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|. RESUMEN

INTRODUCCION: Los fosfatos calcicos son utilizados como cementos Gseos y
ceramicas bioactivas y biodegradables, siendo los candidatos idéneos para su empleo
como andamios en la regeneracion Osea. Su uso dentro del sistema binario fosfato
tricélcico - silicato dicalcico puede mejorar su funcién dado que los iones de silicio
mejoran la bioactividad del implante, la osteopromocién celular y su funcién como
soporte, pudiendo actuar como un sustituto del injerto 6seo. El objetivo de nuestro
trabajo consistio en disefiar, sintetizar y caracterizar “in vivo” un material ceramico
poroso bifasico de composicion Nurse’s A Phase - Silicocarnotita dentro del sistema
binario fosfato tricalcico - silicato dicélcico, utilizando un modelo animal, con vistas a
su potencial aplicacion clinica como sustituto del injerto éseo aut6logo en el campo de

la cirugia reconstructiva 6sea.



Resumen

MATERIAL Y METODOS: Se han utilizado 16 conejos de raza Nueva Zelanda,
distribuidos aleatoriamente en 4 grupos correspondientes a los 4 periodos de estudio
establecidos (1, 3, 5y 7 meses).

La cirugia de implantacion se realizo en metafisis proximal de tibia, mientras que en la
contralateral se realiz6 un defecto 6seo control (sin material). Al final de cada periodo
de estudio, los animales fueron eutanasiados con una sobredosis de Pentobarbital sodico
via intracardiaca previa sedacion. A las muestras dseas extraidas se les realizo estudio
radiologico con radiologia simple (RXs) y micro-tomografia computerizada (micro-TC)

y, posteriormente, un estudio anatomopatolégico e histomorfométrico.

RESULTADOS: En el estudio mediante RXs se pudo apreciar que la cortical externa
formada sobre el defecto 6seo presentaba una densidad calcica similar a la cortical
adyacente. El implante presentaba una disminucién generalizada evidente de la
densidad radiolégica con trabéculas 6seas que parecian introducirse en su interior.

El estudio con micro-TC puso de manifiesto la reabsorcion, en volumen, del 70% del
material implantado al finalizar el estudio, asi como un incremento progresivo del hueso
en el interior de la laguna ésea experimental practicada.

En el estudio anatomopatoldgico se observo que algunos fragmentos del material
implantado habian sufrido una reabsorcion casi total. El tejido 6seo, con grandes
trabéculas neoformadas bien ordenadas, empezaba a ser sustituido en su periferia por
médula 6sea hematopoyética de caracteristicas normales. No se observo tejido fibroso
en la interfase hueso-material. Las visceras estudiadas no presentaron alteraciones
anatomopatologicas.

En el estudio histomorfométrico se constatdé un incremento del 20% en la cantidad de
hueso neoformado en el grupo implantado, frente a un 7% en el grupo control, asi como
un aumento progresivo en el contacto del hueso con el implante, al mismo tiempo que
permitio cuantificar la reabsorcion del implante a lo largo de todo el estudio. El defecto
cortical quedd reparado en un 93% al final del estudio en las tibias implantadas frente al

67% observado en los controles.



Resumen

CONCLUSIONES: La existencia de crecimiento dseo asociado a una inexistente
respuesta inflamatoria en todos los periodos de estudio demuestran que el material
implantado de composicion Nurse A - Silicocarnotita es biocompatible, al mismo
tiempo que facilita el crecimiento 6seo tanto en la periferia como en el interior del
material, sin apreciarse tejido d6seo fibroso en la interfase hueso-material, lo que
demuestra su capacidad de osteointegracion. Por otro lado, el material sufre un proceso
de reabsorcion progresiva a lo largo del estudio sin que se originen productos
intermedios. Por todo ello, a ceramica objeto de estudio puede ser considerada como
una alternativa dentro de los sustitutos 6seos en el campo de la cirugia Osea

reconstructiva.

PALABRAS CLAVES: fosfato tricalcico, silicato dicalcico, sustitutos 6seos,

histomorfometria, micro- tomografia computerizada, estudio “in vivo”.
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Il. INTRODUCCION

A lo largo de la Historia de la Medicina, los profesionales que han tratado la
patologia 6sea han tenido que enfrentarse a una serie de problemas de dificil resolucion,
siendo uno de los méas destacados los defectos Oseos locales que aparecen como
resultado de un tejido 6seo enfermo (infecciones, resecciones tumorales) o un

traumatismo de gravedad.

Para solventarlo se han empleado injertos dseos autdlogos, aloinjertos vy

Xenoinjertos, asi como variantes sintéticas.

Sin embargo, ninguno de estos materiales esta exento de problemas, por lo que
es necesaria la busqueda de nuevos materiales denominados genéricamente como
sustitutos 0seos, con el objetivo de conseguir una integracion biologica correcta entre el

material y el anfitrion.



Introduccion

La resurgente utilizacion de los materiales de fosfato célcico como implantes
6seos a lo largo de las dos Ultimas décadas ha permitido estudios sistematizados de los
mecanismos que caracterizan la respuesta biologica a dichos compuestos.

Estos materiales han sido englobados en el concepto de biomateriales ceramicos,
propuesto por la Sociedad Europea de Biomateriales en 1.986, definiéndolos como

materiales inorganicos no metalicos, en fases amorfas, poli o monocristalinas.

En nuestro estudio hemos implantado un compuesto bifasico de composicion
Nurse A — silicocarnotita dentro del sistema fosfato tricalcico — silicato dicélcico, en
defectos dseos realizados en tibias de conejos, valorando el grado de biodegradacion y

osteointegracion, asi como la neoformaciéon de tejido 6seo en torno al mismo.

10
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1. ANTECEDENTES

Durante siglos se ha estudiado la posibilidad de realizar la sustitucion del tejido
6seo, remontandose los primeros conocimientos a la Edad de Bronce, cuando se
realizaron rellenos de defectos en craneos mediante autoinjerto®.

Sin embargo, ha sido durante el transcurso de los cien Gltimos afios cuando esta
disciplina sufre un espectacular avance. Esto se debe al desarrollo de nuevas
tecnologias, asi como al avance continuo que estd experimentando el conocimiento
cientifico en este tiempo, haciendo posible la extension de la aplicabilidad de una
amplia gama de materiales, tanto naturales como sintéticos, en muchos campos de la

medicina moderna.

La primera referencia sobre el tratamiento de pérdidas de tejido 6seo que esta
recogida en la bibliografia se remonta a 1668, cuando un cirujano holandés, Job van
Meek’ren, describié el tratamiento de un defecto 6seo en el craneo de un soldado
implantando un fragmento de craneo obtenido de un perro. Curiosamente, este injerto se
retird dos afios mas tarde a peticion del paciente para que se le permitiera de nuevo el

acceso a su iglesia, que lo habfa excomulgado por ser portador de un xenoinjerto.?

13
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En 1894, Stachow realiz6 experimentos en ovejas, rellenando una serie de
defectos 6seos con yeso de Paris, cemento, gutta percha (obtenido del latex de arboles
de Malasia) y amalgama de plata, observando que el yeso de Paris era el unico material

que prometia unos efectos beneficiosos sobre la curacién de dichos defectos.?

Posteriormente, desde que se describié el importante papel del fosfato célcico
(FC) en la fraccion inorganica de los tejidos duros del organismo humano, como huesos
y dientes, diversos autores han considerado estas sales como una sustancia capaz de
influir sobre el proceso de reparacion del tejido éseo. Albee y Morrison fueron los
primeros en comunicar el empleo de este material en 1920, realizando experimentos en
conejos mediante la reseccion de 5 mm de diafisis radial, e inyectando lcc de una
suspension de fosfato tricalcico (TCP) en agua destilada en el orificio. Mientras que el
radio contralateral, utilizado como control, tard6 42 dias en crear un puente 6seo, en los

tratados con TCP se observo el puente en 31 dias®.

Desde entonces se han ido desarrollando distintos tipos de injertos, y fabricando
diferentes materiales biocompatibles (biomateriales), estudiando sus ventajas e
inconvenientes tras la implantacion, ya que la necesidad de sustitucion ésea es comun
en Cirugia Ortopédica y Traumatologia, asi como en Neurocirugia, Cirugia Maxilofacial

y Odontologia.

La primera definicion de biomaterial se establecié en una Conferencia de la
Sociedad Europea de Biomateriales en Chester (Reino Unido) en 1986, considerando
como tal a aquel material no vivo usado como dispositivo medico y cuya finalidad es

interactuar con un sistema biolégico®.

Esta definicion se fue desarrollando con el paso del tiempo hasta llegar a una
mucho mas amplia surgida del consenso de especialistas en 1991, también en Chester.
Desde entonces se considera como biomaterial cualquier material disefiado para actuar
interfacialmente con sistemas bioldgicos, con el fin de evaluar, tratar, aumentar o

sustituir algin tejido, 6rgano o funcién del cuerpo®.

14
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Los biomateriales, por tanto, pueden constituir una alternativa a la utilizacion de
autoinjertos y aloinjertos en la regeneracion 6sea, por lo que deben poseer propiedades
mecanicas similares al hueso y carecer de respuesta inmunitaria en el momento de su

integracion en los medios biologicos.

Es por ello que la eficiencia de un biomaterial que se considere sustituto dseo
debe ser evaluada a través de los resultados preclinicos y clinicos a medio y largo plazo,

con el fin de poder definir las indicaciones precisas para cada material.

1. EL TEJIDO OSEO

1.1. COMPOSICION, ESTRUCTURA Y FUNCION

El tejido dseo es el principal componente del esqueleto, y desempefa
importantes funciones como:
— Proteccion de drganos vitales.
— Alojamiento de la médula 6sea hematopoyética.
— Soporte de la musculatura y otros tejidos blandos.
— Sistema de palancas que amplia las fuerzas generadas por la contraccion
muscula.

— Deposito de calcio, fosfato y otros iones.

A pesar de su dureza y resistencia, el hueso es un tejido dinamico que esta en
constante proceso de renovacion. Al igual que el resto de tejidos conjuntivos, esta
formado por una matriz extracelular donde se encuentran los distintos tipos celulares,
estando los componentes extracelulares calcificados. Asi, segun la densidad de la
matriz extracelular, el hueso puede ser compacto (gran densidad) o esponjoso (baja
densidad). Ambos tipos son adyacentes, sin poder apreciar un limite claro que los

separe.

15
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Los huesos poseen un revestimiento interno (endostio) y externo (periostio),

compuesto de tejido conjuntivo con células osteogénicas y una amplia red de vasos.

Sus principales funciones son la nutricion del tejido éseo y el suministro de células

para su crecimiento y regeneracion.

A. MATRIZ EXTRACELULAR

La matriz Gsea tiene una gran resistencia y estabilidad, y esta

formada por dos componentes:

Componente orgéanico: proporciona la forma del hueso y
contribuye a su capacidad para resistir tensiones. Esta compuesto
principalmente por colageno de tipo I, asi como pequefias cantidades
de colageno tipo V y XII, constituyendo entre todos ellos el 90% de
la matriz. EI 10% restante estd formado por glucoproteinas no
colagenas que participan en la organizacion de la matriz, la
mineralizacion del hueso y el comportamiento de las celulas. Estas
proteinas incluyen la osteocalcina, osteonectina y sialoproteina,
implicadas en la adhesion celular, fosfoproteinas implicadas en el
inicio de la mineralizacion, y pequefios proteoglicanos como el
biglicano y la decorina (Figura 1). También contiene factores de
crecimiento tales como las proteinas morfogenéticas del hueso
(BMPs) e interleucinas 1 y 6 (IL 1-6) entre otras.

Componente inorganico: proporciona la resistencia a la
compresion. Sirve de reservorio de iones y proporciona al tejido éseo
la mayor parte de su rigidez y resistencia’. Aproximadamente el 99%
del calcio, el 85% del fosforo, y entre el 40-60% del sodio y
magnesio del organismo estan asociados a este componente

inorgénico o fase mineral del hueso®.
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Figura 1: Imégenes con inmunofluorescencia obtenidas mediante técnicas de

inmunohistoquimica de los diferentes componentes de la matriz extracelular.

(A) Células expresando colageno I. (B) Osteocalcina. (C) Osteopontina. (D)
Heparansulfato. (E) Fibras de colageno sintetizadas. (Magnificacion 10X)

. CELULAS DEL TEJIDO OSEO

El tejido Gseo contiene pocas células por unidad de volumen,
contrariamente a lo que ocurre en el resto de tejidos conjuntivos®. Estas
celulas llevan a cabo las funciones de formacion, reabsorcion, reparacion
del hueso y homeostasis mineral. Se originan a partir de dos linajes

celulares®:
— Mesenquimal: da lugar a:

a) Preosteoblastos o células osteogénicas: residen en el endostio,
periostio y médula 6sea®. Tienen una forma irregular y son
mononucleadas. Se mantienen en estado indiferenciado hasta que
son estimulados, momento en el que proliferan y se diferencian a

osteoblastos; esto ocurre, por ejemplo, después de una fractura.

17
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b) Osteoblastos (Figura 2): se encuentran en la superficie de los

huesos en crecimiento y, cuando estadn activos, les rodea una
laguna de componente organico de la matriz, llamada osteoide,
que los separa de la matriz mineralizada. Son los responsables de
la sintesis y secrecion de la fase organica de la matriz Osea,
produciendo colageno de tipo | y glucoproteinas®™. Los

osteoblastos activos pueden seguir tres destinos™:

e Permanecer en la superficie del hueso manteniendo una
actividad sintética baja.

e Dar lugar a los osteocitos de superficie, rodearse de matriz
mineralizada, y dar lugar a los osteocitos, con los que
mantienen contacto a través de los canaliculos.

e Desaparecer de los lugares de formacion oOsea.

Osteoblastos inactivos o osteocitos de superficie: tienen forma
alargada y extensiones citoplasmaticas que penetran en la matriz
6sea y contactan con las extensiones citoplasmaticas de los
osteocitos. Su funcion es la de atraer a los osteoclastos mediante
la reabsorcion del osteoide que cubre la matriz mineralizada a
sitios especificos, y estimularlos para que lleven a cabo la

reabsorcion dsea'’.
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Figura 2: (A) Microfotografia de tejido 6éseo neoformado con osteoblastos periféricos y
osteocitos redondeados. Un osteoclasto multinucleado puede observarse en la superficie
superior (H-E, 200X).

(B) Microfotografia de Microscopia Electronica de Transmision (MET) donde se observa
un osteoblasto junto a un &rea de osteoide calcificado (Mi) (Magnificacion 10.000X). (C)
Microfotografia de Microscopia Electronica de Barrido (SEM) de un osteoblasto sobre
una red de fibras de colageno (Magnificacion 5.500X).

d) Osteocitos (Figura 3): representan el 90% de las células 6seas del
esqueleto maduro. Estan alojados en lagunas de matriz Gsea
mineralizada, y conectan entre si mediante prolongaciones
celulares™. Las interconexiones entre osteocitos, osteoblastos y
osteocitos de superficie permiten que esta red celular detecte, por
ejemplo, la deformacién del hueso, coordinando la formacion y
reabsorcion del hueso, asi como el flujo de iones entre la matriz
6sea y los fluidos extravasculares del hueso.

19
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Figura 3: (A) Microfotografia mediante MET de osteocito rodeado de matriz
extracelular mineralizada. El reticulo endoplasmatico (Er) es escaso y el aparato de
Golgi (G) no esta bien desarrollado. Las irregularidades de la superficie corresponden a
las prolongaciones celulares mediante las cuales se conectan con otras células (flecha
blanca). (B) Una prolongacion celular va entrando a un canaliculo a través de la matriz
extracelular mineralizada (EMM) en la zona superior izquierda de la imagen (cabeza de

flecha blanca). (Magnificacion 10.000X)

— Hematopoyético: da lugar a:

a)

b)

Preosteoclastos: son precursores mononucleares de la médula
6sea que se encuentran en la médula o en la sangre. Al ser
estimulados proliferan, migran al tejido 6seo y se fusionan, dando

lugar a los osteoclastos.

Osteoclastos (Figura 4): son multinucleados, y presentan gran
nimero de mitocondrias y lisosomas en su citoplasma®. Se
encuentran en los lugares de reabsorcion del hueso. Para destruir
la matriz Gsea, los osteoclastos se unen a la superficie del hueso,
formando un espacio cerrado entre la célula y el hueso. A la vez,
sus endosomas contienen bombas de protones de membrana que
migran a la zona celular mas cercana al hueso y se insertan en la
membrana; esto provoca que baje el pH en el espacio existente
entre el osteoclasto y el hueso, solubilizando la fase mineral del

mismo*. Para degradar la fase organica del hueso los osteoclastos
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secretan proteasas &cidas y fagocitan fragmentos de matriz, que
iran degradando en las vacuolas citoplasmaticas. Una vez han
completado la reabsorcion, se dividen en mdltiples células
mononucleares a la espera de ser reactivadas para formar nuevos

osteoclastos.

