C, empleando un microondas Ethos Sel 1600
URM (Milestone, Connecticut, USA). La digestion se efectu6é durante 10 minutos
a 200°C. Todos los resultados posteriores fueron normalizados respecto del

peso de muestra empleada en la digestion.

3.35 Analisis de trazas metalicas mediante ICP-MS

La espectrometria de masas con plasma de acoplamiento inductivo (ICP-
MS) es una técnica que se basa en la vaporizacion, disociacién e ionizacién de
los diferentes elementos quimicos que se encuentran en el interior de un
plasma, que en nuestro caso es de Ar. Los iones positivos generados durante
este proceso son separados en funcidén de su relacion masa/carga y finalmente
son detectados con un sistema multiplicador de iones. Esta técnica combina las
excepcionales caracteristicas del ICP para la atomizacion e ionizacion de la
muestra inyectada con la sensibilidad y selectividad que ofrece la MS, por lo que
ha sido una herramienta ampliamente empleada en la determinacién de
elementos metalicos presentes a niveles de trazas y ultratrazas en muy diversos
materiales [87-91]. Para identificar y cuantificar cada una de las trazas metalicas
acumuladas en los 6rganos extraidos de las ratas, las muestras digeridas fueron
analizadas en un ICP-MS ELAN 6000 PE Sciex (Perkin-Elmer, Massachusetts,

USA).
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Se analizaron los siguientes elementos metalicos: Mg, Al, Zn y Mn. El
ultimo de ellos fue incluido porque aparece como resultado de la contaminacion

tipica de estas aleaciones resultante del proceso de fabricacion [71].

Como control se utilizaron tejidos obtenidos de ratas no sometidas a la
insercion de implante, pero mantenidas los mismos periodos e iguales

condiciones de estabulacién que las ratas que si los portaban.

El limite de deteccion, calculado en base a la desviacion estandar de diez
medidas sucesivas de la solucion control, fue de 0,2 ppm (empleando el criterio
de 30). La precision de la técnica en la cuantificacion de Mg, Al, Zn y Mn se
asegurd con la medida de un patron certificado NIST de higado bovino (SRM

1577h).

3.3.6 Analisis de flor mediante electrodo selectivo

El andlisis del fluor (F) no es posible mediante ICP-MS, porque su potencial
de ionizacion es mas alto que el del argon. Por esta razén, su estudio fue
realizado mediante un electrodo selectivo para iones fluoruro, modelo Orion
9409BN, acoplado a un multimetro modelo Orion 720A" (Thermo Fisher
Scientific, Massachusetts, USA). Los andlisis fueron realizados sobre alicuotas
de las mismas digestiones acidas sobre las que se cuantificaron los niveles de
Mg, Al, Zn y Mn por ICP-MS. De acuerdo al procedimiento empleado por
Inkielewicz y Krechniak [92], se afiadi®6 un mismo volumen de Total lonic
Strength Adjustment Buffer (TISAB IV) a cada muestra para evitar la formacion

de complejos de fluoruro con iones Fe y Mg. El TISAB mantiene el pH por
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debajo de 8 y protege de interferencias de estos dos iones cuando se hallan a
concentraciones no superiores a 100 ppm. Puesto que analisis previos por ICP-
MS arrojaron niveles del orden de 360 ppm para el Fe y 550 ppm para el Mg en
higado, las muestras fueron diluidas diez veces en agua milli-Q antes de la
adicion del TISAB. Se realiz6 una curva de calibraciébn del instrumento
empleando NaF como patrén, sometiéndolo a la misma digestion acida sufrida

por la muestras y con la misma adicion posterior de TISAB.

3.4 ESTADISTICA

Los datos obtenidos fueron clasificados en diversos grupos segun
presencia o ausencia de fractura y de tratamiento con HF. Igualmente se
clasificaron en funcién del tiempo de permanencia del implante y del 6rgano de
procedencia. Se calcularon para cada uno de estos grupos la media y la
desviacion estandar (SD). Los test T de Student o el de Mann-Whitney fueron
empleados para comparar la relacién entre grupos independientes. La existencia
de diferencias significativas entre pares de comparaciones fue establecida
mediante ANOVAs, con correccion de Bonferroni, estableciéndose el nivel de
significancia en el 95% de los casos (p<0,05). Para estos calculos se empled el

programa estadistico SPSS v.19.

También se empleo el coeficiente de correlacion de Pearson para estudiar
el grado de relacién lineal entre variables, conocido habitualmente como analisis

de correlacién, utilizando para su célculo el mismo programa estadistico.
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4 RESULTADOS
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El presente capitulo estudia la microestructura, el comportamiento
mecéanico y el comportamiento a corrosion en medio de cultivo celular (DMEM),
tanto del magnesio puro (PM y colado), como de la aleacibn AZ31. Asimismo,
con objeto de mejorar el comportamiento a la corrosion de estos materiales, este
trabajo propone su proteccion superficial mediante un tratamiento en HF. Se
evalla comparativamente el comportamiento de los materiales en estado de

recepcion y modificados superficialmente.

4.1 CARACTERIZACION DE LOS MATERIALES DE BASE MAGNESIO

41.1 Microestructuras

La Figura 4.1.1 presenta las imagenes obtenidas por microscopia optica de

los sustratos de magnesio desnudos:

Figura 4.1.1 Microestructura de las muestras de Mg puro: pulvimetaltrgico (izq.) y
colado (dcha.)

La microestructura del magnesio PM muestra un refinamiento de grano
obtenido por el procesado via pulvimetalirgica debido a una recristalizacion
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dinAmica durante la extrusion en caliente. El tamafio de grano es heterogéneo
alrededor de 5 um o menor, con pequefias particulas de 6xido adheridas a los
bordes de grano. Estas particulas proceden de la fractura durante la extrusion de
la pelicula que cubre el polvo original de magnesio [71]. En la micrografia de la
Figura 4.1.1 izq., se pueden observar poros, caracteristicos de este tipo de
muestras, los cuales son cavidades del proceso de compactado y de extrusion
de los polvos. La fraccion en volumen de porosidad es de 0,098, es decir un
9.8%, valor que representa un porcentaje de porosidad bajo [93]. La porosidad
existente en el magnesio PM indica que existe una aportacion de mayor area
superficial (que es la suma del area de la matriz y del area de las cavidades de
los poros), que sera atacada por el medio corrosivo. La microestructura del
magnesio colado muestra granos equiaxiales, otros alargados y unos mas
pequefios que otros (el rango del tamafio de los granos esta en el orden de los
mm). Esa disposicion diversa y el acomodo de granos es tipica de una
microestructura de una muestra colada, que no presenta porosidad, ni
impurezas, ni segundas fases, lo cual le hace ser en principio un material

adecuado para aplicaciones biomédicas.

La Figura 4.1.2 muestra la microestructura de la aleacion AZ31. Se pueden
observar granos homogéneos, con un tamafio medio de 25,7 um, como
resultado de una solucién sélida uniforme, sin precipitados. Se presentan
particulas de una fase rica en Mn (AlgMn), todavia remanentes después del
procesado. Su fraccién en volumen, determinada mediante técnicas de andlisis

de imagen se estima préxima a 3x107°[71].
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Particulas
De AIsMn

Figura 4.1.2 Microestructura de la aleacion AZ31. Se indican algunas particulas ricas
en Mn (AlgMn), presentes en la muestra.
4.1.2 Comportamiento mecanico

La Figura 4.1.3 muestra las curvas tension-deformacién obtenidas de los

ensayos de traccion realizados en Mg PM, Mg colado y en la aleaciéon AZ31.
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Figura 4.1.3 Curvas tension-deformacion, obtenidas mediante ensayos de traccion
para los distintos materiales de base magnesio. 7%= 300K, £ =10°s™
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El Mg PM presenta un 2% de ductilidad, un limite elastico (medido al 0.2%
de deformacion) de 280 MPa y una resistencia maxima de 320 MPa. La aleacion
AZ31, posee un tamafio de grano fino y una textura basal caracteristica de la
laminacion, lo que le confiere un limite elastico de 230 MPa y una tension
méaxima de 300 MPa. Ambos materiales superan en requisitos mecénicos al
hueso [79]. Sin embargo el Mg colado se queda muy por debajo del limite
elastico del fémur. En definitiva la resistencia mecéanica de las muestras de Mg
PM se compara favorablemente con la aleacion AZ31 y es muy superior a la del
magnesio puro colado. También como es habitual en materiales
pulvimetallrgicos, ocurre una disminucion de la ductilidad en comparacion a los

materiales colados [82, 94].

4.1.3 Caracterizacion superficial

Composicion mediante difraccion de rayos X (DRX):

Mediante DRX se comprobd la estructura cristalina de los materiales
desnudos, apareciendo Unicamente los picos asociados a la estructura

hexagonal del Mg, como puede apreciarse en la Figura 4.1.4 a) y b).
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Figura 4.1.4 Espectros de difraccion de rayos X en materiales sin recubrimiento: a) Mg

y b) AZ31.
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Por el contrario, el analisis por DRX de los materiales sometidos a la

inmersion en HF dio lugar a la aparicion en todos ellos de picos asignados al Mg

y al MgF,, como muestra la Figura 4.1.5:
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b)
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Figura 4.1.5 Espectros de difraccion de rayos X en materiales tratados en HF: a) Mg
PM, b) Mg colado y ¢) AZ31.
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Ademaés, se ha comprobado mediante andlisis de XPS (Espectroscopia
fotoelectronica de rayos X), que el Mg(OH), también forma parte de estos

recubrimientos. En nuestro caso aparece MgO en el Mg PM (Figura 4.1.5 a)

Topografia mediante microscopio electrénico de barrido (MEB):

La figura 4.1.6 muestra la topografia superficial del recubrimiento de MgF,
sobre los distintos substratos: Mg PM, Mg colado y AZ31. En el caso del Mg PM
(a), el recubrimiento muestra un agrietamiento considerable, que parece seguir
los defectos y discontinuidades del material base. En el Mg colado (b) y la AZ31
(c) se aprecian las lineas de desbaste del material base producidas por el lijado,

lo que puede indicar el pequefio espesor del recubrimiento.
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Figura 4.1.6 Aspecto del recubrimiento de MgF, sobre : a) Mg PM; b) Mg colado y ¢)
AZ31.

El recubrimiento sobre los materiales de Mg puede ser observado también
mediante corte transversal de las muestras. La Figura 4.1.7 muestra la capa
formada sobre a) Mg PM, b) Mg colado y ¢) AZ31. En todos los casos el espesor
de capa es similar. En el Mg PM se puede observar un mayor nimero de grietas
transversales que atraviesan el recubrimiento hasta llegar al sustrato base. En
los tres materiales se aprecia la buena adherencia y la uniformidad del

recubrimiento a lo largo de toda la superficie.

ccV Spot Magn Det WD

20.0 kV 5.2 2000x BSE 11.1 Pulvi 48% HF
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Figura 4.1.7 Imagenes de SEM de cortes transversales del recubrimiento de MgF,
sobre: a) Mg PM; b) Mg colado; c) AZ31.