Figura 4: (A) Microfotografia de osteoclasto multinucleado en superficie trabecular
(H-E, 200X). (B) Microfotografia de SEM de osteolastos (flecha negra) destruyendo las
fibras de colageno (Col) durante el proceso de remodelado y (C) resultado final.

(Magnificacion, barra 20 pm).

C. TIPOS DE TEJIDO OSEO

Desde el punto de vista histoldgico se distinguen dos tipos con la

misma composicion aunque de diferente densidad®:

Hueso compacto: 10% de porosidad. Forma aproximadamente el
80% del esqueleto adulto™, y contiene en su interior a la médula dsea
hematopoyética. Se organiza en columnas dseas paralelas que constan
de capas concéntricas dispuestas alrededor de un canal central (canal
de Havers) que contiene vasos sanguineos, linfaticos y nervios,
constituyendo asi una osteona, unidad funcional del tejido 6seo
(Figura 5).

21
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Figura 5: Microfotografia de tejido 6seo compacto donde se pueden apreciar
las osteonas (circulo), los canales de Havers (flecha) y lineas de cementacion
(cabeza de flecha).

(Tricromico de Masson, 12.5X).

Hueso esponjoso: 50-90% de porosidad. Esta compuesto por una
red de trabéculas dseas separadas por espacios laberinticos
comunicados que alojan en su interior a la médula Osea
hematopoyética. Las células se encuentran en las trabéculas
disponiéndose en su superficie, pudiendo estar influenciadas por las
células de la médula ésea, a diferencia de lo que ocurre en el hueso
compacto donde la mayoria de las células estan completamente
rodeadas de matriz. Es por ello que el hueso esponjoso tiene una tasa
metabdlica y de remodelacion mas elevada que el hueso compacto.
(Figuras 6y 7).
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Figura 6: Microfotografia de tejido 6seo esponjoso donde se pueden
apreciar las trabéculas éseas (flecha) rodeando a la médula 6sea
hematopoyética (asterisco). (H-E, 4X).

Figura 7: Microfotografia de SEM de tejido dseo esponjoso desprovisto de
médula 6sea hematopoyética, donde se pueden apreciar las trabéculas
Oseas.

(Magnificacion, barra 4mm).
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Al ser la resistencia a la compresion proporcional a la densidad,

ésta es diez veces mayor por unidad de volumen en el hueso compacto que

en el esponjoso.

Los huesos también pueden clasificarse segun su morfologia:

Huesos largos: sus extremos o epifisis estan formados por hueso
esponjoso, rodeados por una delgada capa superficial de tejido 6seo
compacto, y la porcion central o diafisis esta formada casi totalmente
por hueso compacto que proporciona gran resistencia a la torsion. Son,
por ejemplo, el fémur, la tibia, el radio, o el humero.

Huesos cortos: tienen el centro compuesto por hueso esponjoso, y se
encuentran recubiertos en toda su periferia por una capa de hueso

compacto. Son, por ejemplo, los huesos del carpo y el tarso.
Huesos planos: estan formados por dos capas de hueso compacto

separadas por hueso esponjoso. Son, por ejemplo, las costillas, el

iliaco, y los huesos de la boveda craneal.

Por otro lado, segun la orientacion de sus fibras de coladgeno se

diferencian:

Hueso primario o inmaduro: forma el esqueleto del embriéon que
posteriormente se va reabsorbiendo y reemplazando por hueso
laminar. Las fibras de colageno se disponen irregularmente. Tiene una
tasa metabodlica superior a la del hueso laminar, y mas osteocitos.
Ademas, debido al alto contenido celular y de agua, es més flexible y

elastico. Salvo ciertas excepciones, como son los tendones, ligamentos
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y suturas craneales, el hueso inmaduro raramente esta presente en el
esqueleto humano a partir de los 5 afios de edad. Sin embargo,

también puede aparecer en respuesta a lesiones dseas.’

— Hueso secundario o laminar: en él las fibras de coladgeno estan
organizadas en laminas que pueden permanecer paralelas las unas a
las otras o disponerse en capas concéntricas en torno a los conductos
por los que discurren los vasos sanguineos, formando los
denominados  sistemas de Havers. [Estos sistemas estan
interconectados a lo largo de su trayecto mediante canales de menos

didmetro, denominados canales de Volkmann (Figura 8).
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Figura 8: Esquema de la microestructura del hueso secundario o laminar.
llustracién de Anatomy & Physiology. http://cnx.org/content/col11496/1.6/.
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1.2. FO

RMACION Y REGENERACION DEL HUESO

A. OSTEOGENESIS

emb

El tejido 0seo se forma a partir del tejido conjuntivo preexistente. En el

rion se observan dos tipos de osteogénesis:

a) OSIFICACION INTRAMEMBRANOSA

26

Es el proceso mediante el cual se forman los huesos planos del
craneo y parte de la mandibula.

Empieza cuando el tejido conjuntivo se condensa en una capa muy
vascularizada, en la cual las células se unen por largas prolongaciones y
depositan fibras de colageno orientadas al azar en el espacio intercelular
(Figura 9-A)

En primer lugar aparecen unas trabéculas de matriz 6sea mas
densas que tienden a depositarse en puntos equidistantes de los vasos,
formando una estructura retinacular. Paralelamente se producen cambios
en las células del tejido conjuntivo vecino, las cuales se sitlan en la
superficie de las trabéculas. Estas células dan lugar a osteoblastos que
depositardn nueva matriz 6sea, permitiendo asi el engrosamiento de las
trabéculas. Los osteoblastos también secretan glucoproteinas de la matriz y
moléculas de colageno, que formaran una red de fibras dispuestas al azar.
Este primer hueso formado es el hueso primario o inmaduro. La matriz
Osea depositada por los osteoblastos se mineraliza posteriormente, y
algunos osteoblastos dan lugar a osteocitos que quedaran atrapados en esta
matriz, manteniendo el contacto con los osteoblastos mediante delgadas
prolongaciones llamadas canaliculos, que quedan rodeados de matriz
6sea®™ (Figuras 9-B y 9-C).
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En las zonas de hueso inmaduro destinadas a dar lugar a hueso
compacto las trabéculas contintan engrosandose hasta que desaparecen
practicamente los espacios que rodean los vasos, y las fibras de colageno
de las capas del hueso depositadas sobre las trabéculas se ordenan. En las
zonas destinadas a dar hueso esponjoso termina el engrosamiento de las
trabéculas y el tejido vascular interpuesto se transforma en

hematopoyético™® *” (Figura 9-D).

El tejido conjuntivo que rodea al hueso en crecimiento se condensa
formando periostio, mientras que los osteoblastos situados en la superficie

de las trabéculas daran lugar a las células osteoprogenitoras.

Células

; mesenquimales

Fibras de /— Osteoide
S colageno ) — Osteoblasto
Centro de o .
i = steocito
osificacion
Nueva
——— | matriz 6sea

&Osteoide
A Osteoblasto

B
7—— Formacion __Periostio
de periostio fibroso
o U/ £ > < | » - 0 . N—Osteoblastos
<? B\ 4 // - N ? . Hueso
~ i 4 > - f T compacto
€ \ )
i _ Trabéculas Le” o S e c é
. \ d : ‘ \ y
p P 3 =
[ @ > — L Hueso
= Vasos esponjoso
c sanguineos D

Figura 9: Osificacion intramembranosa. (A) Grupos de células
mesenquimales en la periferia, y formacion del centro de osificacion. (B) El
osteoide secretado atrapa a los osteoblastos, que dan lugar a los osteofitos.
(C) Formacién de las trabéculas y el periostio. (D) El hueso compacto se
sitla superficial al hueso esponjoso, y los vasos sanguineos se condensan en
el tejido hematopoyético.
llustracion de Anatomy & Physiology. http://cnx.org/content/col11496/1.6/.
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b) OSIFICACION ENDOCONDRAL

28

Es el proceso mediante el cual se forman los huesos de la base del

créneo, la columna vertebral, la pelvis y las extremidades.

En una primera fase los condrocitos de la parte central del hueso se
hipertrofian y acumulan glucdgeno en su interior, formando asi el centro
de osificacion endocondral™® . La matriz cartilaginosa se reduce y en ella
se deposita fosfato de calcio, provocando que los condrocitos hipertroficos

se degeneren y mueran®® (Figuras 10-A y 10-B).

Paralelamente se activa la capacidad osteogénica de las células del
pericondrio (membrana de tejido conjuntivo que rodea al cartilago), que
depositan una delgada capa de tejido 6seo alrededor de la parte central del
hueso, dando lugar al periostio (Figura 10-C). Los vasos sanguineos del
periostio crecen hacia la diafisis e invaden la matriz cartilaginosa,
ramificandose y formando asas capilares que se extenderan hacia los

extremos del cartilago calcificado (Figura 10-D).

Posteriormente se produce la migracion de células progenitoras al
interior del cartilago, que daran lugar a los elementos hematopoyéticos de
la médula 6sea o a los osteoblastos. Estos se disponen sobre las espiculas
de matriz cartilaginosa calcificada y depositan matriz sobre ella, formando

trabéculas Gseas™.
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Figura 10: Osificacion endocondral. (A) Las células mesenquimales se diferencian en
condrocitos. (B) Formacién del pericondrio. (C) Los vasos sanguineos penetran en el
cartilago. El pericondrio se transforma en periostio. Formacion del centro de
osificacion primario. (D) El cartilago y los condrocitos contintan desarrollandose. (E)
Formacion del centro de osificacion secundario. (F) El cartilago permanece en la placa
epifisaria y en la superficie articular como cartilago articular.

[lustracion de Anatomy & Physiology. http://cnx.org/content/col11496/1.6/.
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En una segunda fase los condrocitos de las epifisis se hipertrofian y
dan lugar al centro de osificacion epifisario. Los vasos sanguineos y el
tejido osteogénico del pericondrio invaden estas zonas, estableciendo asi
los centros de osificacion secundarios (Figura 10-E). La expansion de los
centros secundarios sustituye todo el cartilago epifisario salvo el cartilago
articular y la placa epifisaria de crecimiento (Figura 10-F). Asi, el
crecimiento en longitud de los huesos es el resultado de la multiplicacién
continuada de las células cartilaginosas de la placa epifisaria, que son
sustituidas por hueso a medida que se alejan de la misma®. La
proliferacion de condrocitos ira disminuyendo hasta cesar al final del
crecimiento, por lo que se produce una sustitucion de tejido cartilaginoso

por hueso que concluye en la eliminacion de la placa epifisaria.

Los huesos en crecimiento mantienen préacticamente la misma
forma externa desde el desarrollo fetal hasta la vida adulta, aunque van
cambiando continuamente su organizacién interna. La forma externa se
mantiene gracias a un continuo remodelado de la superficie, con depdsito

de hueso en algunas zonas y reabsorcion en otras?.

B. MINERALIZACION

No se produce inmediatamente después de la sintesis de la matriz 6sea.

Este proceso se desarrolla en cuatro etapas:

a) MODIFICACION DE LA MATRIZ

En esta primera fase se produce un aumento en la concentracion
extracelular de calcio y fosfato, asi como en la sintesis de fosfoproteinas,
glucoproteinas y sialoproteinas. También aumenta la actividad de la
fosfatasa alcalina y de las enzimas relacionadas con la hidrolisis y

transporte de fosfato®.
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b) NUCLEACION
En este periodo se produce un cambio de estado entre las distintas
formas de fosfato calcico presentes en la matriz controlado por el colageno
tipo 1. De este modo se forman varios intermediarios de la hidroxiapatita
(HA) que posteriormente se ensamblan jerarquicamente, dando lugar a la
HA %2,

c) CRECIMIENTO
La concentracion local de calcio y fosfato disminuye. Una vez
formados los primeros cristales de hidroxiapatita y otros fosfatos de calcio
se forman cristales adicionales de hidroxiapatita en la superficie de los
primeros. La orientacion de estos cristales queda determinada por la

organizacion de la matriz de colageno®.

d) REMODELACION
Finalmente, la actividad de los osteoclastos permite la
remodelacion del hueso y el mantenimiento de su estructura (Figura 11).

Este proceso estara controlado por®:

— Hormonas reguladoras del calcio: hormona paratiroidea (PTH) y 1,25
dihidroxivitamina D3 (calcitriol).

— Hormonas sistémicas: tiroxina, insulina, calcitonina, andrégenos,
estrogenos, hormona del crecimiento (GH) y glucocorticoides.

— Factores de crecimiento: epidérmico (EGF), derivado de plaquetas
(PDGF), insulinico (IGF), transformante beta (TGF-R3), de crecimiento
endotelial vascular (VEGF) y BMPs.

— Factores locales producidos por las células del tejido Oseo:

prostaglandinas.
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Figura 11: Microfotografia de SEM en la que se observa un frente de
remodelacién dejando expuestas las fibras de colageno.
(Magnificacidn, barra 50 pm)

C. REPARACION

Después de una fractura se produce una hemorragia local por lesion de
los vasos sanguineos, destruccion de la matriz, y muerte de células dseas. El
coagulo formado por la hemorragia se organiza mediante tejido conjuntivo que
se va volviendo cada vez mas denso. Ese tejido da lugar a fibrocartilago, que
constituird el callo fibrocartilaginoso, que a su vez rellenard el espacio

existente entre los extremos de la fractura®.

La formacion de hueso comienza al activarse las células
osteoprogenitoras del periostio y el endostio®. Estas células depositan matriz
Osea que formara una red de trabéculas (callo dseo) alrededor del callo

cartilaginoso.
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Al igual que ocurre en la osificacion endocondral, la osificacion del callo
cartilaginoso se realiza mediante su sustitucion gradual por hueso.
Posteriormente, el hueso esponjoso formado en los dos fragmentos se une y se

produce una reorganizacion interna que da lugar al hueso compacto.

Si hay buena aproximacion de los fragmentos de la fractura el hueso
puede unirse sin necesidad de formacion de callo. Si la formacién es deficiente
0 no existe, la reparacion puede tener lugar solamente en forma de union

fibrosa relativamente débil.

2. TRATAMIENTO DE LAS LESIONES DEL
TEJIDO OSEO

Debido a su estructura altamente compleja y a las variadas funciones que realiza,
las lesiones en el tejido 6seo son comunes. Algunas de estas lesiones se curan
espontaneamente mediante el proceso natural de reparacion del tejido 6seo descrito
anteriormente, mientras que otras necesitan tratamiento mas o menos complejos

dependiendo de sus caracteristicas anatomopatoldgicas.

Algunas de las fracturas que no llegan a curar espontaneamente se pueden tratar
de forma conservadora, sin necesidad de llevar a cabo una intervencion quirdrgica,
utilizando dispositivos inmovilizadores externos como pueden ser los yesos o los
distintos tipos de oOrtesis conformadas. Sin embargo, en determinados casos este
tratamiento no es suficiente, y se recurre a la fijacion interna de la fractura utilizando
alguno de los numerosos métodos de osteosintesis existentes, tanto externos (fijadores
externos monolaterales, biplanares, circulares o hibridos) como internos (clavos, placas,

agujas, etc.) para la estabilizacion del foco de fractura.

Aun asi en determinadas ocasiones es preciso un tratamiento complementario,

debido a una interposicion de tejidos blandos en el foco de la fractura (especialmente en
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tratamientos conservadores o técnicas percutaneas), fijacion incorrecta de la fractura,
pérdida de masa 6sea (por conminucion u osteolisis) 0 un aporte sanguineo deficitario,
que pueden dar lugar a un fracaso en el proceso de regeneracion tisular que requieran la
utilizacion de un aporte bioldgico por medio de un injerto de hueso o la implantacion de
sustitutos 6seos. Este escenario puede ocurrir, ademas de en casos de fracturas, en
aquellas situaciones clinicas en las que es preciso llevar a cabo grandes resecciones de

tejido 6seo, como en el caso de exéresis tumorales o en infecciones.

3. FISIOLOGIA DEL INJERTO OSEO

La biologia de los injertos 6seos, y por tanto de sus sustitutos, se puede estudiar
a partir de la comprension de los procesos que tienen lugar durante la formacion del

hueso®* 2

y desctiros anteriormente. Tres propiedades deben concurrir en un material
que se considere Optimo para influir de modo favorable en el proceso de regeneracion

0sa; éstas son:

A. OSTEOCONDUCCION

Es el proceso por el cual el tejido 6seo neoformado crece de modo
centripeto desde la superficie del material y coloniza de modo progresivo el
interior del mismo, comportandose éste como una estructura porosa en 3D
pasiva que facilita este crecimiento. EI mecanismo se basa en una infiltracion
centripeta vascular, y mas tarde celular, del material desde el tejido 6seo

adyacente (lecho receptor).

B. OSTEOINDUCCION
Es el fendmeno por el que una sustancia de origen proteico es capaz de
inducir el reclutamiento de células madre mesenquimales y la diferenciacion de
las mismas en osteoblastos encargados de la formacion de tejido déseo. Este

proceso se ve facilitado por la presencia, en el caso del injerto 6seo, de factores
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de crecimiento, principalmente de BMPs y otros como el VEGF, factor de
crecimiento fibroblastico (FGF), TGF-B, etc.

C. OSTEOGENICIDAD

La proporcionan los elementos celulares tanto indiferenciados del
mesénquima  (celulas  precursoras  osteogénicas) como diferenciados
(osteoblastos) incluidos en el injerto, que son capaces de sobrevivir al trasplante

y sintetizar hueso nuevo en la zona receptora.

Estas tres propiedades son denominadas “Triada de la regeneracion dsea”
(Figura 12).

Células

"

Proteinas Material
osteoinductoras osteoconductor

Figura 12: Representacion esquematica de los elementos que componen la triada de la
regeneracion osea.
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4.

36

INJERTOS OSEOS (Tabla 1)

4.1. AUTOINJERTOS

El injerto 6seo autdlogo sigue siendo hoy en dia el patron oro en la

sustitucion o regeneracion 0sea.

El autoinjerto se obtiene de una zona donante del mismo paciente, bien

sea del mismo hueso o de otro.

Los injertos 6seos pueden ser, segin el tipo de tejido 6seo que
predomina, cortical, corticoesponjoso 0 esponjoso. En los dos primeros tipos
podemos hacer a su vez una subdivision libres o vascularizados, segun asocien o
no pediculo vascular que debe anastomosarse a un vaso proximo para garantizar

su supervivencia.

El autoinjerto presenta grandes ventajas respecto a otros materiales para

la reparacion dsea, aunque no estd exento de inconvenientes.

e Ventajas:
—  Aporta los tres elementos fundamentales para la regeneracion 0sea,
también conocidos como la triada de la regeneracion dsea:

» Osteoconduccion debida a la disposicion tridimensional de las
trabéculas 6seas en las que las células pueden proliferar.

» Osteoinduccién a través de las proteinas no colagenas de la
matriz Gsea, que actuan como factores inductores de las celulas
precursoras osteogénicas, facilitando su proliferacion vy
diferenciacion.

» Osteogénesis aportada por sus numerosas células madre

mesenquimales precursoras de osteoblastos.
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Es seguro y fiable para el paciente, con una minima incidencia de
infeccion, y la imposibilidad de transmision de enfermedades.
Biocompatibilidad 6ptima, evitando la respuesta inmunogénica.

Econdmico, ya que no hay gastos de fabricacion ni conservacion.

Inconvenientes:

Complicaciones en la zona donante: dolor cronico por formacion de
tejido heterotopico®, fracturas, cicatriz, lesién nerviosa o vascular,
pérdidas sanguineas, hematomas e infeccién, entre otras®” %,

Mayor tiempo quirdrgico.

Reabsorcion con el tiempo, en mayor o menor grado, de los
autoinjertos libres®.

La mayor parte del componente celular no sobrevive tras el
trasplante®.

Necesidad de equipo médico especializado en el caso de los injertos
0seos vascularizados.

Reserva 6sea limitada para intervenciones quirdrgicas en las que se

necesitan grandes cantidades de injerto.

Mencion especial en este grupo merece la inyeccién aislada de médula

Osea autologa extraida por puncion directa de la cresta iliaca y seguidamente

aplicada en el defecto 6seo a reparar, en concreto en los casos de pseudoartrosis

atroficas de tibia®,

Otros procedimientos con igual fundamento consisten en la separacion

por gradiente de densidades de células mononucleadas de la médula ésea,

importantes en la remodelacion 0sea, de otros elementos no deseables como son

los hematies y los polimorfonucleares. Asi mismo este proceso puede ser llevado

a cabo por filtracién de la capa leucocitaria. EI material resultante se puede

utilizar de forma aislada o en combinacion con matrices de diverso origen y

caracteristicas fisicoquimicas™'.
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Hoy en dia esta técnica puede llevarse a cabo de forma percutanea como
alternativa a la cirugia tradicional, disminuyendo las posibles complicaciones de

esta Gltima, y siendo un método simple, seguro, y con buenos resultados®.

Ademés tiene la ventaja de que, en caso de no producirse la
consolidacion Osea a pesar del tratamiento, esta técnica no interfiere en
estrategias terapéuticas posteriores como seria el uso o aplicacion de injertos

6seos U otras técnicas reconstructivas®,

4.2. ALOINJERTOS

Son los injertos procedentes de donantes humanos fallecidos. Al igual
que los autoinjertos, se pueden clasificar en corticales, corticoesponjosos o
esponjosos.

Hay distintos tipos de aloinjerto segun las técnicas de conservacion que

se aplican:

A. ALOINJERTO CONGELADO: en este caso el hueso se mantiene a
-70°C, con lo que disminuye su inmunogenicidad debido a la muerte celular,

sin variar con ello sus propiedades mecénicas.*

B. ALOINJERTO LIOFILIZADO: se elimina el agua del tejido congelado y
se envasa al vacio. Son los menos inmunogénicos pero empeoran Sus
propiedades mecanicas y presentan menor capacidad de osteoinduccion®®.
Ademas, su rehidratacion durante la cirugia puede favorecer la presencia de
fracturas micro o macroscoépicas que disminuiran ain mas la resistencia del

injerto.
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En cuanto a las ventajas y los inconvenientes generales de los aloinjertos:

Ventajas:

Biocompatibilidad.

Ausencia de complicaciones en la zona donante.

Menor tiempo quirdrgico.

Capacidad conductora gracias a su estructura porosa tridimensional, y
capacidad osteoinductora por los factores de crecimiento inmersos en
la matriz extracelular.

Posibilidad de sustituir grandes segmentos 6seos.

Inconvenientes:

Menor capacidad osteogénica por la pérdida celular durante la
manipulacion recibida tras la extraccion.

Incorporacion mas lenta, precisando estabilizaciones méas duraderas y
resistentes biomecanicamente®.

Mayor incidencia de infeccion y riesgo de transmision de
enfermedades.

Elevado gasto econémico debido a la necesidad de extraer, procesar,
almacenar y transportar el injerto en las condiciones adecuadas.
Disponibilidad variable segtn la cantidad de donantes y el acceso a un

banco de hueso.
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4.3. MATRIZ OSEA DESMINERALIZADA (MOD)

Es un material de estructura porosa tridimensional que actia como
andamiaje para el crecimiento 0seo, presentando ademas propiedades

osteoinductivas.

Se produce mediante el tratamiento de un aloinjerto con &cido
clorhidrico, consiguiendo asi extraer la mayoria de los componentes
mineralizados y reteniendo las proteinas colagénicas y no colagénicas, que

incluyen los factores de crecimiento 6se0®’.

Por tanto, presenta capacidad osteoinductora pero estd desprovisto de
resistencia estructural. Esta osteoinductividad serd mayor que la de los
aloinjertos, debido a la biodisponibilidad de los factores de crecimiento tras su
proceso de elaboracion.®*

La eficacia de la MOD para promover la neoformacion de tejido 6seo
depende de las soluciones empleadas en el procesado, el tiempo de
desmineralizacion, la temperatura empleada, el tamafio de las particulas de

matriz y el método de esterilizacion®®.

Ademas, la MOD requiere de un vector o transportador que puede influir
en sus propiedades inductoras segun el contacto con el mismo, pudiendo extraer
las BMPs con el paso del tiempo o, incluso, cambiar sus propiedades, alterando

asi la osteoinduccion.
La MOD se utiliza por tanto para promover la regeneracion 0sea en

defectos estables, debido a su débil resistencia estructural, asocidndose

generalmente a otros sustitutos 6seos.
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INJERTO Resistencia Osteoconduccion Osteoinduccion Osteogénesis
OSEO estructural
AUTOINJERTO
Esponjoso No +++ +++ +++
Cortical +++ ++ ++ ++
ALOINJERTO
Esponjoso
Congelado No ++ + No
Liofilizado No ++ + No
Cortical
Congelado +++ + No No
Liofilizado + + No No
MOD No + ++ No

Tabla 1: Comparativa de las propiedades de los distintos injertos 6seos.?*

5. BIOMATERIALES COMO SUSTITUTOS OSEOS

Una alternativa al uso de los injertos 0seos es la utilizacion de materiales
biocompatibles de diversa naturaleza capaces de reproducir, en mayor o menor medida,

las caracteristicas del tejido autélogo.

El sustituto 0seo ideal debe ser biocompatible, bioreabsorbible, osteoconductor,
osteoinductor, estructuralmente similar al hueso, facil de usar y coste-efectivo.
Cumpliendo esos parametros se han comercializado una gran cantidad de productos
disponibles para sus distintas aplicaciones en el campo de la cirugia ortopédica, cirugia
oral y maxilofacial.

Estos materiales pueden tener un origen natural o sintetico.
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5.1. BIOMATERIALES NATURALES

A. XENOINJERTO: en general proceden de hueso bovino, porcino o
equino, y lleva siendo estudiado desde los afios sesenta como potencial
sustituto 0seo. Precisan una preparacion compleja, con desproteinizacion,
eliminacion de agentes infecciosos y esterilizacion mediante radiacion
gamma; tras esto persiste una tasa variable de proteinas no colagénicas y de

colageno tipo I, pero con conservacion de su estructura esponjosa.®® 4

e Ventajas:
- Biocompatible.
- Estructura porosa que favorece la osteoconduccion.

- Propiedades mecanicas analogas a las del hueso esponjoso.

e Inconvenientes:

- Potencialmente inmunogénico.

- Riesgo de presencia de priones, lo que requiere rigurosos analisis
del tejido y tratamientos especificos para eliminar este tipo de
agentes infecciosos poco convencionales. Por tanto, sélo puede
comercializarse y utilizarse si obtiene previamente la calificacion
favorable del grupo de expertos de la OMS sobre seguridad

microbioldgica. **

B. COLAGENO: es la proteina mas abundante en la matriz Osea
extracelular. Las matrices de colageno se podrian incluir en los xenoinjertos,

ya que se producen por purificacion de colageno fibrilar bovino (tipo I).

e Ventajas:
- Biocompatible.
- Buen osteoconductor, capaz de proporcionar un ambiente favorable

tanto fisica como quimicamente para la regeneracién 6sea*’.
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e Inconvenientes:
- Baja resistencia a la compresion, menor que la del hueso esponjoso.

—  Potencialmente inmunogénico.

Debido a estas caracteristicas, esta siendo ampliamente estudiado como

vector de transporte de BMPs en defectos dseos™®.

La incorporacién de un compuesto coladgeno-cerdmica al autoinjerto

como suplemento ha obtenido distintos resultados** *°.

C. CORAL NATURAL.: se obtiene a partir del exoesqueleto del coral
marino, de los géneros Porite y Goniopora. El carbonato calcico del
exoesqueleto se transforma en HA mediante procesos realizados a alta
presidn y temperatura en una solucién acuosa de fosfato, permitiendo que el
material mantenga su microestructura. Se comercializa en forma de granulos
0 bloques. Actualmente se ensayan combinaciones de este material con
BMPs.*

e Ventajas:
- Buena osteoconductividad, asegurada por wuna red porosa
tridimensional interconectada, similar a la estructura del tejido 6seo
esponjoso”’.

- Bajo potencial de infeccion e inmunogenicidad®.

e |nconvenientes:

- Precio elevado.
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5.2. BIOMATERIALES SINTETICOS

Los biomateriales sintéticos ofrecen una alternativa a los materiales

naturales, presentando muchas ventajas, entre las que cabe destacar:

— Reproducibilidad de su creacion, debida a una composicion quimica
definida.

— Posibilidad de controlar, de manera independiente, sus propiedades

mecanicas, su velocidad de degradacion y su estructura.

Respecto al ultimo punto es importante destacar la opcién de poder dar
distintas formas al material, o que nos permite obtener dispositivos que se

ajustan a las caracteristicas y especificaciones de una lesion en concreto.

Ademas, la posibilidad de variar la velocidad de degradacion del material
nos permite individualizar los tratamientos. Esta es una ventaja de los materiales

sintéticos frente a los naturales.

Para tratar de comprender la evolucion de los biomateriales y su empleo en
la clinica de los altimos 60 afios, podemos clasificarlos en tres generaciones, que
no representan un orden cronolégico sino conceptual®®; cada generacién
representa una evolucion en los requisitos y las propiedades de los materiales
involucrados, pero cada nueva generacion no anula necesariamente el uso de las
anteriores™. De hecho, la investigacion actual se encuentra enfocada hacia los
materiales que, segln sus propiedades, se considerarian de primera o segunda

generacion.
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A. PRIMERA GENERACION: cuando los materiales sintéticos fueron
disefiados y desarrollados por primera vez, el Unico requerimiento era
conseguir una combinacion adecuada de las propiedades fisicas del material

con las del tejido reemplazado, con una toxicidad minima>".

Los materiales de primera generacion son inertes, a fin de reducir al

minimo la reaccidn a cuerpo extrafio. En este grupo se incluyen:

a. MATERIALES METALICOS
Los primeros metales utilizados con éxito fueron aleaciones de
cromo-cobalto y acero inoxidable. Més tarde se introdujo el titanio y el
niquel; sin embargo, el efecto alergénico de este ultimo ha obstaculizado

Su uso.

e Ventajas:

— Gran resistencia a cargas

e Inconvenientes:
— Toxicidad por los iones que se desprenden del implante con su
desgaste.

— Imposibilidad de regeneracion del hueso.

b. POLIMEROS
Su éxito se debe a la gran variedad de composiciones que
ofrecen. Destacan el nylon, la silicona, los poliésteres, el acido
poliglicolico, el acido polilactico, el politetrafluoretileno, el polietileno y
el polimetilmetacrilato (PMMA), cemento usado tanto de relleno en
cirugia tumoral, como de elemento de retencidn de protesis articulares.
Su uso esta ampliamente extendido, formando parte de suturas,

componentes de proétesis articulares, cementos 0seos, carriers para la
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liberacion controlada de antibidticos (gentamicina, vancomicina,

fluoroquinolonas), etc.

CERAMICAS
Las mas comUnmente utilizadas, en esta etapa, son la alimina
(Al203), y el zirconio (ZrOy).

Estos materiales tienen un rango limitado de formulaciones para

su fabricacion.

Su microestructura es altamente dependiente del proceso de
fabricacion (temperatura maxima, pureza del polvo, tamafio y
distribucion de los granos asi como su porosidad), lo cual tiene un efecto
directo en sus propiedades mecanicas y biolégicas™.

Una de las primeras y principales aplicaciones de las ceramicas
fue para sustituir a las clésicas cabezas femorales metélicas de las
protesis de cadera®. Después se empezaron a fabricar copas
acetabulares, mostrando excelentes resultados, con una buena resistencia
a la corrosion, buena compatibilidad y dureza. Esto supuso una gran
ventaja sobre los clasicos polietilenos, responsables de reacciones a
cuerpo extrafio y osteolisis periimplante debidas a su desgaste; sin
embargo los componentes ceramicos podian producir fallos tempranos

debidos a fracturas en el material.

B. SEGUNDA GENERACION: los materiales de esta generacion se

caracterizan por ser bioactivos, es decir, han desarrollado la capacidad de

interactuar con el entorno bioldgico, a fin de conseguir una respuesta del

mismo que facilite la unién del material al tejido humano; también son

materiales bioabsorbibles, sometidos a wuna degradacion progresiva

conforme el tejido se regenera.”
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a. MATERIALES METALICOS
Ningun material metalico usado en nuestro campo es bioactivo
por si mismo. Sin embargo se pueden obtener metales bioactivos de dos

maneras:

— Cubriendo la superficie del implante con una cerdmica bioactiva
mediante depdsito electroforético, pulverizacion de plasma,
radiofrecuencia, ablacion laser, o con compresion isostatica en

caliente®,

— Moadificando quimicamente la superficie del material, de tal manera
que se consiga el depdsito de una cerdmica “in vivo”, creando

enlaces quimicos directos entre el substrato y la cubierta®.

b. POLIMEROS
Esta segunda generacion se caracteriza por el desarrollo de
materiales biodegradables que permiten una descomposicion quimica

controlada y la reabsorcién de las cadenas de polimeros™.