A continuacién se evalué el comportamiento a corrosion de estos

recubrimientos con respecto a los materiales en estado de recepcion.

414 Corrosion de los materiales de Mg en estado de recepciény
con recubrimiento de MgF,

Sonda Kelvin de barrido (SKP):

La Figura 4.1.8 muestra los mapas de potencial obtenidos después de 6
horas de exposicion a un ambiente con humedad relativa superior al 95%,

correspondientes a los tres materiales de base Mg ensayados, bien desnudos o
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bien recubiertos de la capa de MgF,. Los resultados de SKP muestran que, en
estado de recepcion (Figura 4.1.8 a y b), el Mg puro es electroquimicamente
activo en ambientes humedos como revela la electronegatividad de sus
potenciales de superficie, que se hallan en el rango entre -0,3 y -0,4 V.
Comparando Mg PM y colado nos encontramos con que el colado tiene
potenciales ligeramente superiores al PM. Por otra parte en el material que ha
sido recubierto (Figura 4.1.8 d y e), el potencial aumenta considerablemente
hasta 1 V. Estos resultados confirman el poder protector de la capa de MgF;

sobre la superficie del Mg.

Respecto a la aleacion AZ31 en estado de recepcion (Figura 4.1.8 c), se
obtienen superficies equipotenciales con valores cercanos a los 0,3 V, ya de por
si muy superiores a los de los materiales de Mg puro. Tras el tratamiento en HF
(Figura 4.1.8 f), estos valores se incrementan notablemente en la AZ31 hasta los
0,8 V. Este aumento hacia valores mas positivos indica que la capa de MgF;

esta ofreciendo una proteccion afadida a la aleacion AZ31 [71, 78].
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Figura 4.1.8 Mapas de potencial obtenidos por SKP para los materiales en estado de
recepcion: a) Mg PM, b) Mg colado, ¢) AZ31; y con recubrimiento de MgF,: d) Mg PM,
e) Mg colado, f) AZ31. El eje vertical representa los valores de potencial en voltios (V)

respecto al electrodo estandar de hidrogeno (SHE). Los ejes X e Y representan el area

barrida (en um).

Después del estudio termodinamico por SKP se evalud la cinética de
corrosion de estos materiales (en estado de recepcion y con recubrimiento) en el

medio fisiolégico DMEM.
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Espectroscopia de impedancia electroquimica (EIS):

Previo a las medidas de impedancia se registré la variaciéon con el tiempo
de los valores del potencial de corrosion (Ecor) de los tres materiales, tanto
desnudos como recubiertos, en medio de cultivo DMEM.

La Figura 4.1.9 muestra el seguimiento del potencial de corrosion (Ecor)
durante los 11 dias de duracion del estudio.

En los tres materiales se produce el mismo fenémeno: el potencial de
corrosion de las muestras en estado de recepcion se ennoblece mediante la
formacion de una capa de MgF, en su superficie. Los valores de E¢or aumentan
en unos 200 mV el primer dia, mostrando una lenta tendencia a disminuir segun
aumenta el tiempo de inmersion en DMEM. A los 11 dias la diferencia se redujo
a unos 25 6 50 mV, aun favorable a los materiales recubiertos.

Las oscilaciones observadas en los primeros dias en los tres materiales
con recubrimiento pueden deberse a las alteraciones de la capa de MgF;
debidas a la presencia de grietas. El ascenso en los valores de E., que se
produce el primer dia, tanto en el Mg PM como en el Mg colado en estado de
recepcion, esta relacionado con la deposicion de productos de corrosién sobre
su superficie, debido a la alta reactividad de ambos materiales cuando se hallan
inmersos en medio de cultivo DMEM. Este efecto es mucho menos marcado en
la AZ31, que muestra una mayor resistencia a la corrosion debido a su capa de

pasivado.
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Figura 4.1.9 Evolucién temporal del potencial de corrosién en estado de recepcion y con
recubrimiento de MgF, de a) Mg PM, b) Mg colado y c¢) AZ31.
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La Figura 4.1.10 muestra, para un mismo tiempo de ensayo, la resistencia
frente a la corrosién obtenida en medio DMEM mediante la medida del diametro
del semicirculo del diagrama de Nyquist. A mayor didmetro, mayor resistencia

frente a la corrosion y por tanto menor velocidad de corrosion.
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Figura 4.1.10 Diagramas de Nyquist tras 1 dia en medio de cultivo DMEM, a) en
estado de recepcién y b) con recubrimiento de MgF.

En la Figura 4.1.11 puede observarse la evolucion de los diagramas de
Nyquist con el tiempo para los tres materiales en estudio, con y sin

recubrimiento, en medio DMEM.
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Figura 4.1.11. Diagramas de Nyquist en medio de cultivo DMEM, columna izqda.) en

estado de recepcion y columna dcha.) con recubrimiento de MgF,; a) y a") Mg PM, b) y

b”) Mg colado, ¢) y ¢) AZ31.

Comparativamente (Figura 4.1.11 a, b y c¢) se puede apreciar que las

muestras de Mg PM muestran la resistencia frente a la corrosion mas baja en

DMEM, como se puede deducir de los arcos capacitivos que presentan
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didmetros un orden de magnitud mas pequefios que los de las muestras de Mg
colado y de AZ31l. En todos los materiales de magnesio, cuando éstos se
encuentran recubiertos, la resistencia frente a la corrosion aumenta (comparense
las Figuras 4.1.11 a, con a’, b con b’ y ¢ con c’). Este hecho revela que el
recubrimiento ofrece proteccién con respecto a los materiales desnudos. No
obstante, esta proteccidén va desapareciendo a medida que trascurre el tiempo
de inmersion en el medio corrosivo, como puede deducirse de la disminucién en
los didmetros de los diagramas de impedancia con el tiempo, debido al ingreso
paulatino del medio de cultivo a través de las grietas del recubrimiento hasta
alcanzar el substrato base.

La Figura 4.1.12 ofrece los valores de densidad de corriente de corrosion
(Icorr) de los tres materiales ensayados, tanto con recubrimiento de MgF, como
sin él, tras 7 dias en medio de cultivo DMEM. La lcor Se calculé como BR™,
donde B toma un valor constante de 26 mV (en los materiales desnudos activos)
y un valor de 52 mV (en los recubiertos, con comportamientos mas parecidos a
los de un estado pasivo). R es el diametro del semicirculo de los diagramas de
Nyquist, y corresponde a la resistencia de transferencia, o resistencia frente a la
corrosion (KQecm™),

En la misma Figura se puede observar también como la velocidad de
corrosion (proporcional a la lcor) €s significativamente mayor en el Mg PM, con y
sin recubrimiento, con respecto al Mg colado y a la aleacion AZ31. Estos ultimos
materiales cuando estan protegidos con la capa de fluoruro de magnesio

muestran cinéticas de corrosién parecidas con valores por debajo de 2 pA cm™.
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Figura 4.1.12. Valores de densidad de corriente de corrosion de los tres materiales de

Mg, con y sin capa de MgF, tras 7 dias en DMEM.

4.2 ENSAYO DE BIOCOMPATIBILIDAD EN CULTIVO CELULAR

En la Figura 4.2.1 pueden verse células MC3T3-E1 y L929 creciendo sobre

el material de AZ31 con capa, tras 7 dias de cultivo:

Figura 4.2.1 Cultivos de pre-osteoblastos MC3T3-E1 (a) y fibroblastos L929 (b)
mantenidos durante 7 dias sobre probetas de AZ31 con recubrimiento de MgF.
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La Figura 4.2.2 muestra los resultados del conteo de células presentes en
las placas tras los 7 dias de cultivo. Puede comprobarse que ambos tipos
celulares han experimentado crecimientos notables, lo que es indicativo de la
buena aceptacion del material por parte de las células. Las diferencias son
significativas tanto para pre-osteoblastos como para fibroblastos, siendo los

incrementos respectivamente de 15y 31 veces respecto del original.
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Figura 4.2.2 Cultivos de pre-osteoblastos MC3T3-E1 y fibroblastos L929, mantenidos
durante 7 dias sobre probetas de AZ31 con recubrimiento de MgF,. Las células fueron
sembradas a una densidad de 20x10° cm™.

Tras los 7 dias de cultivo, las células fueron desprendidas con tripsina y se
incubaron con ioduro de propidio, con el fin de evaluar el porcentaje de ellas que
seguian siendo viables. El citobmetro de flujo es capaz de separar las poblaciones
de células segun muestren respuesta del ioduro de propidio cuando es excitado

por un laser, como puede verse en la Figura 4.2.3:
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Figura 4.2.3 Capacidad de discriminacion de poblaciones celulares de la citometria de

flujo en funcidn de la respuesta en la emision de un fluoréforo.

La cuantificacion del nimero de células viables para los controles crecidos
en una placa sin probeta de AZ31 y las que fueron sembradas sobre el material,

puede estudiarse en la Figura 4.2.4:

120
F, .
§ Control H AZ31 con recubrimiento
E 100 '|'
> ~ T {
8 0 . - /
S
g / f /
60 |
)
o
X 40
20 o
0 A , A |
Pre-osteoblastos Fibroblastos

Figura 4.2.4 Resultados de viabilidad celular obtenidos por permeabilidad al ioduro de
propidio.
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Como podemos observar, la viabilidad de las células crecidas sobre
probetas de AZ31 con recubrimieinto es equiparable a la de los controles en
placas de cultivo vacias, indicativo de la buena biocompatibilidad de esta

aleacién con recubrimiento.

Hasta este punto se ha llevado a cabo un amplio proceso de
caracterizacion previa del material AZ31. Los resultados de esta fase ofrecen un

respaldo para iniciar su ensayo en un modelo animal in vivo:

4.3 EFECTOS LOCALES DE LA CORROSION DEL IMPLANTE

4.3.1 Estudio de biodegradacion del implante y reparacion del

hueso mediante técnicas no invasivas

Estudio cualitativo:

En las imagenes que se muestran a continuacion, obtenidas mediante
tomografia, puede observarse la evolucion que experimenta el implante a lo
largo de 13 meses de insercién en el fémur, la formacién de bolsas de gas y la
reparacion del hueso en los casos en que fue fracturado.

En primer lugar, en la Figura 4.3.1, se muestra la excelente definicion que
ofrece la tomografia. En la imagen de la izquierda se puede apreciar el contorno
de un fémur normal, con sus corticales intactas y un espacio entre ellas donde
se encuentra la médula 6sea. En la imagen situada a la derecha, puede
apreciarse que en el espacio intramedular se ha alojado un implante de AZ31, el

cual aparece en un tono ligeramente menos brillante que el hueso.
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Figura 4.3.1 Iméagenes de tomografia donde puede apreciarse el fémur de una rata
control (izg.) y el de una rata portadora de implante de AZ31 (dcha.).