En las ultimas décadas estos materiales han sido ampliamente
utilizados en ortopedia como sustitutos 0Oseos, asi como para la
reparacion de ligamentos, cartilago, meniscos y discos intervertebrales.

Podemos encontrarlos en suturas, clavos, tornillos, pins y placas®.

Tienen como ventajas respecto a los materiales metalicos:

— Reduccion del stress shielding.
— No son necesarias nuevas cirugias para retirada del material.
— Permiten el diagnostico por imagen postoperatorio sin crear

artefactos como los metales.
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C.

CERAMICAS
Dentro de este grupo se incluyen las cerdmicas propiamente
dichas, los vidrios y las vitroceramicas. Son biocompatibles vy

osteoinductoras.

La similitud entre la fase mineral del hueso y la estructura y
superficie de estas cerdmicas permite, gracias a sus propiedades
bioactivas, la union al hueso sin mediacion de una interfase de tejido

fibroso®’.

La HA, el TCP, y sus derivados y combinaciones, son las
ceramicas mas utilizadas. Dependiendo del proceso de sintesis, estos

materiales muestran propiedades fisicas y quimicas distintas.®

La HA muestra unas estupendas propiedades bioactivas, pero su
estabilidad quimica reduce su solubilidad en comparacion con el TCP,
por lo que pueden quedar restos de HA integrados en el hueso nuevo,
mientras que el TCP se reabsorbe por completo®.

C. TERCERA GENERACION: estos materiales, ademas de ser

bioactivos y bioabsorbibles, son capaces de estimular una respuesta celular

especifica a nivel molecular en el tejido receptor *. Consisten en estructuras

porosas tridimensionales que estimulan la invasion, adhesion y proliferacion

celular, con superficies con secuencias peptidicas que imitan a la matriz

extracelular para estimular respuestas celulares especificas %.

La liberacién de factores bioguimicos y farmacos, asi como el

control del comportamiento celular, son algunos campos de estudio abiertos

en esta materia.
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Los biomateriales de tercera generacion se empezaron a emplear al
mismo tiempo como implantes para la ingenieria tisular, desarrollandose

como alternativa a los trasplantes de tejidos e injertos.

El uso de autoinjertos y aloinjertos, como ya se ha comentado,
presenta numerosas limitaciones, como las complicaciones en la zona
donante, el riesgo de transmision de enfermedades, y su variable
disponibilidad, entre otras. Es por ello que aparece la ingenieria tisular y la
medicina regenerativa con el fin de reparar y regenerar tejidos y érganos,
usando para ello vias de sefializacién naturales y componentes como células,
factores de crecimiento y secuencias peptidicas entre otros, en combinacion

con los implantes.®*

A ello hay que afadir otros procesos cruciales para la estimulacion
tisular que debe tener lugar tras la implantacion, como son la angiogénesis y
la llegada de nutrientes. Asi, y aunque la ingenieria tisular ha surgido como
una magnifica alternativa a los problemas relacionados con los auto y
aloinjertos, su implantacion de forma rutinaria es comprometida, dado que
la estimulacién de la angiogénesis es un tema todavia en estudio. Ademas,
la ingenieria tisular implica la manipulacién celular, procedimiento de alta
complejidad que se convierte en el mayor inconveniente para Su Uso

extendido en los hospitales.
A pesar de ello, la ingenieria tisular es un proyecto prometedor que

abre numerosas posibilidades en la investigacion en el campo de la medicina

regenerativa.
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6. BIOCERAMICAS

La norma ISO/TR 10993-9 (1994) define una biocerdmica como un material
ceramico disefiado para lograr un comportamiento fisioldgico especifico al ser usado en

la construccidn de protesis u 6rganos artificiales internos.

El material cerdmico es muy rigido, fragil e insoluble. Su interés ortopédico se
debe a que presenta una resistencia al desgaste excepcional con muy buena
biocompatibilidad, ya que son los biomateriales mas parecidos al componente mineral
del hueso. Su uso ha estado limitado por su baja resistencia al impacto por lo que,
cuando se quiere aplicar un material que debe soportar una carga importante se tiende a
utilizar implantes en su mayoria metalicos, aunque no exentos de complicaciones (la
gran diferencia de propiedades mecanicas entre el metal y el hueso, lo que da lugar a
rupturas, y la presencia de iones que pueden ser toxicos o perjudiciales, ademas de ser
causa de dolor). Sin embargo, la mejor compresion de la tecnologia ha supuesto nuevas

alternativas para la aplicacion de las bioceramicas.

6.1. TIPOS DE BIOCERAMICAS SEGUN SU ESTRUCTURA
Atendiendo a su estructura las bioceramicas se pueden clasificar en ®:

A. Solidos cristalinos: son las ceramicas propiamente dichas. Hay dos
formas de presentacion:
— Monocristalina: zafiro.

— Policristalina: zirconia, alimina y fosfatos calcicos.

B. Biovidrios: son solidos amorfos con elevado desorden estructural,
totalmente opuestos a las ceramicas propiamente dichas. Se obtienen
mediante fusion y enfriamiento rapido, de manera que se consigue una

porosidad pequefia.
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C. Vitroceramicas: son sélidos vitreos que han sido enfriados lentamente
con la consiguiente nucleacion de cristales en su estructura. Dependiendo
de la velocidad de enfriamiento se aumenta o disminuye la cantidad de
cristales, y por consiguiente se obtienen materiales con propiedades

mecanicas a la carta.

6.2. TIPOS DE INTERFASES BIOCERAMICAS-TEJIDOS

Todos los materiales implantados en un tejido vivo provocan una
respuesta en el tejido huésped. Esta respuesta ocurre en la interfase implante-

tejido, y depende de muchos factores, entre los que se encuentran®®:

e Por parte de tejido: Tipo, salud y edad del tejido, vascularizacion tanto del
tejido como de la interfase, existencia de movimiento en la misma,
estabilidad en la union y carga mecanica.

e Por parte del implante: composicion, morfologia y porosidad.

Existen cuatro tipos generales de respuesta implante-tejido, resumidas en

la tabla 2.
REACCION CONSECUENCIA
TOXICA Necrosis
INERTE Encapsulacion fibrosa
BIOACTIVA Union quimica interfacial
SOLUBLE Sustitucion

Tabla 2: Consecuencias de las interacciones implante-tejido.®
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Es fundamental que los implantes eviten una respuesta toxica por parte
del huésped, que destruya las células de los tejidos circundantes o libere
sustancias quimicas que puedan migrar por los fluidos tisulares y causar un dafio
sistémico al paciente. Este tipo de materiales no serian biocompatibles, y por

tanto no se considerarian biomateriales.

La respuesta mas comun en los tejidos ante la presencia de un implante
es de tipo inflamatorio, seguida de la formacion de una cépsula fibrosa con la
finalidad de aislar al huésped del implante como mecanismo protector. Esta
respuesta es producida, por ejemplo, por los metales, algunos polimeros y dos
ceramicas (alimina y zirconia). En condiciones Optimas se formard una capa

fibrosa muy fina.

El tercer tipo de respuesta ocurre cuando se produce una reaccion
quimica que da lugar a una union interfacial entre el tejido y el implante,
Ilamada interfase bioactiva. Esta union evita el movimiento entre ambos, e
imita el tipo de interfase que se forma con la reparacion natural de los tejidos.
Esta interfase requiere que el material tenga una tasa de reactividad quimica
controlada. Una caracteristica importante es que cambia con el tiempo, al igual

que lo hacen los tejidos naturales, permaneciendo en un equilibrio dindmico.

Finalmente, cuando los cambios en las interfases bioactivas se producen
a una velocidad suficiente el material se disuelve o reabsorbe, y es reemplazado
por el tejido circundante. Por tanto, un biomaterial reabsorbible debe tener una
composicién que permita la degradacion quimica por parte de los fluidos
corporales, o que posibilite su digestion por los macrofagos. Los productos de
degradacion resultantes deben ser compuestos no toxicos que puedan ser

desechados sin dafiar las células.

El mecanismo de interaccion de los tejidos con los implantes esta

relacionado directamente con la respuesta tisular en la interfase. Existen tres
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tipos distintos de biocerdmicas segun la interaccion que producen con los tejidos
(Tabla 3).%’

BIOCERAMICA SEGUN

LA RESPUESTA TIPO DE UNION EJEMPLO
DEL TEJIDO
BIOINERTES Fijacion mecénica Aldmina, Zirconia

(morfoldgica)

BIOACTIVAS Fijacion bioactiva Ceramicas,
biovidrios,

vitroceramicas

BIODEGRADABLES Sustitucidn por tejidos Fosfato tricélcico,
sulfato calcico

Tabla 3: Tipos de unidn tisular de los distintos implantes bioceramicos.

A. Bioinertes: son las que presentan nula o escasa influencia sobre los tejidos que

las rodean. Poseen elevada estabilidad “in vivo”, gran resistencia mecénica, y

aceptacion bioldgica éptima, siendo las méas conocidas la alimina y la zirconia.

En ellas se produce un crecimiento periférico de hueso, formando
generalmente una interfase o encapsulacion fibrosa, de cuyo grosor dependera la
estabilidad de la fijacion mecanica. Si existe cierto movimiento en la interfase, la
capsula fibrosa se engrosara y el implante fracasara en su osteointegracion,
aflojandose o fracturando el implante o el hueso adyacente.

B. Bioactivas: son ceramicas con capacidad de interactuar con los tejidos vivos y
estan disefiadas para estimular o modular la actividad bioldgica del hueso,
aunque solo en su superficie, estableciendo asi, mediante un proceso fisico y
quimico, una continuidad entre el implante y la matriz dsea extracelular. Se

incluyen en este grupo ceramicas, vidrios y vitroceramicas bioactivos.
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La bioactividad se basa en su capacidad de formar una capa rica en
fosfato célcico en su superficie al entrar en contacto con un medio bioldgico.
Esta interfase unida al tejido posee gran resistencia a la fractura, de tal manera
que la ruptura se produce en el implante o en el hueso, pero casi nunca en la

interfase.

La continuidad ceramica-hueso receptor se puede producir por dos

procesos®® (Figura 13):

— Fiijacion bioldgica: el implante cambia su superficie lisa por otra rugosa, y

mediante un proceso de biointegracion el hueso neoformado penetra en él.

— Fiijacidn bioquimica: consiste en la formacion de un enlace bioquimico entre

el biomaterial y el hueso.

Energy (keV)

Figura 13: Microfotografia de SEM en la que se observa una capa de apatita
neoformada sobre la superficie de la cerdmica. Espectro obtenido con
microanalisis por Espectrometro de Dispersion de Energia (EDS) de la
misma. (Magnificacion, barra 100 pm)

C. Biodegradables o reabsorbibles: son ceramicas que se degradaran
gradualmente y serdn sustituidas por el hueso reactivo, proceso también
conocido como bioabsorcion. Forman parte de este grupo el TCP en sus formas

activas, y el sulfato calcico hemihidratado (yeso de Paris).
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Este tipo de biocerdmicas serian las ideales, ya que permanecen en el
cuerpo solo mientras es necesaria su funcién, desapareciendo conforme el tejido
se regenera. Su gran inconveniente es que su resistencia también disminuye
durante el proceso de reabsorcion. Por tanto, lo méas controvertido de su uso es la
dificultad que conlleva conocer el tiempo que el material debe mantener su
resistencia en el defecto 6seo del huésped, ya que la velocidad de reabsorcion
del material tiene que ser concordante con la regeneracion tisular en el

organismo, la cual es muy variable (Figura 14).

Figura 14: Imagen radiol6gica de un caso de fractura hundimiento de meseta

tibial externa (A) con implantacion metafisaria de una biocerdmica de mayor

densidad radioldgica (B), y reabsorcion de la misma y sustitucion por hueso
neoformado (C).

TIPOS DE BIOCERAMICAS SEGUN SU APLICACION

Se pueden clasificar en %

A. Estructurales: son bioceramicas de elevada resistencia mecanica y

generalmente bioinertes, como la alimina. Son utilizadas en el disefio de

protesis articulares, principalmente como componente de la cabeza femoral.

B. No estructurales: son generalmente biocerdmicas bioactivas o

reabsorbibles, con bajas resistencias mecanicas, ya que no tienen que soportar
grandes cargas. Ejemplos tipicos son la HA y el TCP. Se aplican como

sustitutos 0seos en forma de granulos, bloques o cementos.

55



Antecedentes

64. TIPOS DE  BIOCERAMICAS  SEGUN LAS
CARACTERISTICAS DEL MATERIAL

Encontramos cuatro subtipos ®°:

A. Densas inertes: presentan una porosidad nula, por lo que su union al
hueso es morfoldgica y se realiza, bien por crecimiento del tejido en la
superficie irregular del implante, bien por union a través de un cemento,
o0 por acoplamiento a presion del implante en el defecto. Un ejemplo es la

alimina monocristalina o policristalina.

B. Porosas inertes: la union al hueso es mecanica y la fijacion bioldgica,

ya que se produce un crecimiento del hueso a través de los poros del

implante. Ejemplo tipico es la alimina policristalina porosa.
C. Densas 0 porosas bioactivas: la union al hueso es de tipo quimico y
la fijacion bioactiva. A este grupo pertenecen la HA, los biovidrios y las

vitroceramicas hioactivas.

D. Densas reabsorbibles: el implante es reemplazado lentamente por el

tejido 6seo neoformado. Ejemplos tipicos son el TCP y el sulfato célcico.
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/. BIOMATERIALES EN EL SISTEMA FOSFATO
TRICALCICO - SILICATO DICALCICO

7.1. FOSFATO TRICALCICO

Actualmente los fosfatos célcicos son utilizados como cementos 6seos
y como cerdmicas bioactivas y biodegradables, ya que son los candidatos
idoneos para su utilizacion como andamios o “scaffolds” en la regeneracion

Osea.

Desde el punto de vista quimico, el fosfato tricalcico se designa como
C3P (3Ca0-P,0s), pero en la literatura aparece indistintamente en numerosas

ocasiones como C3P y/o TCP 0™,

Este compuesto presenta tres polimorfos, conocidos como fases i, a y
o/, de menor a mayor temperatura de estabilidad respectivamente. De ellas,
solo la B y la o se utilizan como biomaterial, dado que la o' no puede
mantenerse estable a temperatura ambiente. El o TCP estructura monoclinica,
mientras que el BTCP tiene estructura romboédrica y puede ser compactado
mejor en un defecto Oseo. Ademaés, el BTCP tiene una densidad de
empaquetamiento menor, lo que hace que la tasa de reabsorcién sea mas

rapida que la del «TCP "2

La mayoria de los TCP comercializados son los 3, ya que su resistencia
a las fuerzas de traccion y compresion es similar a la del hueso esponjoso. Sin

embargo, son més débiles y fragiles a las fuerzas de cizallamiento.”
El TCP se disuelve por reabsorcion y fragmentacion a los 6-18 meses.

La reabsorcion ocurre via osteoclastos, junto a una reaccion inflamatoria con

células gigantes, siendo menor el volumen 6seo producido que el volumen de
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1.2

7.3.

TCP reabsorbido. Su tasa de reabsorcion es, ademéas, mas rapida que la de la
HA.™

Ademas, en estudios de TCP como sustituto 6seo se ha demostrado que
son méas estables y su estabilidad es mas reproducible que la de los

aloinjertos”.

SILICATO DICALCICO

Desde el descubrimiento del Bioglass por Hench y sus colaboradores

en los afios 70"% "’

, varios tipos de vidrios y vitroceramicas de silicato, tales
como los vidrios bioactivos y las vitroceramicas AW, han sido investigados
como posibles biomateriales para la reparacion y sustitucion Osea. Los
resultados de dichas investigaciones muestran que los biomateriales que
contienen CaO y SiO, presentan una excelente bioactividad y poseen la
capacidad de unirse al hueso vivo y a los tejidos blandos’. Ademés, los
estudios realizados por Liu y col. han demostrado que el silicato dicalcico en
forma de recubrimiento por plasma en sustratos de aleaciones de titanio
presenta una buena bioactividad’. También el C,S es una fase importante del
cemento Portland, modificado a MTA (Mineral Trioxido Agregado) para

protesis cementadas, ampliamente utilizado en odontologia®® &,

SISTEMA Cazsi04 — C3.3(PO4)2

El sistema binario Silicato dicélcico (Ca,SiO; — C,S) — Fosfato
tricalcico (Cag(PO,), — TCP) se estudié por primera vez en 1887 por Stead y
Ridsdale®?, cuando la Silicocarnotita fue descrita como componente de la
escoria, y fue estudiado por primera vez mediante difraccion de rayos de alta

temperatura en 1959 por Nurse y col.%.