Ademas del clavo intramedular, el otro sistema mas empleado de fijacion
de las dos partes de un hueso fracturado son las placas. Una insercion de
prueba de este tipo de implante al mes de la cirugia, como se muestra en la

Figura 4.3.2:

Figura 4.3.2 Imagenes de tomografia donde puede apreciarse una rata a la que se ha
insertado una placa de AZ31. Destaca el importante volumen de gas generado (en color

negro).

80



En ella puede observarse con claridad la placa (en corte sagital), con un
tornillo de fijacion en cada extremo. El aspecto mas relevante de esta imagen es
la presencia de una bolsa de gas de grandes dimensiones alojada en los tejidos
que rodean al implante. Esta gran cantidad de gas producida nos llevé a
descartar este sistema de fijacion y de limitar toda la experimentacion al implante
tipo clavo intramedular, ya que, como se vera mas adelante, aunque también se
produce gas, la cantidad generada es mucho menor.

De este grupo de experimentos se pudo concluir que la tomografia es una
técnica que ofrece imagenes de suficiente resolucién y definicion como para ser
empleada en el seguimiento de la biodegradacion del implante y para estudiar la
reparacion de la fractura 6sea, en linea con lo ya manifestado en otros trabajos
[95, 96].

La evolucion temporal que sufre el implante de AZ31 en estado de
recepcion alojado en un fémur no fracturado puede apreciarse en la serie de
imagenes de la Figura 4.3.3, correspondientes a 1, 2, 4, 6, 9y 13 meses.

En ellas puede advertirse cémo el implante, claramente delimitado en el
primer mes, va desdibujandose gradualmente hasta volverse cada vez menos
nitido y también cédmo en el primer mes destaca el gas alojado, que aparece en
color oscuro rodeando al implante y como va desapareciendo hasta no ser

apreciable de forma visual desde el sexto mes en adelante.

81



2 meses

9 meses 13 meses

Figura 4.3.3 Imagenes de tomografia donde puede apreciarse la evolucion del implante

de AZ31 en fémures no fracturados, correspondientes a 1, 2, 4, 6, 9 y 13 meses.

La evolucion del implante de AZ31 en estado de recepcion en un fémur que
ha sufrido fractura puede contemplarse en la Figura 4.3.4, con imagenes
igualmente adquiridas a 1, 2, 4, 6, 9 y 13 meses. A partir del cuarto mes se
forma el callo de fractura, como paso intermedio en el proceso de su sanado. A

partir del sexto mes, la fractura aparece ya totalmente consolidada. Como detalle
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interesante, que sucede en la rata, pero no en humanos, se forma una doble
cortical en el interior del fémur.
Las im&genes de 9 y 13 meses, demuestran el proceso de remodelacion

Osea tras la consolidacion de la fractura.

2 meses

4 meses 6 meses

13 meses

Figura 4.3.4 Imagenes de tomografia donde puede apreciarse la evolucion del implante

de AZ31 en fémures a los que se indujo fractura.
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Estudio cuantitativo:

Las imagenes obtenidas mediante tomografia han sido empleadas para
generar un modelo tridimensional mediante el programa informatico ITK-SAP
[85]. Los volumenes correspondientes a burbujas de gas o al implante mas los
productos de corrosion depositados sobre su superficie en todas las condiciones

estudiadas pueden de esta forma ser cuantificados, como puede apreciarse en

la Figura 4.3.5:
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Figura 4.3.5 Evolucién temporal de los volimenes de gas y del implante de AZ31 mas los

productos de corrosion generados.

Se puede observar como a medida que transcurre el tiempo, el volumen del
implante aumenta debido fundamentalmente a la deposicion de productos de
corrosion sobre la superficie. Estos depositos frenan la velocidad de corrosion y
por tanto disminuyen la generacion de gas, lo que se refleja en su menor

volumen.
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Influencia de la Fractura:

La Figura 4.3.6 muestra la diferente evolucion temporal en la formacion de
productos de corrosion dependiendo de si los fémures sufrieron o no fractura. Se
puede observar como la presencia de la fractura favorece la formacion de

productos de corrosion sobre el implante.
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Figura 4.3.6 Evolucion temporal del volumen del implante de AZ31 mas los productos de

corrosion generados en fémures con y sin fractura.

La Figura 4.3.7 muestra la diferente evolucién temporal en la formacion de
gas dependiendo de si los fémures sufrieron o no fractura. La presencia de la
fractura favorece la difusion del gas hacia los tejidos circundantes, siendo el
organismo capaz de absorber mas eficientemente el gas formado a partir del

cuarto mes.
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Figura 4.3.7 Evolucion temporal del volumen de gas en fémures con y sin fractura.

Influencia del recubrimiento de MgF;:

Respecto a la influencia del tratamiento de conversion del implante en HF,
como se puede advertir en las Figuras 4.3.8 y 4.3.9, no se encuentran
diferencias significativas en la variacién del volumen del implante ni en la del
gas, aungue el volumen del implante y sus productos de corrosion es algo mayor
en los primeros meses para las ratas con implantes sin capa de MgF,, para
después invertirse la tendencia. La produccion de gas es ligeramente superior en
los primeros meses en el grupo de animales cuyos implantes no llevaban una
capa de MgF,. Estos resultados parecen indicar que el recubrimiento de MgF;
podria retrasar ligeramente la corrosion del implante de AZ31 hasta transcurrido
un tiempo suficiente para la consolidacién de la fractura del hueso, pero a partir
del cuarto mes, el volumen del implante aumenta y el gas acumulado disminuye
debido al efecto barrera ejercido por los productos de corrosion hasta el final de

la experimentacion.
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Figura 4.3.8 Evolucion del volumen del implante mas los productos de corrosion.

Comparativa entre con y sin recubrimiento de MgF.
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Figura 4.3.9 Evolucion de la produccion de gas. Comparativa entre con y sin

recubrimiento de MgF.

En este punto es necesario regresar a la Figura 4.3.6 y preguntarse si las
diferencias observadas entre con y sin fractura a partir de los 10 meses, se

deben realmente a la influencia del factor fractura o si estan enmascarando la
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influencia subyacente del recubrimiento. Esta duda no se plantea respecto del
volumen de gas, puesto que apenas hay diferencias relevantes entre con y sin

fractura (Figura 4.3.6). La Figura 4.3.10 ayuda a dilucidar esta cuestion:

40

= @ll= Con fractura

35 .
=={== Con fractura sin recubrimiento o/

Volumen del implante (mm?3)

10 T T T T T T 1

Meses

Figura 4.3.10 Evolucion temporal del volumen de implante mas productos de corrosion
generados en el interior de fémures con fractura. Ademas se muestran los datos

desglosados en implantes con y sin recubrimiento de MgF..

El volumen del implante de AZ31 con recubrimiento no se altera
significativamente hasta los 4 meses de implantacién en huesos fracturados, a
diferencia de los implantes de AZ31 en estado de recepcion. Sin embargo, este
efecto se invierte entre el cuarto y sexto mes, observandose que el volumen del
implante de AZ31 aumenta tomando mayores dimensiones que si el implante no
se encuentra recubierto. Este resultado indica que el recubrimiento en implantes
de AZ31 en fémures fracturados frena la corrosion los primeros meses de
consolidacion de la fractura. Sin embargo, a tiempos mas largos, la corrosion del

mismo se acelera y es incluso ligeramente mas rapida que en los implantes de
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AZ31 en estado de recepciéon. En cualquier caso, la mayor corrosion observada
en los implantes en fémures fracturados a partir del cuarto o sexto mes de
implantacion parece ser debida a la facilidad de ingreso de fluido sobre la
superficie del material, lo que promueve una mayor velocidad de corrosion,

independientemente de si el implante de AZ31 tiene o no recubrimiento.

4.3.2 Evolucion de la biodegradacion y reparacion del hueso

mediante histologia e histomorfometria.

Durante todo el periodo de ensayo (1 a 13 meses) de la aleacién AZ31, con
y sin capa externa de MgF,, la implantacion del material no produjo alteraciones
clinicas como enrojecimiento o formacién de ampollas de gas subdérmicas
evidentes a simple vista ni muertes por embolia. Los animales a los que se les
practicO una fractura de fémur no fueron inmovilizados, a resultas de lo cual
mostraron una movilidad reducida las primeras 3 semanas tras la intervencion
sin que se apreciaran otras alteraciones en su comportamiento habitual, en

consonancia con lo citado por otros autores [97].

Estudio cualitativo mediante histologia:

Una vez que las ratas fueron sacrificadas, con el fin de comparar los datos
obtenidos mediante tomografia, se recurrié al analisis histolégico para evaluar el
proceso de biodegradacion que experimentaron los implantes en el interior de la
cavidad medular del fémur. La Figura 4.3.11 muestra imagenes de cortes
transversales donde se puede observar el avance de la degradacion del material

del implante, segun hayan transcurrido 1, 9 6 13 meses desde su insercion
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(imé&genes a), b) y c) respectivamente). Cada pareja de imagenes muestra una
vista de un corte transversal completo (izq.) y una ampliacién de la zona central

(dcha.) que permite una visualizacion con mayor detalle del implante.

Figura 4.3.11 Parejas de imagenes de tinciones con tricromicro de Masson, con distinta
ampliacion correspondientes a cortes transversales a 1 (a), 9 (b) y 13 (c) meses.
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A medida que trascurre el tiempo, se puede apreciar el avance de la
degradacion del implante (en negro) debido a la corrosion por picaduras que
presenta. El implante est4 rodeado por un delgado tejido conectivo que lo
encapsula. Transcurridos 13 meses desde la insercion (c), el implante aparece
ya muy biodegradado, con las trabéculas mas engrosadas y unidas al hueso
cortical (tefildos en verde). Es posible observar la rotura de la capa fibrosa que
envolvia el implante en el lado inferior izquierdo. No se observan células de

cuerpo extrafio ni signos de inflamacion.

Influencia del recubrimiento de MgF;:

De la Figura 4.3.12 a la Figura 4.3.18 se pueden observar imagenes

tefiidas con azul de toluidina correspondientes a 1, 9 y 13 meses de insercién y a

implantes de AZ31 con y sin recubrimiento de MgF-.

Figura 4.3.12 Imagen de tinciones con azul de toluidina una seccion transversal
correspondiente a 1 mes con implante de AZ31 sin recubrimiento de MgF,, en vista

general (izq.) y aumentada (dcha.).
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En la Figura 4.3.12 se puede apreciar imagenes de tinciones con azul de
toluidina de secciones transversales correspondientes a 1 mes con implante de
AZ31 sin recubrimiento de MgF,. En color azul el hueso compacto (a), que rodea
a la cavidad medular (b) y en el centro, en color oscuro, se halla el implante (c),
con bordes irregulares originados por la corrosién. En la cavidad medular
permanecen algunos restos de médula 6sea (d) y en algunos puntos hay
trabéculas de hueso neoformado (e), dirigiéndose desde el endostio hacia el
implante, el cual estd rodeado por una delgada linea de tejido conectivo, que
aparece en la imagen de color azul oscuro (f).

En la Figura 4.3.13 se muestra muy ampliado el limite entre el implante (c)
y la delgada linea de tejido conectivo (f), para un implante de AZ31 con
recubrimiento de MgF, tras 1 mes de insercidon. La superficie del implante
muestra signos de degradacion, comenzandose a formar acimulos de productos

de degradacion (g).

Figura 4.3.13 Detalle correspondiente a 1 mes con recubrimiento de MgF.
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En la Figura 4.3.14, referente a un implante también de un mes pero en
estado de recepcion, se aprecia que la degradacion tiene un papel méas activo.
Las zonas de productos de corrosion (g) ocupan mayores volimenes, cuyo
resultado corrobora la tendencia observada en la Figura 4.3.8. La superficie del
implante (c) comienza a mostrar el ataque caracteristico de la corrosion por

picaduras.

Figura 4.3.14 Detalle correspondiente a un implante de AZ31 sin recubrimiento de MgF;

tras 1 mes de insercion.

El proceso de biodegradacion se encuentra mucho méas avanzado a los 9
meses, tal como se aprecia en la Figura 4.3.15, referente a un implante con
recubrimiento de MgF,. Las picaduras en el implante se hacen mas evidentes.

Los productos de corrosion se acumulan entre los entrantes.
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Figura 4.3.15 Detalle de un implante con recubrimiento de MgF; tras 9 meses

Pocas diferencias se pueden observar en implantes de AZ31 sin capa tras
9 meses. Tal vez, que la neoformacién de hueso (masa azul) avanza algo mas
hacia el interior de las picaduras (Figura 4.3.16), las cuales tienen una

profundidad ya considerable.

Figura 4.3.16 Detalle correspondiente a un implante sin recubrimiento de MgF, tras 9

meses.
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En la Figura 4.3.17, correspondiente a un implante de AZ31 con
recubrimiento de MgF, tras 13 meses de insercion, se aprecia con claridad que
las picaduras aumentan en densidad y sobre todo en profundidad (g). Los
productos de corrosion van difundiendo y alejandose de la superficie del

implante.

Figura 4.3.17 Detalle de un implante con recubrimiento de MgF; tras 13 meses.

También a 13 meses, pero sin recubrimiento de MgF,, (Figura 4.3.18)

Figura 4.3.18 Detalle de un implante sin recubrimiento de MgF, tras 13 meses.
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En ella puede apreciarse que, en ausencia del recubrimiento protector, los
productos de corrosion también se van separando de los restos del implante y su

espacio lo va ocupando tejido con capacidad osteogénica (en azul).

Estudio cuantitativo mediante histomorfometria:

En la Figura 4.3.19 puede observarse que los porcentajes de reabsorcion
para 1, 9 y 13 meses han sido respectivamente de 24,5 % £ 5,0, 53,5 % + 16,8 y
59,7 % + 18,7. Estos datos han sido calculados a partir del conjunto de todas las
condiciones de las ratas portadoras de implante. Un ejemplo de los cortes sobre
los cuales se cuantificaron las respectivas areas puede verse en la Figura
4.3.20. Téngase en cuenta que a mayor reabsorcion (Figura 4.3.19) implica que

permanece menor area del implante (Figura 4.3.20).
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Figura 4.3.19 Porcentaje de reabsorcion de los implantes de AZ31 con el tiempo.
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Figura 4.3.20 Analisis histologico de la evolucion de los implantes de AZ31. Secciones
transversales tefiidas con tricromico de Masson tras 1, 9 y 13 meses desde la insercién

(de izqda. a dcha.). El area negra central es el implante y la verde del exterior, el hueso
cortical.

Influencia de la fractura:

La influencia de la fractura sobre la tasa de reabsorcion del implante puede
visualizarse en la Tabla 4.3.1. Se observa una diferencia estadisticamente
significativa entre con y sin fractura, Unicamente a los 13 meses, por cuanto el

valor p de la ANOVA es < 0,05.

Tiempo (meses) Fémures sin fractura Fémures con fractura
Media Desv. Std. Media Desv. Std.
1 21,58 3,44 27,43 3,38
9 51,76 4,22 55,27 5,54
13 53,51 4,06 66,07 4,17
ANOVA P >0,05en 1y en 9 meses.
P13 meses = 0,02 Hay diferencias entre con y sin fractura

Tabla 4.3.1 Datos estadisticos de porcentaje de reabsorcion de los implantes de AZ31.

Comparacion de reabsorcion de implantes entre femures con y sin fractura.

97



Influencia del recubrimiento de MgF>:

La influencia del recubrimiento de MgF, sobre la tasa de reabsorcion del
implante puede verse en la Tabla 4.3.2. Se observa que, curiosamente, hay una
mayor reabsorcion del implante a 9 meses en aquellos implantes que portan una
capa exterior de MgF,, aunque la diferencia no es estadisticamente significativa,

por cuanto el valor de la ANOVA es > 0,05.

Tiempo (meses) Implantes sin capa Implantes con capa
Media Desv. Std. Media Desv. Std.
1 28,52 5,00 20,49 4,89
9 51,12 4,42 55,94 7,82
13 58,67 8,65 60,88 9,71
ANOVA P > 0,05 en los 3 meses.
No hay diferencias a ningun tiempo entre con y sin capa

Tabla 4.3.2 Datos estadisticos de porcentaje de reabsorcion de los implantes de AZ31.

Comparacion entre implantes con y sin capa de MgF.

Para comprobar si los datos obtenidos mediante tomografia se
correlacionan con los provenientes de los estudios histomorfométricos, se llevo a
cabo una comparacion a diferentes tiempos entre el porcentaje de reabsorcion
del implante (medido por histomorfometria) y el volumen de gas o el de implante
mas productos de corrosién generados (medidos por tomografia). Los resultados

se pueden observar en las Figuras 4.3.21y 4.3.22.
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Figura 4.3.21 Comparacion entre valores obtenidos a partir de medidas de tomografia y
los provenientes de medidas de histomorfometria. Valores del implante remanente en %y
de gas generado en mm°.
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Figura 4.3.22 Comparacion entre valores obtenidos a partir de medidas de tomografia y
los provenientes de medidas de histomorfometria. Valores del implante remanente en %y
de implante medido por TC en mm®.

Parece que puede existir una correlacion entre el porcentaje del implante

gue permanece y el gas producido, pero no parece gue se dé lo mismo entre las
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dos formas de medir el volumen del implante. Para confirmarlo, se realizé un
estudio estadistico de correlacion entre las variables implicadas, cuyos

resultados se muestran en la Tabla 4.3.3:

Tomografia Histomorfometria Volumen implante
VOTIETIEE S Correlacion de Pearson 0,670*
Significancia 0,000
Tamarfio muestral 36
Volumen implante | o, elacisn de Pearson -0,038
Significancia 0,782
Tamafio muestral 36

Tabla 4.3.3 Correlacion entre valores obtenidos a partir de medidas de tomografia y los
provenientes de medidas de histomorfometria.

Los resultados de correlacidon de Pearson pueden oscilar entre 1 y -1,
valores que representan la maxima correlacion posible entre dos variables
(segun se trate de una relacién directa o inversa, respectivamente). El valor 0
indicaria que no existe la mas minima relacion entre ellas.

Como se puede comprobar, el analisis estadistico efectuado mediante el
programa SPSS confirma que existe una correlacion significativa (p = 0,000)

entre el volumen de gas generado y el porcentaje de implante que permanece.

4.4  EFECTOS SISTEMICOS DE LA CORROSION DEL IMPLANTE

La influencia del factor tiempo en la acumulacion de trazas metélicas en los
organos, derivada de la biodegradacion de la aleacion AZ31, queda resumida en

la Tabla 4.4.1. Los datos muestran un incremento en los contenidos de Mg, Al y
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Mn con el tiempo, mientras que los correspondientes al Zn se mantienen

estables.
1 mes 9 meses 13 meses
Media Desv. Std. Media Desv. Std. Media Desv. Std.
Mg 570,03 86,36 622,04 153,65 641,08 115,32
Al 0,51 2,60¢ 0,74 4,64°¢ 1,28
Mn 2,22 1,63 2,34 1,91 2,62 2,00
Zn 63,50 13,78 65,60 14,59 65,37 10,38

Datos en ppm.

a,b,c=Diferencias significativas al 95%

Tabla 4.4.1 Contenido de los elementos de la aleacion AZ31 en 6rganos de ratas

sacrificadas a diversos tiempos de implantacion.

De todos los elementos estudiados, Unicamente el Al muestra diferencias

significativas para todos los tiempos. Para descartar la posibilidad de que este

incremento de trazas con el tiempo reflejado en la Tabla 4.4.1 se debiera a otros

factores ajenos a la insercién del implante, se procedié a comparar ratas control

y ratas portadores de implante a los 13 meses de evoluciéon. Los resultados

obtenidos se ofrecen en la Tabla 4.4.2.

Sin implante Con implante ANOVA

Media | Desv.Std. | Media | Desv. Std. p
Mg 563,60 111,72 641,08 115,32 0,242
Al 0,81 0,75 4,64 2,98 0,024*
Mn 2,13 1,98 2,62 2,00 0,682
Zn 64,41 11,28 65,37 10,38 0,808

Datos en ppm (peso seco)..

* =Diferencias significativas al 95%

Tabla 4.4.2 Contenido de elementos metalicos en ratas con y sin implante, sacrificadas a

los 13 meses después de la cirugia. ANOVAs para las comparaciones entre pares con/sin

implante para cada elemento.
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Una vez mas es el Al el Unico elemento que muestra diferencias
significativas. Teniendo en cuenta los posibles problemas de toxicidad
relacionados con este elemento y su incremento significativo, se realizd un

estudio exhaustivo de la acumulacion del Al en los diferentes 6rganos.

Como puede apreciarse en la Figura 4.4.1, el contenido en Al aumenta en

todos los 6rganos estudiados:

[EEN
o

[Al] (ppm)
O P N W A O O N ® ©

} FUL 1l - 'F

1 9 13 1 9 13 1 9 13 1 9 13 1 9 13
Bazo Rifidn Higado Pulmaon Cerebro

Tiempo (meses)

Figura 4.4.1 Contenido en Al en 6rganos de ratas sacrificadas tras diferentes tiempos de
implantacion. Datos en ppm. Las barras de error representan la desviacion estandard
(D.S.).