Antecedentes

Estos autores identificaron dos compuestos intermedios: 2 Ca,SiO4 —
Caz(P0Oy),, llamado “la fase de Nurse A”, y Ca,SiO4 — Caz(POy),, llamado
Silicocarnotita. Por debajo de la zona de liquidos encontraron una solucion
solida continua de alta temperatura para cualquier proporcion dada de
Ca,Si0, / Caz(PO4); (Rss=aC2S—a'~TCP). Posteriormente dicho diagrama fue
modificado por Fix y col.?% incluyendo cambios importantes en cuanto a la

extension de los campos de solucion solida:

— Lafase A funde congruentemente en lugar incongruente.

— El campo de la Silicocarnotita es mas estrecho que como se habia
descrito anteriormente.

— El punto eutectoide Silicocarnotita-TCP también se modifica.

— Se define el campo de la metaestabilidad (a temperatura ambiente) de la
solucion sdlida (aCyS—a'TCP)ss llamado R, el cual modifica

notablemente el diagrama originalmente propuesto por Nurse.

Mas recientemente dicho diagrama ha sido modificado por Rubio y

.86 1.8 realizandose revisiones

col.%, por Martinez y col.® y Ros-Tarraga y co
parciales de dicho sistema y modificandose los puntos invariantes eutectoides

de los subsistemas C»,S — Fase A, Silicocarnotita — TCP.
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Hipdtesis de trabajo y objetivos

1. HIPOTESIS DE TRABAJO

El uso de cerdmicas dentro del sistema binario fosfato tricélcico - silicato
dicélcico puede constituir un método eficaz para mejorar las funciones de las cerdmicas

de fosfato célcico por las razones siguientes:

- La presencia de iones de silicio en el material mejora la bioactividad del
compuesto.

- La liberacion idnica de silicio al medio biolégico facilita la osteopromocion
celular a través de la activacion de células osteoprogenitoras mesenquimales
ubicadas en el estroma de la medula 6sea hematopoyética.

- La formulacion Caz(PQO4)2(Si04), — Cas(PO4),SiO4, propuesta para este
estudio, optimiza su funcion como soporte o andamio, para dirigir el crecimiento
0seo centripeto y la colonizacién del material por tejido 6seo neoformado,

actuando como un sustituto del injerto éseo.
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2. OBJETIVOS

2.1.

GENERALES

En este trabajo nos planteamos disefiar, sintetizar y caracterizar “in vivo” en un

modelo animal, un material cerdmico poroso bifasico de composicion Nurse A
(Ca7(PO4)2(Si04), )- Silicocarnotita (Cas(PO4)2 SiO4) dentro del sistema binario fosfato

tricalcico - silicato dicalcico con vistas a su potencial aplicacion clinica como sustituto

del injerto 6seo autdlogo en el campo de la cirugia reconstructiva ésea, y con ello dar

solucidn a algunos problemas clinicos planteados anteriormente.

2.2.

64

ESPECIFICOS

Realizar la caracterizacion fisica, quimica y mineraldgica del nuevo compuesto

desarrollado objeto de estudio.

Determinar si el compuesto ceramico/andamio cumple de modo permanente,
desde su implantacion intradsea en tibias de conejo, y durante todo el proceso de

biodegradacion, los criterios de biocompatibilidad.

Estudiar los cambios fisicos y quimicos experimentados por el material, y
determinar el grado de reabsorcion del compuesto en el transcurso del
experimento, asi como los acontecimientos bioldgicos que se presentan tanto en

la interfase hueso huésped-compuesto, como en el interior del mismo.

Evaluar la cantidad y calidad de la regeneracién 6sea (neoformacion Gsea),
conseguida por la presencia del compuesto en los diferentes periodos de estudio
establecidos.
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1. MATERIAL

1.1. COMPUESTO NURSE A — SILICOCARNOTITA
DENTRO DEL SISTEMA FOSFATO TRICALCICO -
SILICATO DICALCICO (TCP-C,S)

Elegimos este compuesto debido a que el TCP es el material para
implantes més conocido entre los compuestos de fosfato de calcio. Se utiliza en
ceramicas de sustitucion ésea, recubrimientos de protesis metélicas, cementos y
materiales compuestos. Se trata de un material que presenta bioactividad,
biodegradabilidad, biocompatibilidad, osteoconductividad y osteoinductividad.
Todo ello le confiere la consideracion como candidato ptimo para su uso como

andamiaje en el proceso de la regeneracion ésea.®®

Por otro lado, los ensayos realizados por Hench et al’” en la década de los

70 han permitido afirmar que aquellos biomateriales con contenido en CaO y SiO,
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muestran un importante nivel de bioactividad y poseen la capacidad de adherirse
tanto al hueso como a tejidos blandos, al mismo tiempo que promueve el proceso
de osteogénesis y mejora el comportamiento del material “in vivo”. Es por ello
que se ha escogido el C,S, siendo éste ampliamente utilizado como componente

de cementos 6seos y cementos dentales (MTA).

Las proporciones de cada compuesto fueron elegidas basandonos en los
resultados obtenidos en un estudio “in vitro” anterior realizado por nuestro grupo

de investigacion®.

A. MATERIALES PRECURSORES

Las materias primas empleadas en el estudio fueron o-fosfato
tricélcico (Caz(POy,)2) [TCP] y silicato dicélcico (Ca,SiO,) [C,S] previamente
sintetizados en el Instituto de Bioingenieria de la Universidad Miguel
Hernandez (Elche).

El a-TCP se sintetiz6 mediante reaccion en estado sélido a partir de
una mezcla estequiométrica de hidrégeno fosfato de calcio (CaHPO,,
Panreac) y carbonato de calcio (CaCOs3, Fluka), con un tamafio corpuscular
medio de < 50 um, y un cociente Ca/P de 1.60. La mezcla se calenté en un
crisol de platino a 1000 °C durante 12 horas, tras lo cual se enfrio lentamente.

El material obtenido se caracterizé por difraccion de rayos X (XRD).

El C,S se obtuvo mediante reaccion en estado sélido de una mezcla
compuesta de carbonato de calcio (CaCO3; > 99.0 wt%, Fluka) con un tamafio
medio de particula de 13.8 um, y silice (SiO; > 99.7 wt%, Strem Chemicals)

con un tamafio medio de particula de < 50 pum.

Como primer paso, el SiO, fue molido en un molino mezclador de

laboratorio (MM 301-Retsch) usando bolas parcialmente estabilizadas con



Material y Métodos

zirconia y alcohol isopropilico como medio de suspension. El polvo
resultante se secé y se tamiz6 a < 50 um. El tamafio medio de particula final
de SiO,, medido por difraccion de rayos laser (dispositivo Mastersizer 2000E

— Malvern), fue de 40 pum.

A continuacion se pesaron las proporciones deseadas de cada
componente en una balanza analitica, y se realizé una mezcla himeda en un
molino mezclador empleando las bolas de zirconia mencionadas
anteriormente. Tras ser molida, la mezcla se dejo secar y se calentd a
1000 °C durante 3 horas para eliminar el CO,. El polvo resultante fue
prensado isostaticamente a 200 MPa y calentado a 1525 °C durante 12 horas,
con una velocidad de calentamiento de 8,3 °C/min, seguido de un
enfriamiento lento hasta temperatura ambiente mediante apagado del horno.
El material obtenido fue molido y se caracteriz6 por XRD.

Se prepar6 una mezcla con un 45 wt% de C,S y un 55 wt% de TCP.
En primer lugar, los polvos de TCP y C,S fueron molidos hasta un tamarfio de
particula de ~60 pm, se pesaron las proporciones deseadas de cada
componente en una balanza analitica, y se mezclaron con bolas de zirconia.
Tras secarlas, las muestras fueron prensadas isostaticamente en barras de 200
MPa. Las pastillas obtenidas de las barras se pusieron en pequefias laminas de
crisoles de platino, que fueron suspendidas de un alambre de platino en la
zona caliente de un horno eléctrico con control electronico de temperatura
(£1°C). Las pastillas se calentaron hasta 1550 °C durante un periodo total de 6
dias, con enfriamiento en nitrégeno liquido, molienda, prensado, Yy

recalentado cada 24 horas.

El paso final de la preparacién consistié en un enfriamiento en dos
pasos. En primer lugar, el enfriamiento de la muestra desde 1550 °C hasta
512 °C dentro del horno, manteniendo esa temperatura durante 24 horas,

seguido de un enfriamiento lento hasta temperatura ambiente a una velocidad
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de 3 °C/min. Este tratamiento en dos fases es necesario para asegurar que se

hayan alcanzado las condiciones de equilibrio.

B. PREPARACION DEL IMPLANTE

El material de silicofosfato célcico fue triturado, y el polvo
resultante fue molido en un molino de atricion usando bolas de zirconia y
oxido de itrio de 1 mm de didmetro en medio alcohdlico (alcohol
isopropilico), durante 4 horas. Las particulas resultantes tenian un tamafio
de 2,1 um, medidas con un equipo de difraccion laser.

Se preparo6 una suspension ceramica con un 60% de contenido sélido
en un medio acuoso, afiadiendo como defloculante con 1 wt% Dolapix CE-
64 (Zschimmer Schwarz, Alemania) y como aglutinante con 3 wt% Optapix
PAF-35 (Zschimmer Schwarz, Alemania). La relacion polvo/agua fue de
60/40.

Los implantes se prepararon usando como plantilla esponjas de
poliuretano con celdas abiertas (60 ppi). Las esponjas se impregnaron con la
suspension ceramica, dejandose secar durante una hora. La sinterizacion se
llevd a cabo a 1450 °C durante dos horas con un ritmo de calentamiento y
enfriamiento de 5 °C/min. Las muestras se dejaron enfriar en el horno

durante 24 horas.

Finalmente, se cortaron los implantes en forma de cilindros de 6 mm
de longitud y 4.5 mm de diametro (Figura 15), se eliminaron los restos de su
superficie mediante chorro de aire a presion, seguidamente fueron lavados
en una solucion tamponada de PBS y secados en estufa a 37 °C. Por ultimo,
las piezas se envasaron de forma individualizada para su esterilizacion
mediante gas-plasma de peroxido de hidrégeno a baja temperatura
(Sterrad® 100S, Alemania).
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Figura 15: Aspecto macroscépico de los cilindros del
compuesto TCP-C,S.

C. CARACTERIZACION

La caracterizacion del material, asi como de la esponja, se llevo a

cabo en el Instituto de Bioingenieria de la Universidad Miguel Hernandez
(Prof. P. de Aza).

Dicha caracterizacion se llevo a cabo a distintos niveles:

Caracterizacién __fisica: mediante porosimetria de mercurio

(Poremaster, Quantachrome, USA).

Caracterizacién _quimica: mediante fluorescencia de rayos X

(MagiX Super Q Version 3.0 — Philips, Almelo, The Netherlands).

Caracterizacion_minearoldgica: mediante microscopia electrénica

de barrido (SEM — Hitachi S-3500N, Ibaraki, Japan), microanalisis
por dispersién de energias de rayos X (EDS — Inca, Oxford, UK) y
difraccion de rayos X (XRD — Bruker AXS D8-Advance, Karksruhe,

Germany).
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1.2. ANIMALES DE EXPERIMENTACION
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Se han utilizado 16 conejos albinos de raza Nueva Zelanda (Figura 16),

con un peso inicial comprendido entre 3.500 y 4.000 g., y 17-18 semanas de edad

para asegurar el cierre fisario (esqueléticamente maduros).

Los animales eran de ambos sexos, ya que no se han descrito diferencias

en cuanto a metabolismo 6se0®, y fueron suministrados por la granja de San

Bernardo (Pamplona).

Figura 16: Conejo albino de raza Nueva Zelanda.

Los criterios seguidos para la eleccion de esta especie y raza han sido:

1.

2
3.
4

o

Bajo costo.

Docilidad y facilidad de mantenimiento.

Adecuado tamafio de su esqueleto a las necesidades del estudio.
Elevado metabolismo éseo, que permite estudios en cortos periodos de
tiempo.

Resistencia a procesos infecciosos.

Animal muy utilizado en otros estudios, lo que permite comparar los

resultados con los trabajos realizados por otros autores.
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La identificacion de los animales se realizO mediante numeracién en la
oreja con tatuador electrénico Dermotrén®. Esta numeracién quedaba reflejada

junto al nombre del investigador y el nimero de jaula en el libro de registro.

Cinco dias antes de la intervencion, los animales fueron depositados en el
Animalario de la Universidad de Murcia (SAI; N° REGAES 300305440012), para
su aclimatacion siguiendo las pautas indicadas en la legislacion vigente (Real
Decreto 53/2013, de 1 de febrero, por el que se establecen las normas basicas
aplicables para la proteccién de los animales utilizados en experimentacion y
otros fines cientificos, incluyendo la docencia). Para ello, los animales se
colocaron de forma individual en sus respectivas jaulas de 60 x 60 x 60 cm),
comenzando asi el periodo de adaptacion, en condiciones de temperatura estable
entre 20-21 °C, fotoperiodo luz-oscuridad de 12h/12h, ruido méximo de 55 dB,
iluminacién 350 lux/m?, y humedad relativa del aire constante (45-65%)
adaptadas a esta especie, siendo estos parametros controlados y registrados

diariamente por el personal del centro.

Se les alimentd con una dieta completa de mantenimiento estandar para

conejos (PANLAB®, Barcelona), con acceso libre a agua y comida.

Las cirugias se realizaron en un quiréfano de cirugia experimental
convencional para pequefios animales del Servicio de Animales de Laboratorio de
la Universidad de Murcia, separado convenientemente de las areas de rasurado,
almacén de material quirdrgico, area de despertar, y vigilancia postoperatoria,
segun la normativa de la Union Europea sobre la proteccion de animales
utilizados en experimentacion (86/609/CEE). Todos los experimentos fueron
aprobados por el comité ético local y en todos los procedimientos se respeto la
normativa de la UE (BOE 223/1988 y 265/1990) para la manipulacion de

animales de experimentacion.
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2. METODOS

2.1. PLANIFICACION

Para llevar a cabo este estudio los animales fueron distribuidos de modo
aleatorio en cuatro grupos de evolucion (Grupo I, Grupo Il, Grupo I11'y Grupo 1V)
correspondientes a cada uno de los periodos de estudio establecidos (1, 3,5y 7
meses, respectivamente). Cada grupo estaba constituido por cuatro animales (n=4).

e Grupo | (n=4): 1 mes.
e Grupo Il (n=4): 3 meses.
e Grupo Il (n=4): 5 meses.

e Grupo IV (n=4): 7 meses.

La cirugia se realizd en ambas tibias. Se selecciond la tibia derecha para
llevar a cabo el defecto dseo para implantar el material objeto de estudio, y la tibia
izquierda para realizar el defecto 6seo control (sin material). De este modo pudimos

obtener en cada periodo de estudio (Figura 17):

— Cuatro muestras éseas que contenian implantado el material TCP-C,S.
— Cuatro muestras portadoras del defecto control (desprovistas de

material).

No obstante s6lo se incluyeron en el estudio tres de ellas por periodo,
conservando la cuarta como reserva ante un imprevisto que obligara a retirar a

algin animal del estudio.

Todos los animales utilizados en el estudio sobrevivieron hasta el momento
del sacrificio, no observandose en ellos complicaciones locales o sistémicas en el
periodo postoperatorio relacionadas con la cirugia que pudieran ser motivo de su

exclusién del estudio.
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Finalizado cada uno de los periodos de estudio citados los animales fueron
sacrificados para extraerles los 2/3 proximales de ambas tibias que contenian el
implante y el orificio control. En el mismo acto y mediante una laparotomia media
supra-infraumbilical se abordé el interior de la cavidad abdominal y se procedié a
la extraccion de las biopsias de oOrganos (rifion, higado, pulmoén y ganglios
linfaticos regionales y paraadrticos) para estudio morfologico microscopico, con el
fin de determinar la presencia o ausencia de productos de degradacion del material

implantado durante los periodos de estudio.