El andlisis estadistico reflejado en la Tabla 4.4.3 confirma este aumento. La
Unica excepcion es el cerebro, donde no se encuentran diferencias significativas

(ANOVA > 0,05) tras 13 meses desde la insercion del implante.
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ANOVA

Bazo
Rifidn
Higado
Pulmon
Cerebro

0.002*

0.031*
0.008*
0.014*
0.086

* =Diferencias significativas al 95%

Tabla 4.4.3 Valores de ANOVA para contenido de Al correspondientes a las

comparaciones entre 0 y 13 meses para diferentes érganos de ratas portadoras de

implante. (* = Diferencias significativas al 95% de confidencia). El cerebro es el Unico

organo en el que no hay diferencias entre 0 y 13 meses.

La Tabla 4.4.4 muestra el contenido de Al para ratas con y sin implante. En

esta ocasion los datos han sido segregados en funciébn del érgano de

procedencia.

Sin Con ANOVA | AAI Organo A Al % Al del
Implante Implante implante
(ppm) (mg) (mg) recuperado

Media + DS | Media £ DS p [a] [b] [C] [d]
Bazo 0,44+0,35 | 5,42+4,98 | 0,012* 4,98 353 16 1,76E-03 0,31
RifiéN 0,41+0,48 | 3,62 +3,21 | 0,028* 3,21 671+ 15 2,15E-03 0,38
Higado 0,46 +0,39 | 4,27 +3,81 | 0,017* 3,81 4114 +93 | 15,67E-03 2,77
Pulmoén 1,50+1,76 | 6,76 +5,26 | 0,031* 5,26 410+ 38 2,16E-03 0,38
Cerebro 1,22+1,12 | 3,11+£1,90 | 0,331 1,90 321 +66 6,10E-04 0,11
3 érganos 22,35E-03 3,95

Datos en ppm (peso seco). * = diferencias significativas al 95% de confidencia

Tabla 4.4.4 Contenido en Al de los érganos de ratas control y ratas con implante tras 13

meses desde su insercion: [a] incremento medio, diferencia entre con y sin implante, [b]

peso medio seco de los 6rganos, [c] incremento de Al (en mg), calculado como [a] x [b],

[d] porcentaje de la masa original de Al del implante que ha sido recuperada en cada

drgano.
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Para cuantificar el porcentaje de aluminio recuperado en cada érgano, se
procedio al siguiente calculo: el peso medio del implante es de 28 mg, del cual el
3,37% corresponde a Al, lo que equivale a 0,94 mg de aluminio en el implante
completo. Considerando que a los 13 meses la biodegradacion del implante es
de un 60%, el aluminio liberado es de 0,57 mg. Si consideramos el incremento
de Al ([a]) normalizando el peso por érgano ([b]), obtenemos el incremento de Al
en mg ([c], calculado como [a] x [b]). La dltima columna corresponde por tanto al

porcentaje del Al total del implante recuperado en cada 6rgano ([d]).

Influencia de la fractura

La Tabla 4.4.5 muestra los resultados de las ANOVAs de comparaciones
entre ratas con y sin fractura para cada elemento metalico y 6rgano estudiados.
Puesto que todos los valores son superiores a 0,05, no se encuentran
diferencias significativas (al 95% de confidencia) que puedan ser atribuidas al

factor fractura.

Bazo Cerebro Higado Pulmones Rifiones
Mg 0,696 0,641 0,602 0,996 0,138
Al 0,103 0,121 0,651 0,188 0,091
Mn 0,667 0,405 0,864 0,067 0,302
Zn 0,959 0,492 0,459 0,260 0,083
F 0,815 0,539 0,746 0,581 0,208

Tabla 4.4.5 Valores de ANOVASs de los pares de comparaciones elemento — érgano, entre
ratas con y sin fractura. No se encuentra ninguna diferencia significativa, puesto que

todos los resultados son > 0,05).
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Influencia del recubrimiento de MgF>:

Con respecto a la ultima variable analizada, la influencia de un tratamiento
previo del implante en HF, se estudié en primer lugar si al tiempo maximo de
permanencia de los implantes (13 meses), existian indicios de acumulo de F en

los 6rganos. La Figura 4.4.2 muestra los resultados obtenidos:

12
H Sin recubrimiento
_ 7] Con recubrimiento
T %
a 9
2
'I' _
6

L]

_

——

_

N

B

Pulmon Cerebro

N

Higado

Figura 4.4.2 Contenido de F en 6rganos de ratas sacrificadas a 13 meses. Comparativa

entre las que llevan implantes con y sin recubrimiento de MgF.

Puede comprobarse que no hay un aumento estadisticamente significativo

de F en érganos asociado a los implantes con recubrimiento de MgF-.

Por otro lado se evalud el posible efecto protector de dicho recubrimiento
sobre la liberacién de otros elementos del implante (y su acumulacion en los
organos). La Tabla 4.4.6 indica que no se advierte ningun efecto significativo del

recubrimiento de MgF..
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ANOVA

13 meses

Mg
Al
Mn
Zn
F

0,512

0,667
0,794
0,371
0,671

* =Diferencias significativas al 95%

Tabla 4.4.6 Valores de ANOVAs de las comparaciones entre ratas con y sin capa de

MgF, sacrificadas tras 13 meses de la insercion del implante. No se encontraron

diferencias significativas para ninguno de los elementos, puesto que todos los resultados

son > 0,05.
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5 DISCUSION
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5.1 CARACTERIZACION Y BIOCOMPATIBILIDAD IN VITRO DE LOS
MATERIALES DE BASE MAGNESIO

En los dltimos tiempos, el campo de los biomateriales en aplicaciones
ortopédicas ha visto notablemente impulsada la investigacion en materiales
biodegradables para implantes temporales, con el objetivo de ayudar a
restablecer la funcién locomotora 6sea en el menor tiempo posible y sin dejar
rastro, a largo plazo, del material implantado. Es, en esta aplicacion, en la que
ha irrumpido con fuerza el magnesio y sus aleaciones, como materiales
reabsorbibles y biodegradables. Los materiales biodegradables deben presentar
una cinética de degradacion en el organismo lo suficientemente lenta como para
mantener sus propiedades mecdanicas el tiempo necesario para permitir que el
tejido dafiado haya sido reparado. Es por ello que en el presente trabajo se han
estudiado las propiedades mecanicas y el comportamiento frente a la corrosion
en medio fisioldgico y en cultivo celular, de materiales de base magnesio, tanto
puro (pulvimetallrgico y colado) como en aleacion (AZ31). Ademas, con objeto
de mejorar el comportamiento a la corrosion de estos materiales, en este trabajo
se ha propuesto su proteccion superficial mediante un sencillo tratamiento de
conversion quimica en &cido fluorhidrico, evaluando comparativamente el
comportamiento de los materiales en estado de recepcion y modificados

superficialmente.

Respecto a las propiedades mecanicas de los distintos materiales de base
Mg, s6lo el Mg PM y la aleacion AZ31 poseen un limite elastico superior al del
hueso (Figura 4.1.3), lo que les hace adecuados para fijar fracturas de huesos

gue soportan carga, mientras excluye para este tipo de aplicaciones, al Mg
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procesado mediante colada. Las adecuadas propiedades mecanicas del Mg
pulvimetalirgico y de la aleacion AZ31 (Figura 4.1.3), es debida al menor
tamafio de grano de su microestructura, en comparacion con el magnesio
procesado por colada, de 5um, 25 um y del orden de mm, respectivamente

(Figuras 4.1.1y 4.1.2).

El comportamiento comparativo de estos materiales en estado de
recepcion mostré que la menor reactividad quimica (mayores valores de
potencial), venia dada por la superficie de la aleacion AZ31 (Figura 4.1.8 c) ). Al
ser ensayados estos materiales en un medio corrosivo como el DMEM, las
mayores resistencias de transferencia y por tanto las menores velocidades de
corrosion también fueron mostradas por la aleacion AZ31 (Figura 4.1.11 c) junto
al Mg procesado por colada. Asi pues, realizando un compendio de los
resultados obtenidos en los ensayos in vitro, la aleacién AZ31 fue el material que
presentd mejores propiedades mecdanicas, muy similares a las del hueso y
mostré la mayor resistencia a la corrosion. No obstante, siguié presentando
velocidades de corrosidn elevadas. El tratamiento de conversion quimica en HF,
generd un recubrimiento de MgF, compacto y adherente, de baja reactividad y
con potenciales mas altos (de alrededor de 800 mV), que los hallados en la
AZ31 sin capa (de unos 350mV), que ennoblecio la superficie en todos los
materiales en estudio (Figura 4.1.8 d), e) y f)). Dicho tratamiento redujo la
velocidad de corrosiéon en al menos un orden de magnitud con respecto a los
materiales sin el recubrimiento (Figura 4.1.11 a"), b") y ¢") ). En los estudios en
inmersion en medios fisioldgicos, este recubrimiento se ha mostrado capaz de

mantener al Mg del implante aislado del medio durante periodos mas largos,
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disminuyendo con ello la cinética del proceso de corrosion, de acuerdo con otros

resultados que aparecen en la literatura [78, 79, 98-100].

Teniendo en cuenta todos los resultados enumerados hasta este punto, se
decidi6 pasar a la fase de ensayos en cultivo celular inicamente con la aleacion
AZ31 con recubrimiento de MgF,, que fue el material de mejores propiedades
mecanicas y mayor resistencia frente a la corrosion, incrementada con el

recubrimiento de fluoruro.

En cultivo celular con lineas propias del tejido éseo (pre-osteoblastos
MC3T3-E1) y de referencia en estudios de biocompatibilidad (fibroblastos L929),
el material de AZ31 con un recubrimiento de MgF, ha ofrecido buenos resultados
desde el punto de vista de la biocompatibilidad, o que queda sustentado por la
proliferacién de ambas lineas celulares tras 7 dias de cultivo (Figura 4.2.2) y
porque la viabilidad de las células crecidas sobre probetas de AZ31 ha sido

equiparable a la de los controles crecidas en placas sin la AZ31 (Figura 4.2.4).

5.2 BIOCORROSION IN VIVO DE LA ALEACION AZ31.

La aleacion AZ31, seleccionada en los ensayos previos, para su posible
aplicacién en forma de implante temporal debe de ser biocompatible, mantener
sus propiedades mecanicas el tiempo suficiente para permitir la reparaciéon de la
osteosintesis y al mismo tiempo biodegradarse hasta su desaparicién, tanto en
estado de recepcion como con recubrimiento de fluoruro, sin causar efectos
perjudiciales ni a nivel local ni sistémico y sin requerir de una nueva intervencion

quirdrgica para extraer el material temporal.
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Para ello la tasa de degradacion del material debe mantener un equilibrio
entre las necesidades de permanencia, con adecuadas propiedades mecanicas
de sostén para el sanado de la fractura y su posterior biodegradacion y

reabsorcion.

El proceso de biodegradacion de los materiales temporales basados en el
Mg, cuando son insertados in vivo, presenta dos problemas fundamentales en la
practica clinica: por un lado la rapida biocorrosion del material [101-103], que
provoca pérdida de sus propiedades mecanicas y por el otro la excesiva

formacion de gas, que puede afectar a la reparacién de la fractura [104-106].

Los siguientes apartados pretenden mostrar la biocompatibilidad y si en
ensayos in vivo la aleacién AZ31 presenta propiedades mecéanicas durante el
tiempo suficiente como para permitir la reparacion de fracturas. También
abordara el proceso de biodegradacion y qué efectos locales y sistémicos puede

dar lugar.

521 Estudio de los efectos locales de la biocorrosion del
implante de AZ31

La respuesta local del organismo observada en los estudios histologicos
correspondientes al primer mes desde la insercion del implante, permiten afirmar
gue no se ha observado ni reaccion a cuerpo extrafio ni reaccion inflamatoria
(Figura 4.3.11 a) ). Tampoco se ha producido osteolisis 0 reabsorcion 6sea como
consecuencia de la insercion del material en la cavidad intramedular.

A este tiempo de 1 mes de evolucion, ya aparece una delgada capa fibrosa

gue rodea al implante, formando un anillo (Figura 4.3.12 a) ). Este proceso ha
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dado paso a los 9 meses a trabéculas de tejido 6seo (Figura 4.3.11 b) ), que a los
13 meses se han convertido en una capa de tejido 6seo maduro que rodea al
implante por completo (Figura 4.3.11 c) ). Este hueso recién generado se
encuentra adherido a la superficie del implante, lo que es un indicador directo de
la buena biocompatibilidad y la capacidad osteoinductiva del mismo. Estos
resultados estan de acuerdo con lo obtenido por otros autores [107-111].

En aquellos animales que presentaban fractura, se constaté que el callo de
fractura se formo entre el tercer y el cuarto mes y se consideré6 completamente
consolidada la fractura al quinto mes (Figura 4.3.4), no observandose ninguna
evidencia de pseudoartrosis.

La consolidacién ésea del callo fracturado se produjo en el 100% de los
animales estudiados.

En las imagenes de 9 y 13 meses ya no hay diferencias apreciables entre
ratas con fractura y sin ella (Figuras 4.3.3 y 4.3.4), lo que demuestra que hay una
restitucion 6sea completa, de tal forma que los fémures fracturados a 9 y 13
meses de evolucion presenten una morfologia similar a la de los no fracturados.

El equilibrio que se busca entre la consolidacién ésea y la biodegradacion
del implante parece conseguirse adecuadamente para la aleacién de magnesio
AZ31 en este estudio con ratas. No obstante cuantificando el proceso de
biodegradacion a través de los estudios histomorfométricos se llegd a concluir
gue al mes el material reabsorbido era del 24,5 % (Figura 4.3.19). La biocorrosion
no altera la estructura central del implante, progresando la corrosion por
picaduras desde su superficie hacia el interior. A los 9 meses, llevando ya
consolidadas las fracturas 4 meses, la cantidad de implante reabsorbido es de un

53,5 %, lo que hace que este material pueda ser considerado para su empleo en
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osteosintesis. Los implantes que han sido modificados mediante el tratamiento de
conversion quimica en HF, e insertados en los animales experimentales,
mostraron que no existian diferencias histolégicas en la reaccién producida entre
el material implantado que lleva recubrimiento superficial de MgF, y el que carece
de ella, mostrando la buena biocompatibilidad de la capa, coincidiendo con lo ya
observado en los ensayos en cultivos celulares. De hecho, durante los primeros 4
meses de insercion, el volumen del implante se mantiene constante, confirmando
la mayor estabilidad frente a la corrosion de los implantes recubiertos frente a los
no recubiertos (Figura 4.3.9 y Figura 4.3.10). A partir del 4 mes, justo cuando
comienza a formarse el callo de fractura, la evolucién de corrosién es incluso
mayor en los materiales recubiertos, por lo que parece cumplir el objetivo
inicialmente propuesto en esta memoria, que el implante se degrade rapidamente
una vez consolidado en callo de fractura.

A los 13 meses de evolucidn se observé como el proceso de biodegradacion
de los implantes de AZ31 no habia finalizado, encontrandose valores de
reabsorcion del material en torno al 60 %. En este estudio pues sélo se ha podido
establecer la cinética de la biodegradacion del implante hasta un maximo de 13
meses de evolucion.

Como se ha comentado anteriormente, la cinética de biocorrosion de la
AZ31 in vivo comienza por picaduras en los bordes del material y progresa hacia
el interior (Figura 4.3.11 a) ). En las imagenes a mayor aumento se observa la
morfologia de las picaduras en el implante (Figuras 4.3.13 y 4.3.14) y como se
depositan los materiales de la biodegradacion alrededor del mismo, entre el
material y el tejido 6seo neoformado (Figuras 4.3.15 y 4.3.16). Las imagenes

corroboran también que en el mes 13 el ataque por picaduras afecta gravemente
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a la parte central del implante, cuando el material muestra ya una biodegradacién
muy avanzada (Figura 4.3.11 c) ).

La biodegradacion de la AZ31 es por lo tanto bastante homogénea in vivo
durante todo el tiempo de ensayo en contraposicion con lo encontrado en otros
trabajos [107, 112].

La reaccion de corrosion in vivo sucede segun dos semirreacciones:

Anédica o de oxidacion: Mg + H,O — Mg %" + 2 e
Catddica o de reduccién: 2H,O0+ 2e” — 2 OH + H, (9)

La primera semirreaccién comienza en la superficie del implante, tanto en
los implantes sin modificar, como en los modificados superficialmente (mas
lentamente en este Ultimo caso, a través de las grietas presentes en el
recubrimiento, visibles en la Figura 4.1.7), desde el primer momento de su
insercion, debido a que dichos implantes estdn bafiados por fluido fisioldgico
(compuesto basicamente por agua y sales minerales donde el cloruro sodico es el
componente inorganico mayoritario). Como consecuencia de la corrosion del
material, se produce asi la formacion de 6xido e hidroxido de Mg (seguida de una
formacion posterior de fosfatos y carbonatos de Mg). Estos productos de
corrosion se depositan sobre la superficie del implante, como ha sido ya descrito
en ensayos in vitro e in vivo [101, 102], formando una capa parcial y
temporalmente protectora, y aislando al implante de los fluidos corrosivos. No
obstante, si la concentracion de iones cloruro en el medio alcanza una
concentracion de 30 mM (los valores considerados fisiologicos oscilan entre 95 y
110 mM), los hidroxidos se transforman a cloruro de magnesio, que es altamente
soluble [111]. Ello propicia el avance de la biocorrosion por picaduras (Figura

4.3.13 y 4.3.14) sobre la superficie del implante. Si esta elevacion en el nivel de
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cloruros no se produce, estos O6xidos e hidroxidos de Mg promueven la
acumulacion de fosfato calcico y por tanto la formacién de nuevo hueso alrededor
del implante [103, 113]. Esta acumulacion de productos sobre la superficie del
implante hace que, mediante imagenes de tomografia, sea dificil distinguir la
superficie del implante degradado de la de los productos de corrosion que le
acompafan. Esta es la razon por la cual al irse degradando el implante, en las
tomografias parece que su area aumenta en vez de disminuir, pues se miden de
forma inseparable el implante remanente sumado a los productos de degradacion
depositados sobre él (Figuras 4.3.5y 4.3.6).

Si hay reaccién anddica o de biocorrosion (donde el Mg pasa de valencia O
a valencia 2) con pérdida de dos electrones, tiene que haber una reaccion de
reduccion o captacion de dichos electrones; en esta otra semirreaccion hay una
combinaciéon de protones con los electrones captados, liberando gas hidrégeno
(por cada mol de Mg disuelto, se produce un mol de H;). Basandonos en esta
estequiometria, se procedid a cuantificar mediante tomografia el proceso de
biocorrosién midiendo la reaccién catodica o de reduccion, es decir la formacion
de gas. Dependiendo de la cantidad de gas que se produce y su velocidad de
formacion, el organismo es capaz de absorberlo e intercambiarlo con otros gases
por difusién [113] o bien su exceso se acumula formando paquetes o bolsas de
gas, que se visualizan como espacios oscuros en las imagenes de tomografia y
gue son muy evidentes en el primer mes (Figuras 4.3.2, 4.3.3. y 4.3.4). El gas se
acumula en los extremos del implante, correspondientes a las metéfisis del
hueso, dado que es donde mayor vascularizacion hay, y en los bordes de la
fractura debido a que tiene mayor aporte de medio fisiologico.

En el grupo de animales sin fractura, los productos de corrosion procedentes
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del proceso de biodegradacion quedan depositados sobre la superficie del
implante, protegiéndola en cierta medida del proceso de corrosion. Sin embargo
estos depdsitos de productos de corrosion crecen, se hacen mas voluminosos y
se vuelven porosos: el oxigeno y el agua del medio que rodea al implante tienen
entonces nuevamente acceso a la superficie del implante, de forma que se
reactiva el proceso de biodegradacién, causante de que reaparezca el gas en las
metéfisis en las ratas sin fractura en torno a los 10 meses (Figura 4.3.7). Este
incremento no sucede en las ratas con fractura (Figura 4.3.7), porque ésta actla
como via de intercambio de gases y no favorece su acumulacion.

La comparacion entre dos vias de medir el mismo proceso (tomografia e
histomorfometria) ofrece una razonable correlacién (Figura 4.3.21) y (Tabla 4.3.3)
entre la biocorrosion del implante (por histomorfometria) y la consiguiente
formaciéon de gas (por TC), aunque siempre asumiendo que el volumen de gas
medido nos ofrece valores por defecto, ya que una fraccion de ese gas generado
es reabsorbido por los tejidos y excretado, no reflejandose en la imagenes. Sin
embargo, no se ha establecido correlacién si tratamos de estimar el volumen del
implante mediante histomorfometria y a través de las imagenes tomograficas
(Figura 4.3.22) y (Tabla 4.3.3), debido a la distorsién que generan los productos
de corrosion adheridos en mayor o menor grado y que la TC no es capaz de
distinguir del implante en si. La implicacion practica de esta correlacién apunta a
la posibilidad de llevar un seguimiento de la biodegradacion de implante midiendo
la formacion de gas mediante una técnica no invasiva como es la tomografia.