A todas las piezas extraidas, y una vez desprovistas de partes blandas
adheridas, se les realiz6 en primer lugar el estudio radioldégico mediante radiologia
simple y micro-tomografia computerizada (micro-TC) con la intencion de
conseguir una mejor definicion de las imagenes. Posteriormente, estas mismas
piezas fueron procesadas en fresco sin descalcificar (inclusion en glicometacrilato)

para estudio anatomopatoldgico e histomorfométrico.
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Figura 17: Representacion grafica de cada grupo de estudio. Elaboracién propia.

76



Material y Métodos

2.2. METODO ANESTESICO

Basandonos en los procedimientos anestésicos aplicados en similares
estudios con este tipo de roedores realizados anteriormente por nuestro grupo de
investigacion ©** se aplicé el protocolo establecido por ellos, consiguiendo
minima toxicidad hepatica o renal, facil eliminacién, alto margen de seguridad y

minimos efectos secundarios.

Este protocolo se basa en los siguientes principios farmacoldgicos:

A. PREMEDICACION

— Sulfato de Atropina (0.3 mg/kg por via intramuscular.): se emplea para
reducir la secrecion excesiva de las vias respiratorias altas, la motilidad
intestinal y la bradicardia producidas por ciertos agentes anestésicos. No
obstante, es preciso tener en cuenta que un 30% de estos roedores son
portadores de una seroatropinasa que reduce los efectos de la atropina.

— Hidrocloruro de clorpromacina (10 mg/kg por via intramuscular): su uso
permite reducir la dosis de agentes anestésicos, sobre todo barbituricos,
proporcionando una buena relajacion muscular y reduciendo la ansiedad del
animal. Con esta premedicacion conseguimos un efecto sedante a los 10-15

minutos de su administracion.

— Profilaxis antibidtica: Amoxicilina (0.1 ml/kg por via intramuscular),

administrada en monodosis 30 minutos antes de la intervencion.
Una vez premedicado el animal, se procedio a rasurar las patas

traseras a intervenir, en una zona comprendida entre el tercio proximal y el

tercio distal de la extremidad.
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B. INDUCCION ANESTESICA

Clorhidrato de Ketamina (50 mg/kg por via intramuscular): se trata de un
hipnético de accion rapida y un potente analgésico, de escasa accion como
relajante muscular que se potencia con la clorpromacina. No produce
depresion respiratoria, no tiene efectos acumulativos y presenta un buen
margen de dosificacion. Se consigue una accion anestésica suficiente para la

cirugia a los 15-20 minutos de su administracion.

. MANTENIMIENTO

Clorhidrato de Ketamina (20 mg/kg por via intramuscular): administracion

a demanda ante el menor signo de agitacion del animal.

. ANALGESIA POSTOPERATORIA

Hidrocloruro de mepivacaina (1%): 5 mg/kg inyectada localmente tras el

cierre de la herida quirdrgica.

Hidrocloruro de buprenorfina: 0,3 mg/kg por via intramuscular antes de la

cirugia y los tres dias posteriores.

REVERSION O DESPERTAR

Tras finalizar la cirugia, los animales se depositaron en sus respectivas
jaulas, evitando manipulaciones intempestivas en las primeras horas tras la
intervencion. Esta fase se realizaba de forma suave y espontanea, sin precisar

medicacion adicional.

No se apreciaron complicaciones ni efectos toxicos, consiguiendo un

despertar suave y progresivo de los animales.
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2.3. METODO QUIRURGICO

Se selecciond como érea idonea para alojar el implante el nivel metafisario
proximal de la tibia, de modo que todo el volumen del implante queda rodeado de
tejido 6seo después de su implantacion. Para evitar variaciones del lugar para llevar
a cabo el defecto 6seo y unificar la zona anatdmica de implantacion, se tom6 como

referencia anatdmica la tuberosidad tibial anterior (Figura 18).
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tibia e implante superpuesto.

Se eligi6é un abordaje anteromedial para acceder a la zona metafisaria de la
tibia por ser poco traumatico, evitando pérdidas sanguineas y descensos
importantes de la volemia que pudiesen derivar en la formacion de grandes
hematomas, con posibilidad de infeccion local y, en el peor de los casos, en la

muerte del animal.

79



Material y Métodos

A. PREPARACION DEL CAMPO QUIRURGICO

La asepsia del campo quirdrgico se consiguié aplicando povidona
yodada al 10%. A continuacion se aislo la zona mediante un pafio fenestrado

esteril, dejando expuesta unicamente el area a intervenir (Figura 19).

Figura 19: Preparacién del campo quirargico, dejando expuesta la
zona distal del fémur y la proximal de la tibia.

B. PROCEDIMIENTO QUIRURGICO

La superficie Osea se abordd mediante una incision cutanea directa de
unos 20 mm, tomando como referencias anatomicas los relieves anterior y
posterior de la tibia proximal y la rétula (Figura 20). Seguidamente se realizé
una desperiostizacion cuidadosa hasta exponer el area para realizar el defecto

dseo.

Figura 20: Abordaje medial de la tibia proximal.
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A continuacién, con ayuda de un punzon de 2 mm de diametro procedimos
a marcar el punto de entrada de las brocas para realizar el defecto. Utilizando
brocas sucesivas de 3.2 mm y 4.5 mm de didmetro montadas en un mango en T, se
perford la cortical medial sin llegar a lesionar la cortical lateral, creando de esta
forma un defecto 6seo contenido que facilito la estabilidad del material implantado
en el lecho receptor (Figura 21).

Una vez conseguido el lecho apropiado (Figura 22), se realizd un lavado
abundante con suero fisiologico, procurando eliminar las particulas Oseas

producidas durante la perforacion del hueso.

Figura 22: Defecto 6seo.
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Posteriormente, el defecto 6seo se rellend con el implante (Figura 23) o

permanecio vacio, segun fuese o no un sujeto control.

Figura 23: Defecto 6seo con el implante ya colocado en
tibia.

A continuacion, la zona intervenida se lavd repetidas veces con solucion
salina y se procedi6 a realizar un cierre cuidadoso de la herida siguiendo los planos
anatémicos, comenzando con el periostio con puentos sueltos de Coated Vicryl®
3/0, y por tltimo del plano cutaneo con sutura continua con Vicryl rapide® 3/0.

Finalmente, tras el lavado de la herida, se volvid a aplicar el antiséptico

povidona yodada y un apésito plastico en aerosol del tipo Nobecutan®.
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2.4. EUTANASIA. OBTENCION Y CONSERVACION DE
LAS MUESTRAS.

Una vez finalizados los distintos periodos de estudio (1, 3, 5y 7 meses), se
procedié al protocolo de eutanasia de los animales mediante administracion
intracardiaca de una sobredosis de pentobarbital sédico (50 mg/kg) Dolethal® (Lab.

Vetoquinal. Cedex. Francia), previa sedacion profunda.

Tras comprobar la muerte del animal, se realizaron abordajes quirargicos
ampliados en tibias de la misma forma que los realizados para la implantacion de
los materiales (Figura 24), asi como un abordaje central abdominal para obtener las
biopsias de las visceras.

A continuacidn se desprendieron las partes blandas adheridas a la superficie
de la metéfisis proximal y se extrajo el segmento tibial mediante una osteotomia
transversal perpendicular al eje longitudinal utilizando una sierra oscilante (Figura
25). En este mismo momento, se procedié a la toma de biopsias de ganglios

linfaticos regionales y paraadrticos, higado, rifién y pulmon.

Figura 24: Abordaje quirargico ampliado de la cara anterior de la rodilla
para extraccion de muestras.
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Figura 25: Muestra de tibia desprovista de partes blandas. Restos en
superficie del material implantado (flecha).

2.5. ESTUDIO CON RADIOLOGIA CONVENCIONAL

84

Las imagenes radiologicas se obtuvieron mediante técnica mamografica.
Para ello se empleé un equipo Mammodiagnost UC® (Philips, Madrid) con pelicula
Kodak Min-R Screen® (Kodak Madrid), realizandose radiografias 6seas iniciales
con 32 kV, 40 mA, foco grueso y exposimetria automatica sin rejilla antidifusora,

ya que se ha utilizado técnica de manipulacion con efecto GAP. (Figura 26)

Posteriormente se obtuvieron las imégenes en pelicula fotogréfica Elite
Kodak para diapositivas (Kodak® Madrid) y se digitalizaron con un escéner de
diapositivas Epson film-scan 2000 (Epson®, Madrid) que facilité su estudio en

formatos BMP y JPG.
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Fi%ura 26: Equipo Mammaodiagnost
UC™ (Philips, Madrid) empleado en la
realizacion de las radiografias dseas.

2.6. ESTUDIO CON MICRO-TOMOGRAFIA
COMPUTERIZADA

Las muestras dseas fueron escaneadas usando un micro-TC de alta
resolucion (Skyscan 1172, Bruker microCT NV, Kontig, Bélgica). La fuente de
rayos X se fijo en 80 kV y 124 YA, con un tamarfio de pixel de 12 um y empleando
un filtro de aluminio de 1 mm. La muestra 6sea se colocé en una plataforma central

y fue escaneada en sus 360°, adquiriendo imagenes cada 0,4°.

Tras ser escaneadas, las imagenes fueron reconstruidas basandonos en el
algoritmo de Feldkamp (Donath y Breuner, 1982), usando el software NRcon
(Bruker microCT NV, Kontig, Bélgica). Las imagenes reconstruidas fueron
evaluadas mediante el software Data Viewer (Bruker microCT NV, Kontig,
Bélgica) y posicionadas para asegurar que el biomaterial implantado se veia con su

forma cilindrica.
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Una vez que las imagenes se colocaron en posicion se realizo el analisis
de datos. En primer lugar el volumen de interés (VOI) fue seleccionado sefialando
los margenes inicial y final del material en el eje longitudinal, dibujando a mano los
margenes laterales para eliminar los tejidos blandos circundantes al material.
Posteriormente las imagenes fueron segmentadas usando métodos de adaptacion
local del umbral y seleccionando los mejores pardmetros umbrales tanto para el
hueso (Figura 27) como para el material en cada muestra (Figura 28). Finalmente se
realizd un analisis de las propiedades del material, analizando la calidad Osea
mediante los indices estandarizados para la determinacion de la microestructura del

hueso esponjoso (Hildebrand y cols, 1999).

Figura 27: Estudio del defecto 6seo artificial producida en los huesos controles para la
determinacion de superficies y volimenes mediante la técnica de micro-TC.
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Figura 28: Estudio del implante (flecha) en el defecto 6seo artificial producido en tibias, para
la determinacion de superficies y volimenes mediante la técnica de micro-TC.
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Para la evaluacion del material implantado y del crecimiento 6seo dentro del

mismo, los pardmetros que se han estudiado son los siguientes:

BV del material: es la extension del mismo en mm?.

BV/TV del material: es el porcentaje del VOI que estd ocupado por el
material.

BV del hueso: el volumen de hueso que hay dentro de los limites de la ROI
(Regidn de Interés) en mm®.

BV/TV del hueso: es el porcentaje del VOI que estd ocupado por el hueso.

Ademas se han evaluado las caracteristicas del material, prestando especial

atencion a la porosidad:

Po.N (cl): numero de poros cerrados, es decir, aquellos rodeados en todas las
direcciones de la estructura en 3D por material.

Po.V (cl): volumen del VOI ocupado por poros cerrados.

Po.S (cl): superficie del VOI ocupada por poros cerrados.

Po (cl): porcentaje del VOI ocupado por poros cerrados.

Po.N (op): nimero de poros abiertos, es decir, aquellos espacios rodeados de
material pero no en todas las direcciones.

Po.V (op): volumen del VOI ocupado por poros abiertos.

Po (op): porcentaje del VOI ocupado por poros abiertos.

Po.V (tot): volumen total de la VOI ocupado por poros, tanto abiertos como
cerrados.

Po (tot): porcentaje del VOI ocupado por poros, abiertos y cerrados.

Eu.N (Euler Number): indicador de la conectividad de una estructura
tridimensional compleja. Una estructura bien conectada tendrd un Eu.N
negativo grande, disminuyendo este valor a medida que se rompen las

conexiones.
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2./. ESTUDIO ANATOMOPATOLOGICO E
HISTOMORFOMETRICO

Después de haber realizado el estudio radiologico, las piezas 6seas fueron
seccionadas transversalmente en un plano perpendicular al eje longitudinal del
hueso, obteniendo bloques de unos 0,5 cm para llevar a cabo el estudio

anatomopatologico e histomorfométrico (Figura 29).

Figura 29: Seccion transversal del area implantada. Tallado de las muestras previo al
procesado. Las flechas amarillas indican la situacién del implante de aspecto blanquecino.

Los bloques obtenidos fueron deshidratados previamente a la introduccion
en glicometacrilato, ya que para que el polimero penetre en el tejido dseo es
fundamental extraer previamente el agua retenida en la muestra. La deshidratacion

se realiz6 introduciendo las muestras en etanol a concentraciones crecientes:

e 80% alcohol durante tres dias.
e 96% de alcohol durante tres dias.
e 100% de alcohol durante tres dias.

e 100% de alcohol en dos pases sucesivos de tres dias cada uno.
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Posteriormente  se realiz6 una infiltracion plastica mezclando
glicometacrilato (Technovit 7200 VLC, Heraus Kulzer, Werheim, Germany) con
alcohol etilico en distintas concentraciones, siguiendo la guia de Donath y
Breuner®, finalizando con dos infiltraciones con glicolmetacrilato puro. El

protocolo seguido fue:

e Alcohol en proporcion 30:70 durante un periodo de tres dias.
e Alcohol en proporcion 50:50 durante un periodo de tres dias.
e Alcohol en proporcion 70:30 durante un periodo de tres dias.

e Alcohol al 100% durante dos pases sucesivos de tres dias cada uno.

Para llevar a cabo la inclusion se introdujeron las muestras de tejido en unos
moldes de polietileno que se llenaron de glicolmetacrilato bajo efecto de vacio
(Technovit 7200 VLC, Heraus Kulzer, Werheim, Germany), para eliminar asi las
posibles burbujas existentes en el tejido y someterlas a polimerizacion por luz. La

fotopolimerizacion tuvo lugar en dos pasos:

1. Aplicacion de luz de baja intensidad durante 4 horas, manteniendo los
moldes a una temperatura inferior a 40 °C, para que la resina se

polimerizara extensamente.

2. Aplicacion de luz azul ultravioleta de gran intensidad durante 12 horas,
de forma que el metacrilato del interior del tejido completase su

polimerizacion.

Por ultimo los blogues permanecieron en una estufa a 37 °C durante 24

horas y se procedid a la retirada del molde.
Se realizaron cortes axiales de 200 um usando una sierra de cinta (Exakt-

Micro Griding System, Apparatebau, Norderstedt, Germany) y se procedié a

realizar un micropulido mecanico usando lijas de carburo de silicio de grosor de
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grano de 1200 y 1400 (Struers, Copenhague, Denmark) hasta obtener muestras de

un grosor aproximado de 40 pm.

Tras esto se procedié a su tincién mediante el método de Lévai-Laczkd”’

(Tabla 4) y el Tricrébmico de Masson.

TINCION DE LEVAI-LACZKO

Materiales Procedimiento
Solucion A: 1. Inmersion en peréxido de hidrogeno al
e Azur Il al 1% en agua destilada. 30% durante 5 minutos con movimiento
e Azul de metileno al 1% ena gua constante.
destilada. 2. Lavado con agua destilada dos veces.

e NaCO; al 1% en agua|3 Inmersion en acido acético al 5% durante

destilada. 1 minuto.
4. Lavado con agua destilada dos veces.
Una pate de Azur Il con una parte de | 5. Inmersion en la solucion A durante 20

azul de metileno y dos partes de minutos.
Na,COs3 al 1%. 6. Lavado con agua destilada dos veces.

Solucién B: 7. Inmersién en la solucion B durante 5

- 0 segundos. Los cortes se deben sumergir
e Pararosanilina al 1% en agua

. individualmente en esta tincion.
destilada.

8. Lavado con agua destilada y secado.

Tabla 4: Protocolo de la tincion de Lévai-Laczké.

Ademas, se analizaron las muestras procedentes de ganglios linfaticos
regionales y paraadrticos, higado, rifion y pulmon, con el fin de determinar la
presencia de restos del material o de productos intermedios de degradacion del
mismo que se hubieran liberado después de su implantacion a lo largo del estudio.
En este caso las biopsias fueron fijadas en formol tamponado al 10%,
deshidratadas mediante alcoholes a concentraciones crecientes e incluidas en

parafina. De los bloques obtenidos se realizaron secciones de 5 um mediante un

91




Material y Métodos

92

microtomo de rotacién Minot Leitz®. Las secciones histolégicas fueron tefiidas
con la tincion de Hematoxilina-Eosina (H-E) y se observaron con un microscopio

Leitz Orhoplant FSA® con camara digital y con luz polarizada.

El estudio anatomopatoldgico cuantitativo y semicuantitativo se realizo
usando un microscopio de luz motorizado y una cdmara digital conectada a un

sistema de captura de imagen (BX51, DP71, Olympus Corporation®, Japan).

Los estudios anatomopatol6gicos que se muestran en este trabajo se han
focalizado en las areas de interés seleccionadas previamente y que incluyen las
areas periféricas del material o interfase material-tejido, el interior del mismo, y el
defecto déseo creado para implantacion intrasea del material (Figura 30). El
andlisis de la imagen se condujo basandose en el color y la forma de estas
estructuras, diferenciando el hueso nuevo y laminar del tejido conectivo y
vascular (Adobe Photoshop®, CA, USA). Se evaluaron y midieron los parémetros
usando el programa de analisis de imagen Cell-sens 1.5® (Olympus Corporation,

Japan).

Figura 30: (A) Detalle anatomico del area de implantacion del material objeto de
estudio en metafisis proximal de tibia. Implante de forma cilindrica superpuesto. (B)
Aspecto macroscopico de la seccion 6sea transversa a nivel de la zona de implantacion
y en donde se sefialan las areas de interés del estudio.
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Se realiz6 un andlisis cuantitativo de los siguientes parametros:

e Hueso neoformado: tanto alrededor como en el interior del material.

e Material implantado.

e BIC: area de contacto entre el material y el hueso neoformado.

e Estructura del defecto éseo cortical: en términos de superficie y volumen.

Tanto el procesado de las preparaciones dseas sin descalcificar para el
estudio anatomopatoldgico, como la captura de imagenes mediante técnicas de
micro-TC, se realizaron en colaboracion con la Universidad de Santiago de

Compostela (Dr. Mufioz Guzon).

2.8. METODO ESTADISTICO

Los datos fueron estudiados estadisticamente utilizando la media, la
desviacion estandar (SD), la mediana, intervalo de confianza del 95% (CI) (SPSS,
SPSS Inc., Chicago, IL, USA). Se analiz6 mediante el test de la t de Student
apareada, y test de Friedman para muestras no paramétricas en comparativa de

medianas. Los resultados se consideraron significativos con p<0,05.
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VI. RESULTADOS
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VI. RESULTADOS

Presentaremos los resultados de nuestro estudio agrupados en cada uno de los
cuatro periodos de estudio establecidos. En cada uno de ellos describiremos los
hallazgos  observados mediante  técnicas  radioldgicas, escanograficas,

anatomopatoldgicas e histomorfométricas,

1. CARACTERIZACION

La caracterizacion fisica de los implantes mostrd una densidad aparente de 75
gr/cm®, lo que implica una porosidad total del 76%. Se realiz6 una porosimetria de
mercurio (Poremaster, Quantachrome, EEUU), que indicé que el 15% de los poros eran
mayores de 1 mm, el 20% oscilaban entre 100 y 1000 um, y el resto estaban por debajo

de 100 um, centrandose la distribucion alrededor de los 10 um. (Figuras 31y 32).

97



Resultados

L% AT SR
WD15.7mm 20.0kV x200  200um
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Figura 32: Imagen de SEM del implante (Magnificacion 200X).
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En cuanto a la composicion quimica del material, ésta queda reflejada en la tabla 5.

ANALISIS QUIMICO (wWt%) 7Ca0P,052Si0; 5Ca0OP,05Si0,
CaO 59,8 57,9
SiO, 18,3 11,9
P,Os 21,5 30
MgO 0,064 0,062
AlLO; 0,184 0,066
Na,O 0,038 0,028
KO 0,007 0,005
Fe,05 0,036 0,032
TiO, 0,024 0,007
MnO 0,047

Tabla 5: Composicidn quimica del material Nurse A — silicocarnotita.

Por dltimo, la composicion mineraldgica final de la esponja, determinada
mediante difraccion de rayos X, se detalla en la figura 33, donde se observa que el
material obtenido posee una estructura cristalina bifasica con presencia de

silicocarnotita y Nurse A phase.

Intensity (u.a.)

20 2’5 3‘0 3‘5 4‘0 4}5 50
2Theta (deg)

Figura 33: Patron de difraccion de rayos X del material Nurse A — silicocarnotita.
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2. ESTUDIO RADIOLOGICO

2.1. RADIOLOGIA CONVENCIONAL

A. GRUPO CONTROL

En el estudio radiologico, el defecto 0Gseo provocado
artificialmente en el hueso ya no era evidente al mes de evolucion. La
cortical presentaba caracteristicas radioldgicas completamente normales
con una morfologia y densidad de caracteristicas normales y similares a
la presentada en animales no tratados. La evolucién de dicha lesion
artificial durante los diferentes periodos de estudio seguia presentando
caracteristicas radiologicas normales, similares al resto de hueso
circundante y en donde no se apreciaba ninguna alteracion en el

desarrollo de la zona estudiada (Figura 34).

Figura 34: Radiologia convencional: evolucion del defecto 6seo provocado para
la colocacion del implante en los animales controles.
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B. GRUPO I: Animales con implantes de un mes de

evolucion.

En el estudio radioldgico convencional, las caracteristicas del
material correspondian a la imagen de un elemento cilindrico con una
densidad radioldgica superior a la densidad calcio radiol6gica del hueso
normal, lo que permitia diferenciarlo facilmente en el interior de la
estructura 0sea en la que se practico la laguna Osea artificial en la que se
implantd. El interior del implante mostraba lineas irregulares de menor
densidad radiolégica en forma de malla, que se correspondian con la

propia estructura interna del implante.

El relleno del defecto 6seo artificial practicado por el implante era
practicamente completo. EI implante presentaba un aspecto granular con
minimas irregularidades en sus superficies externas. Se encontraba
totalmente acoplado a la cavidad donde quedaba alojado,

individualizandose perfectamente del tejido 6seo normal adyacente.

Se observaba un aumento de densidad calcio en la cortical externa
proxima a la apertura externa del defecto dseo practicado, pero que no
cubria por completo el orificio de entrada del implante, por lo que seguia
observandose una densidad radioldgica inferior a la cortical dsea
adyacente. (Figura 35)
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Figura 35: Grupo I. Radiografia simple lateral de
tibia mostrando la evolucion del material
implantado tras un mes de evolucion.
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C. GRUPO II: Animales con implantes de tres meses de

evolucion.

Durante este periodo, el defecto dseo cortical aparecia reparado
completamente aunque presentaba una densidad radioldgica inferior a la
observada en la cortical 6sea adyacente.

Se apreciaba una significativa disminucion de la densidad calcio
radioldgica del propio implante respecto al periodo anterior. Destacaba
que los contornos de la superficie del implante, en un principio
completamente regulares y lisos, presentaban superficies mas irregulares,
de menor densidad radioldgica, que en algunas zonas eran mas difusas al
entrar en contacto con las imagenes calcicas del tejido 6seo adyacente
(Figura 36).
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Figura 36: Grupo Il. Radiografia simple lateral de
tibia mostrando la evolucion del material
implantado tras un periodo de 3 meses.
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D. GRUPO Il1I: Animales con implantes de cinco meses de

evolucion.

En este periodo la densidad del material implantado era mayor a
la observada en el periodo anterior, posiblemente debido a la existencia
de una posible reaccion 6sea alrededor del implante e incluso en el
interior del mismo, ya que se apreciaba un mayor incremento de las
irregularidades en su superficie junto a mayores areas radiotransparentes
en su interior, que sugiere una desestructuracion de la malla interna del

implante mantenida hasta ahora.

La cortical externa ya reparada presentaba densidad dsea también

superior a la del periodo anterior.
En algunas zonas se apreciaba continuidad del hueso adyacente

con el material implantado, no permitiendo delimitar completamente la

superficie del implante (Figura 37).
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Figura 37: Grupo Ill. Radiografias simples laterales de tibia. Obsérvese la evolucion
del implate tras un periodo de tres meses de evolucion.
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E. GRUPO IV: Animales con implantes de siete meses de

evolucion.

La cortical externa presentaba una densidad célcica similar a la
presentada por la cortical adyacente, impidiendo delimitar el lugar del
orificio de entrada al defecto 6seo artificial realizado para la colocacion
del implante.

El implante presentaba una disminucion generalizada de la
densidad radioldgica respecto a la observada en el grupo anterior,
presentando una forma mas ovalada, de bordes irregulares y difusos, y
con un incremento de areas radiotransparentes en su interior, que podian
interpretarse como fendmenos de absorcion del material del implante.
Los limites del implante eran irregulares y no estaban radiol6gicamente
bien definidos.

En algunas zonas se apreciaba continuidad de la cortical y del
hueso adyacente con el material del implante estudiado, que parecia
introducirse en el interior de los restos del material implantado, ya que se
observaban imégenes de trabéculas dseas que parecian introducirse y

continuar en su interior (Figura 38).

No se observaron malformaciones ni alteraciones Oseas
atribuibles a la presencia del implante a lo largo de los periodos
estudiados. Sin embargo, tras 7 meses de evolucion desde que el material
del implante fue introducido en la laguna dsea artificial practicada,
todavia se evidenciaban restos con densidad radiolégica similar al
implante original, que permanecian ubicados en la misma zona

metafisaria en la que se introdujo.
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Figura 38: Grupo IV. Radiografias simples laterales de tibia mostrando la situacion del
material implantado tras una evolucion de 7 meses.
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2.2. ESTUDIO CON MICRO-TC

Los resultados obtenidos de las piezas Oseas durante los diferentes
periodos de nuestro estudio mediante microtomografia computerizada (micro-
TC) se describen valorando las modificaciones observadas en el material
implantado, el incremento de hueso formado alrededor del implante, y las
modificaciones de porosidad del implante (poros abiertos y cerrados), asi como
la valoracion estructural del defecto 6seo artificial en la colocacion del implante,

presentado en funcion de los periodos establecidos en el estudio.

A. VALORACION DEL IMPLANTE

Las imagenes tridimensionales del implante (3D) mostraban una
progresiva reduccion del material, con un incremento de las
irregularidades superficiales del mismo, y un aumento de poros abiertos

que todavia permanecian en los ultimos estadios analizados (Figura 39).

3 meses

Figura 39: Estudio con micro-TC: evolucion del implante en el interior del
hueso durante los diferentes periodos estudiados.
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En la figura 40 puede observarse una imagen renderizada (3D) de
las caracteristicas del implante durante los periodos estudiados.
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Figura 40: Iméagenes en 3D de la evolucion de porosidad del implante. Estudio
con Micro-TC. (A) Superficie y seccién longitudinal con un mes de evolucion.
(B) Superficie y seccién longitudinal a los 3 meses.

(C) Superficie y seccién longitudinal a los 5 meses. (D) Superficie y seccion
longitudinal a los 7 meses.

En la tabla 6 se puede apreciar la disminucién del material
implantado durante los diferentes periodos estudiados respecto a la
extension del implante en mm?® (BV media del material), porcentaje de
volumen analizado (VOI) ocupado por el material (BV/TV media del

material) y su volumen relativo (BV/TV relativo).
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IMPLANTE BV media (mm® BV/TV media BV/TV relativo

(%) (%)

CONTROL 78,5 62 100
1 MES 74,6 64,6 100

3 MESES 44,2 36 58

5 MESES 44,5 39,2 63,2

7 MESES 23,9 31 50

Tabla 6: Estudio del implante en la lesion Gsea artificial para la determinacion de
la disminucién de su volumen mediante técnica de micro-TC.

Los resultados obtenidos mostraban que el volumen del material
implantado se habia reducido al 30% del inicial, poniendo de manifiesto
la reabsorcidn, en volumen, del 70% del material implantado al finalizar
el estudio 7 meses tras su colocacion en la laguna Osea artificial
practicada en el hueso, reduciendo en un 50% el volumen relativo que

ocupaba en dicha lesion 6sea (VOI). (Grafica 1).
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Grafica 1: Disminucion del volumen del material implantado durante
las etapas del estudio determinado mediante micro-TC.
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B. VALORACION DEL HUESO FORMADO

Al contrario de los resultados determinados en el material del

implante, la cantidad de hueso nuevo formado fue aumentando

progresivamente durante los diferentes periodos estudiados.

Los resultados mostrados en la tabla 7 ponen de manifiesto el

incremento de volumen de hueso en mm?® (BV media del hueso) que fue

aumentando dentro de los limites de la zona de interés analizada (ROI),

asi como el porcentaje de hueso en el interior de la laguna Gsea realizada

que se encontraba ocupada por hueso (BV/TV media del hueso).

BV media (mm?®)

BV/TV media (%)

1 MES 14,9 17,17
3 MESES 24 18,8
5 MESES 29,6 25,08
7 MESES 42,1 32,6

Tabla 7: Estudio del hueso en la lesion dsea artificial para la determinacion del
aumento de su volumen mediante técnica de micro-TC.

Estos resultados mostraban un incremento progresivo de hueso en

el interior de la laguna 6sea experimental practicada (Gréafica 2).
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Incremento de hueso
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Gréfica 2: Incremento de hueso en el interior de la lesién
experimental practicada (BV del hueso).

En definitiva, como el &rea de interés estudiada se correspondia
con la laguna o6sea artificial provocada experimentalmente (ROI), la
micro-TC permitia valorar la disminucién del volumen del implante
dentro del volumen de la lesion (Grafica 3), asi como el incremento del
hueso que fue progresivamente ocupando el volumen de dicha lesidn
(Gréfica 4).
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Gréfica 3: Disminucion progresiva del volumen ocupado por el
implante dentro de la laguna 6sea durante los diferentes
periodos estudiados.
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Tiempo

Gréfica 4: Incremento progresivo del volumen de hueso que va
ocupando la laguna 6sea durante los diferentes periodos del estudio.

Nuestros resultados ponen de manifiesto que se puede determinar
una reduccion progresiva del volumen ocupado por el implante, que va
siendo sustituido por un incremento progresivo del hueso, que va
ocupando el volumen de la lesién désea de forma lenta pero progresiva

durante los diferentes periodos estudiados.

Por otro lado, el analisis de las caracteristicas del material
implantado mostraba un descenso del nimero de poros cerrados en el
material (Po.N (cl): poros rodeados en todas las direcciones de la
estructura en 3D por material), y un descenso del volumen de area de
interés ocupado por poros cerrados del implante (Po.V (cl)), asi como
una reduccion de la superficie de poros cerrados en el area de interés
(Po.S (cl)). Por el contrario, se hall6 un gran incremento de poros
abiertos y conectados con el tejido circundante con el paso del tiempo
(Po.N (op)), asi como el volumen (Po.V (op)) y porcentajes (Po (op)) de
poros abiertos conectados con el tejido adyacente dentro del area de

interés. Los resultados mas destacables se muestran en la tabla 8.



Resultados

HUESO Po (cl) (%) Po (op) (%) Eu.N

1 MES 0,2 35,2 -686
3 MESES 0,01 60,02 -410
5 MESES 0,02 64,61 -314
7 MESES 0,008 68,75 -119

Tabla 8: Variaciones cuantitativas en la evolucion de la porosidad del implante,
y disminucion de las conexiones estructurales tridimensionales en el material

determinadas mediante la técnica de micro-TC.

Finalmente, el numero Euler (Eu.N), que se utiliza como

indicador de la conectividad de una estructura tridimensional compleja,

aumentaba significativamente (Tabla 8),

mostrando una mejoria

importante en la conectividad de las estructuras tridimensionales que se

encontraban en el interior de la laguna dsea.
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3. ESTUDIO ANATOMOPATOLOGICO

Los estudios anatomopatoldgicos que se mostraran a continuacion se realizaron

en las areas de interés seleccionadas previamente.

En relacion a los hallazgos microscopicos de las visceras estudiadas, se

concretan en los siguientes:
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Los ganglios linfaticos regionales mostraron alteraciones anatomopatoldgicas
que correspondian a una adenitis cronica reactiva, caracterizada por una marcada
hiperplasia folicular (predominantemente en las porciones periféricas),
congestion vascular y extensa histiocitosis sinusal, tanto del seno marginal como

de los senos medulares, encontrandose estos distendidos (Figura 41A).

El higado presentaba una arquitectura conservada sin signos de congestion

vascular ni activacion de las células de Kupffer (Figura 41B).

El pulmén conservaba igualmente su arquitectura, observandose en las
preparaciones histoldgicas secciones transversas de bronquios rodeados
parcialmente por cartilago y musculo liso, asi como varios espacios alveolares

en la periferia de caracteristicas normales (Figura 41C).