El recubrimiento de MgF, que en los estudios in vitro demostré tener una
alta eficacia en la reduccion de la tasa de corrosion del AZ31 [71, 78, 114], no ha

frenado la corrosion del implante en nuestro estudio, al menos desde un punto de
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vista estadisticamente significativo. Si bien la biodegradacion inicial a tiempos
cortos (1 mes) es menor en los implantes con recubrimiento, lo que ayuda
inicialmente a consolidar la fractura, a los 9y 13 meses la degradacion es mayor
en el caso de los implantes que tenian recubrimiento de fluoruro, aunque de
manera estadisticamente no significativa (Tabla 4.3.2) Este comportamiento se
aproxima al esperado en un biomaterial temporal ideal, que sea reabsorbido por
el organismo cuando ha finalizado de realizar su funcién. Existe concordancia
entre estos resultados y los estudios de Thomann [107], que encuentra que a los
6 meses el volumen de los implantes con capa de MgF, es un 13% mayor que el
de los que no portan recubrimiento. Aunque en general el recubrimiento protector
es en un principio compacto y uniforme, aparecen defectos como poros y grietas
(Figura 4.1.7). A través de estos defectos los fluidos fisiolégicos penetran y
pueden actuar como ndcleos para el ataque de corrosion. Gu [101] describe este
mecanismo para la AZ31 in vitro. De acuerdo con Wang [115], la corrosidén se
acelera si el recubrimiento es destruido puntualmente. En nuestros estudios, la
diferencia de potencial que se establece entre zonas protegidas con
recubrimiento (800 mV) y las zonas sin él (380 mV) (Figura 4.1.8) da lugar a la
formacién de pilas de corrosibn galvanica que aceleran el proceso de
biocorrosion. El incremento de pH asociado, que puede llegar localmente a
valores de 9, contribuye a desestabilizar la capa de MgF..

A diferencia del comportamiento encontrado en los experimentos in vitro, los
resultados obtenidos in vivo (a tiempos mucho mas largos) no siguen la misma
tendencia, dado que in vivo existen muchos factores fisiolégicos que no somos
capaces de reproducir en los estudios in vitro [104]. Entre ellos, variables como el

comportamiento electroquimico de las proteinas, los procesos de difusion o de
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alteracion muy localizada del pH, etc. Un parametro que ha sido poco estudiado
es el espesor de electrolito que bafia el implante. Montoya [116] a través de un
modelo mateméatico propuesto a partir de la transformada de Laplace, ha sido
capaz de estudiar con un mayor grado de comprension la corrosion in vivo de
varillas intramedulares insertadas en fémures de rata en las dos condiciones
consideradas en este estudio (con y sin fractura). Este autor llega a la conclusion
de que el espesor del electrdlito que bafa el implante es una variable
fundamental en la biocorrosion in vivo. La validacion del modelo con implantes de
AZ31 muestra que hay un espesor critico de electrolito que condiciona el proceso
de biodegradacion de los implantes de la aleacion de AZ31 en experimentacion in

Vivo.

5.2.2 Estudio de los efectos sistémicos de la biocorrosién del
implante de AZ31

Tanto por sus propiedades mecanicas como por su comportamiento a
corrosion y su capacidad para biodegradarse de forma progresiva, la aleaciéon
AZ31 parece ser un material temporal adecuado para la osteosintesis de fracturas
Oseas. Sin embargo, este proceso de biodegradacion, un 60% en 13 meses (Fig.
4.3.19), puede provocar, ademas de la aparicion de compuestos de magnesio, en
forma de productos de corrosion, la liberacion de los otros elementos de la
aleacion AZ31, como son el Al y el Zn. Todas estas trazas metalicas pueden
pasar al torrente sanguineo y emigrar a distintos organos distantes y alejados de
la localizacion del implante. Dependiendo de la naturaleza de la traza metalica y
de su concentracion se pueden producir efectos toxicos en el organismo. En este

apartado se ha pretendido conocer en qué o6rganos y en qué cantidad se localizan
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los elementos metalicos que constituyen la aleacién AZ31 y si se han alcanzado
niveles que supongan riesgo de toxicidad.

El investigador Yuen [117] establecié para varias aleaciones, entre las que
se encuentra la AZ31, el peso méaximo tedrico anual de implante asumible para
gue no provoque la aparicién de efectos adversos, conocido como “no-observed-
adverse-effect levels” (NOAEL). Este autor basé su estudio en una aleacién
AZ31B con una composicion de 3,5% Al, 1,4% Zn y 1% Mn. La aleacion AZ31
empleada en este trabajo tiene una composicién ligeramente diferente: 3,37% Al,

0,78% Zny 0,22% Mn.

Siguiendo los limites indicados por este autor, se ha analizado la toxicidad
de los elementos de la AZ31 partiendo del de menor contenido en la aleacién, en
nuestro caso Mn, hasta el elemento mas cuestionado o peligroso para el
organismo, el Al.

El Mn esta considerado como uno de los metales menos toxicos cuando
accede al cuerpo por via oral [118, 119], pero resulta bastante toxico cuando es
administrado por via respiratoria [120]. Trabajadores sometidos a atmosferas
con concentraciones extremas, del orden de 27 mg m™ [121] (mas de 400 veces
los niveles ambientales normales) [122], han desarrollado neurotoxicidad (locura
manganica) con temblores similares a los del Parkinson [120, 123]. EI Mn es
excretado via heces tras ser almacenado en la bilis por el higado, por lo que

debe extremarse la precaucion en pacientes con la funcion hepatica alterada.

La dosis maxima tolerable de Mn ha sido establecida por Yuen en 7 103
mg d™* Kg™ de peso corporal. Considerando el contenido real de Mn en nuestro
material (0,22 %), el limite teérico admisible seria de 232 mg afio™. Este valor

equivale a unas 8,3 veces el peso de nuestro implante, suponiendo que el 100 %
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del implante se hubiera degradado al cabo del afio. Sin embargo, teniendo en
cuenta que a los 13 meses solo se ha degradado el 60% del implante, el limite

de seguridad subiria hasta 13,8 veces el peso de nuestro implante.

El segundo elemento a estudiar ha sido el Zn, que es un elemento
considerado esencial para el organismo, por lo que habitualmente los problemas
proceden de su carencia. Solamente la inhalacion de atmésferas con
concentraciones muy elevadas de Zn producen enfermedades tales como la
fiebre reversible del Zn [124]. Yu, a pesar de emplear aleaciones con 6% de este
metal (mas de 7 veces superior al contenido en nuestra aleacion AZ31), lo
califica de no toéxico, mas bien al contrario, capaz de estimular la formacién de

hueso [125].

Segun Yuen, la dosis méxima tolerable de Zn ha sido establecida de forma
tedrica en 5,53 10-2 mg d™* Kg™ de peso corporal. Como nuestro implante tiene
un contenido en Zn del 0,78%, el limite tedrico seria de 517 mg afio™, unas 18,5
veces el peso del material del implante insertado en este estudio (para un 100%
de degradacion); 30,8 veces el peso del implante para un 60% de corrosion en

un afno.

En cuanto al Mg, aunque se han citado efectos toxicos [126, 127] o incluso
mortales [128, 129] cuando ha sido administrado a muy altas dosis, incrementos
moderados de su concentracion no causan toxicidad ni en cultivos celulares [10,
79, 80, 130, 131] ni en el cuerpo humano [67-69]. En otros estudios, las
aleaciones de magnesio implantadas in vivo promueven el crecimiento 6seo en

sus inmediaciones [132-134].
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Estudios sobre toxicidad a corto plazo del Mg administrado por via
intravenosa han establecido que la dosis letal para el 50% de las ratas (LD50),
es de 174 mg kg™t de peso corporal en hembras y de 206 mg kg* de peso
corporal en machos [127]. Para una rata de 200 g, eso supone entre 35-40 mg
de Mg en una Unica dosis. Nuestro implante en su totalidad tiene unos 27 mg de
Mg vy al cabo de un afo se ha degradado tan s6lo en un 60 % y su liberacion es
de forma continuada. Al estar los niveles de Mg en sangre regulados por el rifidn,
el exceso es habitualmente excretado por la orina [134, 135]. Ademas, el
esqueleto actia como captador de este metal, dado que cerca del 50% del

magnesio del cuerpo se almacena en los huesos [10].

Segun Yuen [117], se considera asumible insertar anualmente en humanos
implantes de 64-73 g de Mg. En el disefio experimental animal propuesto en esta
investigacion, equivaldria a implantes con 180-200 mg de Mg en un afio. Nuestro
implante de AZ31 contiener menos de 27 mg de Mg, por lo tanto 7 veces inferior
a la dosis de seguridad propuesta por Yuen (para un 100% de degradacion al
afio) o 12 veces inferior teniendo en cuenta que solo se ha producido un 60% de

degradacion al afo.

Respecto del F, éste sb6lo se halla en la capa superficial de MgF, de
aquellos implantes que fueron sometidos al tratamiento con HF. El espesor
medio de esta capa es de 3 um, por lo que el volumen completo de la capa del
implante es tan sélo de 0,1 mm?®. Como la densidad del MgF, es de 3,15 mg cm’
3 y el 60% en peso de este compuesto corresponde al F, un implante con capa

contiene aproximadamente 19 10° mg de F.
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En humanos, el 90% del F se encuentra en los huesos y dientes [118].
Entre los tejidos blandos, la glandula pineal y los rifiones son los 6rganos que
mas F acumulan, pudiendo alcanzar concentraciones hasta 5 veces superiores
al resto de los érganos no éseos [136], y hasta 50 veces las concentraciones del

plasma [137].

En un estudio llevado a cabo inyectando NaF subcutdneamente en conejos
[138], sblo se advirtieron sintomas de fluorosis (nefritis, degeneracion del epitelio
tubular, etc) cuando se sobrepaso la dosis de 10 mg d* Kg™ de peso corporal, lo
gue para una rata de 200 g equivale a una cantidad de 0,73 g de F en un afio;
esto supone alrededor de 5 10° veces el peso total de F presente en la capa de

nuestro implante.

De todo lo expuesto hasta aqui parece razonable descartar que Mg, Mn, Zn
y F, en los niveles empleados en los implantes de este trabajo, pudieran producir

toxicidad en el modelo animal planteado.

Respecto del Al, este elemento es potencialmente neurotéxico en humanos
y animales de laboratorio [139] y se ha demostrado su acumulacién en érganos
tales como cerebro, huesos, rifién, sangre [140]. ElI Al produce especies
reactivas del oxigeno (ROS) y radicales libres [141-144] que provocan la
peroxidacion de los lipidos (LPO) y la inhibicion de enzimas antioxidantes en
cerebro, higado vy rifion [144-156]. Igualmente se sospecha de su participacion
en enfermedades neurodegenerativas, como el Alzheimer [117, 157-162],
Parkinson y demencia [163], déficits del conocimiento y comportamentales [164,
165] y hepatotoxicidad [166]. También se ha establecido una asociacion entre

LPO en cerebro y aparicion de Alzheimer [167].
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El contenido total de Al en el cuerpo humano se estima entre 30 y 50 mg,
de los cuales casi la mitad esta en el esqueleto y un 25% en los pulmones [168].
Debroe [169] encuentra valores diferentes: el 40% del Al se hallaria en el hueso
y otro 40% en el musculo, mientras que en cerebro sélo habria un 1%, otro 1%

en higado y 12% en los pulmones.

La dosis maxima tolerable de Al en ratas ha sido establecida de forma
tedrica en 1,64 102 mg d* Kg* de peso corporal [117]. Como el andlisis por
WDXRF de nuestra AZ31 ofrece niveles de Al del 3,37%, el limite tedrico seria
de 35,5 mg afio™, aproximadamente 1,27 veces el peso de nuestro implante.
Yuen introduce en su articulo un factor de seguridad de 10 veces para poder
amortiguar las posibles variaciones inter-poblacion (que haya individuos 10
veces mas sensibles a los empleados en el estudio). Si no se aplicara ese limite
de seguridad, equivaldria a un implante de unos 355 mg afio”, que es
aproximadamente 12 veces el empleado aqui, o 21 veces el peso de nuestro

implante teniendo en cuenta un 60% de degradacion en un afio.

Entrando en el andlisis cuantitativo, el estudio de la evolucion temporal de
la acumulacién de trazas metalicas para el conjunto de los 6rganos muestra,
como se puede apreciar en la tabla 4.4.1, un mayor contenido de los elementos
Mg, Al y Mn a medida que el tiempo aumenta y una estabilizacién del Zn entre 9

y 13 meses.

Este incremento temporal Unicamente es estadisticamente significativo
para el Al, que ademas en el ultimo periodo (9 a 13 meses) sigue aumentando.

Esta tendencia aconseja extremar la prudencia, ya que se desconoce si a
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mayores tiempos, no considerados en este estudio, este elemento puede

continuar acumulandose.

Para descartar la posibilidad de que este incremento de trazas con el
tiempo se debiera a otros factores ajenos a la insercion del implante se procedio

a comparar ratas control y ratas portadores de implante a 13 meses.

Como se puede apreciar en la Tabla 4.4.2, todos los elementos analizados
presentan un mayor nivel en las ratas con implantes con respecto a las ratas
control, lo que demuestra que efectivamente existe una degradacioén del material
del implante y que trazas de este material migran hasta los diversos 6rganos,
donde se acumulan. De todos los elementos analizados, solo el Al presenta una

diferencia estadisticamente significativa.

Puesto que el Unico elemento que ha tenido un aumento significativo como
resultado de la insercion del implante ha sido el Al y atendiendo a los posibles
problemas de toxicidad relacionados con este elemento, se procedid a evaluar
su presencia en los distintos érganos. Como puede apreciarse en la Figura 4.4.1,

el contenido en Al aumenta en todos ellos.

Los pulmones es el érgano donde mayor acumulacién se produce (casi 7
ppm), lo que concuerda con lo hallado por otros autores [125]. El siguiente
organo en cantidad es el bazo (5,4 ppm). Sin embargo, hablando en términos
absolutos, es el higado donde se acumula mayor cantidad de Al (Tabla 4.4.4 [c])

debido a ser el 6rgano mas pesado (Tabla 4.4.4 [b]).

Respecto del higado y el bazo, la presencia de Al se explica por su relacion

con el sistema inmune y como parte del proceso de excrecion del organismo [91,
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118, 169], lo que contribuye a limitar su toxicidad en estos 6rganos, en linea con
lo indicado por Debroe [169]: “El secuestro del Al en el higado por los lisosomas de
los hepatocitos y de la células de Kupffer y en el bazo por los macrofagos podria
explicar la ausencia de toxicidad en ambos 6rganos”. Este mecanismo esta en
concordancia con lo hallado por Witte en conejos [170], donde los productos de
corrosion conteniendo Al que aun permanecian en la zona del implante, eran
absorbidos por macréfagos. Es sabido que una de las funciones del bazo es la
de filtrar células del sistema defensivo que han fagocitado elementos extrafios al

organismo.

La entrada del Al al cerebro no es facil, pues la barrera hematoencefalica
tiende a impedir su paso [171-173]. Como contrapartida, la tasa de desaparicion
del Al del cerebro es baja [172, 174] y se sospecha que puede concentrarse alli

a lo largo de toda la vida [168, 175, 176].

Los valores medios de Al en cerebro de humanos sanos han sido
establecidos por diversos autores en el intervalo 1-5 ppm (peso seco) [175, 177-

179].

Nuestros datos, con un valor de 3,11 ppm en cerebro (peso seco), podrian
considerarse dentro del rango de valores normales, aunque debemos
recomendar precaucién con el numero y tamafio de implantes insertados para no
sobrepasar el limite de seguridad. En el cerebro parece que existe una cierta
estabilizacion a partir del noveno mes (Figura 4.4.1). De hecho, es el uUnico
organo donde no se encuentran diferencias significativas (ANOVA > 0,05) entre

0Oy 13 meses (Tabla 4.4.3).
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La Tabla 4.4.4 presenta el contenido de Al érgano por érgano, comparando
las ratas control con las que portaban implante. Se puede apreciar que el
contenido de Al ha aumentado en todos los 6rganos de las ratas con implante
con respecto a las que no lo llevan, y el cerebro es el Unico érgano donde las

diferencias no son significativas.

Estos datos indican que, aunque ha habido un incremento perceptible de Al
(Tabla 4.4.4 [a]), tan so6lo una infima cantidad de la masa original del implante ha
guedado retenida en dichos 6rganos (Tabla 4.4.4 [c]): un implante de 28 mg, con
un 3,37 % de Al, contiene 0,94 mg de Al; el sumatorio del incremento de Al
recuperado en los 6rganos muestreados supone un 3,95 % del total tedrico

existente en el implante (Tabla 4.4.4 [d]).

Estos resultados concuerdan con la informacion existente sobre estudios
en medicacién parenteral, que es la via de entrada de Al a la sangre mas similar
a la de un implante (comparada con la oral o la inhalatoria). En adultos sanos un
99% de este Al es eliminado por via renal (por la orina) y minoritariamente
también por via hepatica (por la bilis) [180]. En estudios de inyeccién directa de
Al?® en humanos, tras 24 horas sélo el 0,5% permanecia en sangre [181, 182],
por lo que el sistema de eliminacion es muy eficiente. Este eficaz funcionamiento
del sistema excretor junto a la deposicion de productos de corrosion en las
proximidades del implante son los dos principales mecanismos que explican la
relativamente baja concentracion de Al en los 6rganos estudiados, en linea con
lo que apunta Witte [170]: “Sélo una pequefia porcion del aluminio se encuentra
unido a la albumina y es transportado fuera del torrente sanguineo, principalmente
hacia el esqueleto, el higado, los rifiones y el cerebro y cantidades mucho menores

se acumulan en otros tejidos blandos”. Unicamente en aquellos casos en que la
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funcién renal estd disminuida (p. ej. en ancianos, pacientes con rifiones

dafados, neonatos), el Al llega a acumularse en el organismo [183, 184].

Uno de los aspectos mas innovadores de este estudio ha sido intentar una
aproximacion a una situacion real de uso de la aleaciéon AZ31 como material de
sintesis de fracturas. Para evaluar la influencia que tendria la existencia de
fractura en el hueso sobre el proceso de liberacion de iones, se produjo una
fractura controlada en parte de los animales experimentales. En la Tabla 4.4.5
pueden verse los resultados de las ANOVAs de la comparacion entre los grupos
con y sin fractura, para cada uno de los elementos metélicos y cada 6rgano
estudiado, asi como para el conjunto de 6rganos. Como todos los valores son
superiores a 0,05, no se encontraron diferencias significativas (al 95% de

confianza) que sean atribuibles al factor fractura.

El relativamente lento proceso de biodegradacion del material es
compatible con el proceso de consolidacién de la fractura (entre 3 y 5 meses en
la rata), sin que la biodegradacion del material conlleve una pérdida critica de

propiedades mecénicas y funcionales.

Respecto del tratamiento en HF de la AZ31, los datos de la Tabla 4.4.6
muestran una comparacion entre el grupo de ratas que portan implantes tratados
en HF y el de implantes no tratados, tras 13 meses de permanencia del implante
y no permiten sostener que el recubrimiento de MgF, creado en la superficie del
implante tenga un efecto protector in vivo sobre la degradacion de material
AZ31. No obstante, y aunque no sea estadisticamente significativo, si se

advierte cierto efecto protector del recubrimiento durante los 4 primeros meses.
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Estos resultados estan en desacuerdo con Witte [111], el cual utiliza una
capa de fluoruro que ralentiza la degradacién del implante, pero en cambio
coinciden con lo obtenido por Thomann [107], quien encuentra que no hay una
disminucién en la degradacion a pesar de que la capa de flior esta aun presente
tras seis meses de implante. Segun parece indicar Thomann [107] apenas hay
degradacion dentro de la cavidad medular del hueso. En nuestros estudios la
biodegradacion al cabo de los 13 meses alcanza valores en torno al 60% del
implante como se puede observar en la Figura 4.3.19. Como resumen a este
apartado se puede concluir que efectivamente hay un aumento de trazas de Mg,
Al'y Mn con el tiempo, y que en el caso del Zn hay una estabilizacion entre los 9
y 13 meses. El incremento es estadisticamente significativo en el caso del Al.
Los resultados de nuestras investigaciones son dificiles de contrastar en la
bibliografia dado lo prolongado de nuestros ensayos hasta 13 meses, siendo
habitual resultados hasta los 3 6 6 meses. En este sentido este trabajo es
pionero y a pesar de los tiempos de ensayo largos sélo se ha llegado hasta el
60% de la biodegradacion del material, seria aconsejable continuar la
experimentacion hasta la biodegradacion total del material implantado y analizar

sus implicaciones sistémicas y toxicoldgicas.

Las concentraciones de trazas de Mg, Mn, Zn y F, en los niveles
alcanzados y en los 6rganos analizados en este trabajo, no producen efectos

sistémicos ni toxicologicos en el modelo animal planteado.

El Al, elemento al que se ha prestado especial atencion por su toxicidad a
nivel del sistema nervioso central, no ha alcanzado en el cerebro
concentraciones estadisticamente significativas, siendo mayoritariamente

eliminado por el rifién.
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6 CONCLUSIONES
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De todos los materiales de base magnesio ensayados, por sus propiedades
mecanicas y de resistencia a la corrosion, la aleacién AZ31 ha resultado la

mas idonea para su posible empleo como material de osteosintesis.

La aleacion AZ31 con recubrimiento de MgF, ha demostrado buena

biocompatiblidad en cultivo celular con pre-osteoblastos y fibroblastos.

Tras largos tiempos de insercion (13 meses), con un 60% de
biodegradacion de la AZ31, se ha producido la acumulacion de trazas de
Mg, Al, Zn y Mn en todos los 6rganos estudiados, pero sélo de manera
significativa en el caso del Al, del que se ha retenido en los 6rganos

estudiados unicamente el 3,95% de todo el Al presente en el implante.

Ni la presencia de una fractura ni la modificacién superficial del implante
con MgF; han variado la concentracion de las trazas metélicas acumuladas

en los 6rganos estudiados.

La respuesta local, sistémica y toxicologica a la insercion del implante de la
aleacion AZ31 permite afirmar que en el disefio animal planteado, esta
aleacion ofrece buenas posibilidades para ser usada como material de

osteosintesis.
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