El rifdn mostraba caracteristicas arquitecturales y citoldgicas normales. En la
seccion se observan glomérulos en la periferia y numerosos tdbulos
contorneados proximales y distales que ocupan la mayor parte de la seccién

histoldgica (Figura 41D).
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Figura 41: Biopsia de 6rganos. (A) Ganglio linfatico con histiocitosis sinusal (linea discontinua)
(31.5 X). (B) Higado con arquitectura conservada, pudiendo observar la vena centrolobulillar
(circulo) (125 X). (C) Pulmén (bronquios — asteriscos, alveolos — flechas) (200 X). (D) Rifién

(glomérulos — circulos, tubulos — flechas) (125 X). (Tincion de Lévai-Léczko).
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3.1. GRUPO I: Un mes de evolucion. (Figuras 42-44)

Durante este periodo de estudio, la muestra correspondiente al control
presentaba el defecto cortical realizado para llevar a cabo la implantacion
intradsea del material. No se detectaron signos de reparacion Osea (osificacion
encondral), tales como reaccidn periostica y endéstica, presencia de tejido de
granulacién, islotes de cartilago, etc.

En la pieza implantada, las secciones histologicas realizadas de forma
seriada se caracterizaban por abarcar todo el volumen del hueso, incluyendo la
porcién central del material implantado, pudiendo observar que éste adoptaba
una forma cuadrangular de coloracion gris oscuro en el seno de una médula ésea

hematopoyética de caracteristicas normales.

En el extremo externo del cilindro implantado se observaban extensas

areas de cartilago con focos de osificacion en su interior.

En este periodo temprano del estudio se podia observar que el material
implantado preservaba su arquitectura original, no mostrando un aspecto
homogéneo en cuanto a su densidad debido a la presencia de espacios (poros) no
ocupados que se comunicaban entre si a través de todo el volumen del material

(porosidad abierta).

Es de destacar la presencia, aunque no de forma abundante, de delgadas
trabéculas de tejido 6éseo neoformado que rodeaban toda la periferia del material,
y que incluso de forma discreta comenzaban a colonizar el interior del mismo a

través de los poros presentes en el material.

No se observaban elementos de médula Osea hematopoyética

acompariando a este fendmeno de colonizacién 6sea.
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Figura 42: Grupo | — Imagen panoramica de la muestra control sin implante en la que se observa
el defecto Gseo creado sin reparar (flecha). (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 43: Grupo | — Imagen panoramica de la seccidn ésea que incluye el implante de
morfologia cuadrangular y coloracion gris oscuro (asterisco) en el seno de la médula 6sea
hematopoyética (flecha). (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 44: (A) Tejido de granulacién (flecha) y pequefios depositos de osteoide (linea
discontinua) en estrecha relacion con la supeficie del material (asterisco). (B) Capa de tejido
6seo neoformado (linea discontinua) cubriendo al material (asterisco). (C) Tejido osteoide (linea
discontinua) penetrando en el interior del material a través de un poro. (D) Depdsitos de tejido
6seo maduro con presencia de lineas de cementacion (linea discontinua) y osteocitos (flechas).
(E) Células gigantes multinucleadas con material fagocitado intracitoplasmatico (flechas).
(Levai-Laczko, 312.5 X)
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3.2. GRUPO I1I: Tres meses de evolucidn. (riguras 45-47)

La arquitectura del material implantado se mantenia conservada, aunque
aparecian areas de reabsorcion en su interior en comparacion con el periodo
previo.

Destacaba la presencia de tejido de granulacion constituido por
numerosos Vvasos sanguineos de calibre capilar, asi como abundantes

fibroblastos que rodeaban totalmente al implante.

Se apreciaban areas de material osteoide en el seno del tejido de
granulacion que rodeaba a los cilindros implantados de mayor extension que en
el grupo anterior, y que ocupaban todo el perimetro del material. Destacaba la
presencia de pequefios grupos de trabéculas déseas delgadas e intensamente

eosindfilas, sin orientacion uniforme.

Los extremos del cilindro implantado se mostraban en intimo contacto
con el hueso cortical neoformado, que presentaba caracteristicas histoldgicas
superponibles al tejido dseo normal adyacente. En algun caso observamos la
protrusion del extremo del implante sobre la superficie cortical, donde no existia
reparacion total de la misma, observandose focos de osificacién encondral a ese

nivel.
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Figura 45: Grupo Il — Imagen panoramica del grupo control sin implante. Reparacion cortical
parcial mediante tejido 6seo esponjoso (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 46: Grupo Il — Imagen panoramica del implante en el seno de la médula ésea
hematopoyética. Aumento de porosidad en el interior del material respecto al periodo previo
marcado con asteriscos (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 47: (A) y (B). Detalle del material (asteriscos) tapizado por una capa de osteoide mayor a
la observada en el periodo anterior (flechas) (Lévai-Laczko,  312.5 X). (C) Material osteoide
(flecha) en el seno del tejido de granulacién que rodea al material implantado (asteriscos) en
mayor extensién que en el grupo anterior. Existen trabéculas 6seas sin orientacion uniforme
(linea discontinua) (Lévai-Laczko, 312.5 X). Material implantado (asteriscos) en cuyo interior
se disponen trabéculas de hueso neoformado (linea discontinua) (Técnica de Tricrémico de
Masson, 200 X).
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3.3. GRUPO I1I: Cinco meses de evolucion. (Figuras 48-50)

Se seguian observando los fendmenos descritos en el grupo anterior
aunque de forma mas notable. La caracteristica mas destacada era la gran
extension de los canales e islotes que llegaban a fragmentar el material de forma

irregular.

Las trabéculas dseas neoformadas tendian a la coalescencia originando
un entramado de aspecto reticular que ocupaba toda la extensiéon del implante,

con mayor ordenacion de las mismas respecto al periodo anterior.

Existia un aumento de porosidad del material implantado debido a la

reabsorcion del mismo.
La cortical dsea estaba formada por tejido Oseo compacto de

caracteristicas normales, que se continuaba con las trabéculas Oseas que

rodeaban a los fragmentos de material.
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Figura 48: Grupo Il — Imagen panoramica de muestra sin implante con reparacién del defecto
0seo. (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 49: Grupo Il — Imagen panoramica del implante en el seno de la médula ¢sea
hematopoyética. Continuidad entre el hueso cortical reparado y la red ésea neoformada dentro
del implante (linea discontinua). (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 50: (A) y (B). Detalle de islotes del material implantado (asteriscos) separados y
rodeados por tejido 6seo neoformado (flechas) (Lévai-Laczko, 200 X). (C) y (D). Se observa un
aumento de porosidad en el material (asterisco) respecto a los periodos anteriores que va siendo

rellenado por una red de osteoide (estrella). (Lévai-Laczko y Tricromico de Masson,
respectivamente, 200 X).
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3.4. GRUPO IV: Siete meses de evolucion. (Figuras 51-54)

Al final del estudio algunos fragmentos del material implantado habian
sufrido una reabsorcion casi total, observandose pequefios fragmentos muy

irregulares.

El material existente mostraba un aspecto finamente granular con menor

densidad que en los periodos previos.

El tejido 6seo, con trabéculas neoformadas de mayor tamafio y mas
ordenadas, empezaba a ser sustituido en su periferia por médula Osea
hematopoyética de caracteristicas normales.

No se observaba tejido fibroso en la interfase hueso-material.

En cuanto al control, en este periodo final el defecto dseo se encontraba

totalmente regenerado y formado por tejido 6seo maduro de caracteristicas

morfolégicas normales.

130



Resultados

Figura 51: Grupo IV — Imagen panoramica de la muestra control y defecto 6seo completamente
reparado mediante tejido 6seo compacto remodelado (Lévai-Laczko, 31.2X).

131



Resultados

Figura 52: Grupo IV — Imagen panordmica del implante en el seno de la médula dsea
hematopoyética. Destaca gran fragmentacion y dispersion del material, con defecto éseo
completamente reparado por tejido 6seo maduro. (Lévai-Laczko, 31.2X).
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Figura 53: Disminucion clara en la densidad del material (asterisco), que presenta un aspecto
granular y poco compacto. (Levai-Laczko, 312,5 X)

Figura 54: Tejido 6seo neoformado (estrella) con trabéculas mas ordenadas que en periodos
anteriores, con interposicion de médula 6sea hematopoyeética (asterisco). (Lévai-L&czko, 200
X).
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4. ESTUDIO HISTOMORFOMETRICO

Los resultados obtenidos del anélisis cuantitativo, mediante histomorfometria,
de las muestras 6seas en los diferentes periodos de nuestro estudio, se describen

valorando las modificaciones observadas en:

El hueso neoformado tanto alrededor como en el interior del material.
El area de contacto entre el material y el hueso neoformado (BIC).

El material implantado.

N

La estructura del defecto 6seo cortical.

4.1. Valoracion del hueso neoformado

En el estudio histomorfométrico se puso de manifiesto el incremento de
la cantidad de hueso neoformado en el grupo implantado con respecto al grupo
control, para todos los periodos de tiempo analizados, siendo las diferencias

significativas para el ultimo periodo de 7 meses (7,13 + 3,01* vs 20,14 + 1,64%)

y que representaban aproximadamente un 7% vs el 20%, respectivamente (Tabla

9y Gréfica 5).
HUESO NEOFORMADO CONTROL CON IMPLANTE
(%)
1 MES 2,32 +2,12 (2,32) 14,55 + 2,62 (14,55)
3 MESES 4,14 + 1,02 (4,14) 14,72 + 2,85 (14,72)
5 MESES 5,32 £ 3,13 (5,33) 16,09 + 4,87 (16,10)
7 MESES 7,13 £ 3,01* (7,14) 20,14 £+ 1,64* (20,15)

Tabla 9: Analisis histomorfométrico de la muestra analizada. Hueso neoformado con
valores expresados como media (%) £DS y mediana (X).
(*) Diferencias significativas p<0,05.
Test de Friedman para muestras no paramétricas en comparativa de medianas.
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Formacion de hueso

20,15

16,1
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Grafica 5: Incremento de hueso neoformado en el interior de la lesion experimental
practicada tanto en los huesos con implante (verde) como en las muestras control
(morado).

4.2. Valoracion del area de contacto entre el material

y el hueso neoformado

En cuanto al contacto del hueso con el implante (BIC), pudimos observar
un aumento progresivo en el mismo desde el primer periodo de estudio (1 mes),
con valores de 36,73 £ 3,43%, llegando a alcanzar un 58,76 + 2,81%* en el
periodo final (7 meses), debido a que existia una estrecha relacién de superficie
entre el hueso neoformado y el material implantado, observandose numerosas
interdigitaciones en la interfase entre ambos como consecuencia de la actividad
resortiva en la superficie del mismo. El patrén de reabsorcion era agudo o en
picos por lo que en el momento del anlisis se considera de alta velocidad.
(Tabla 10, Grafica 6 y Figura 55).

135



Resultados

1 MES 3 MESES 5 MESES 7 MESES
36,73+3,43 | 5405+2,11 | 58,16+384 | 5876 +2,81*
(36,74) (54,05) (58,15) (58,76)

Tabla 10: Analisis histomorfométrico de la muestra analizada. Area de contacto entre el
material y el hueso neoformado (BIC) con valores expresados como media (%) DSy
mediana (X). (*) Diferencias significativas p<0,05.

Test de Friedman para muestras no paramétricas en comparativa de medianas.

BIC
100
80
58,76
54,05 58,15 ’
__ 60
> 36,74
40 -
20
0
1 mes 3 meses 5 meses 7 meses
Tiempo

Graéfica 6: Incremento de la superficie del implante en contacto con hueso (BIC).
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Figura 55: Microfotografias representativas de las secciones histologicas que incluyen el
material implantado correspondientes a los cuatro periodos de estudio (1, 3, 5y 7 meses). En
amarillo el hueso neoformado en contacto directo con el material, en color gris el material.
(Levai-Laczko, 31.2X).
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4.3. Valoracion del material residua

El estudio histomorfométrico mostraba una reduccion del implante de

forma progresiva a lo largo de todo el periodo de estudio, alcanzando en el

ultimo periodo (7 meses) un 16,69 + 2,16%, lo que suponia una reduccion global

del material, quedando un 16% del mismo (Tabla 11 y Gréfica 7).

1 MES 3 MESES 5 MESES 7 MESES
26,09 £2,01* | 18,08+3,75 | 17,81+196 | 16,69+ 2,16
(26,09) (18,56) (17,81) (16,69)

Tabla 11: Andlisis histomorfométrico de la muestra analizada. Biomaterial residual con
valores expresados como media (%) DS y mediana (X).

(*) Diferencias significativas p<0,05.

Test de Friedman para muestras no paramétricas en comparativa de medianas.

Biomaterial residual

17,81

1 mes 3 meses 5

Tiempo

meses 7

meses

Grafica 7: Valores obtenidos correspondientes al material residual.
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4.4. VValoracion del defecto 6seo cortical

Resultados

Mediante estudio histomorfométrico se ha estudiado el cierre del defecto

0seo cortical, tanto lineal como en volumen.

De esta manera se pudo observar que, en las muestras con implante, el

hueso cortical neoformado aumentaba gradualmente, llegando a apreciarse un

cierre lineal del 93% al final del estudio.

En cuanto a las muestras control también existia, a nivel del defecto

6seo, un incremento de hueso cortical, aunque en menor medida que el

observado en aquellas en las que se habia implantado el biomaterial objeto de
estudio (Tabla 12 y Graficas 8 y 9).

CIERRE CORTICAL

CIERRE CORTICAL

(LINEAL) (VOLUMEN)
CONTROL CON CONTROL CON

IMPLANTE IMPLANTE

1MES | 18,93+201 | 4512+301 | 4,83+201 | 1846 +3,83
(18,93) (45,12) (4,83) (18,46)

3MESES | 24,84+169 | 53,93+4,17 | 12,01+163 | 34,65+2,94
(24,85) (53,94) (12,01) (34,65)

5MESES | 37,65+394 | 7532+243 | 2593+1,32 | 46,72+1,73
(37,65) (75,32) (25,94) (46,72)

7MESES | 67,63+3,70 | 93,11+ 1,04* | 37,43+201 | 54,81 +2,04*
(67,64) (93,11) (37,44) (54,81)

Tabla 12: Andlisis histomorfométrico de la muestra analizada. Cierre cortical en
volumen y lineal con valores expresados como media (%) +DS y mediana (X).
(*) Diferencias significativas p<0,05.
Test de Friedman para muestras no paramétricas en comparativa de medianas.
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Gréfica 8: Aumento en el cierre lineal de la cortical 6sea tanto en los huesos con implante
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(verde) como en las muestras control (morado).
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Gréfica 9: Aumento en el cierre en volumen de la cortical dsea tanto en los huesos con
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implante (verde) como en las muestras control (rosa).
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VII. DISCUSION

La sustitucion o reemplazamiento del tejido 6seo ha sido objeto de investigacion
desde hace mas de 30 afios, dado el alto interés que suscita en el campo de la cirugia
reconstructiva osteoarticular, y la evidente necesidad de resolver el problema que
supone la existencia de defectos 6seos secundarios a diferentes patologias, tal y como

hemos mencionado anteriormente.

Hoy dia, los cirujanos tienen en su arsenal terapéutico una amplia variedad de

materiales para injertar, de origen biologico o sintético.

En las ultimas decadas se ha incrementado de forma exponencial la utilizacion
de tejido 6seo, tanto autélogo como alogénico, en la practica habitual de distintas
especialidades, fundamentalmente Cirugia Ortopédica y Traumatologia, Cirugia
Maxilofacial, Neurocirugia y Odontologia. ElI hueso esponjoso autélogo continGa
siendo considerado el “gold standard”, por ser el material més fiable al poseer
propiedades osteogénicas, osteoinductoras y osteoconductoras, triada de la regeneracion

Osea, imprescindibles para que tenga lugar el proceso de reparacién de un defecto 6seo
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de cualquier etiologia. Ademas, el injerto autélogo no transmite enfermedades, no causa
reacciones inmunes, y es reabsorbido gradualmente mientras es reemplazado por tejido
0seo neoformado. Por estas razones es el tejido mas frecuentemente trasplantado
después de la sangre y la piel. Sin embargo, este procedimiento presenta ciertas
desventajas, como es la comorbilidad postoperatoria a nivel local en el lugar de la
extraccion del injerto (dolor cronico, fracturas, cicatriz, lesiones nerviosas o vasculares,

2130 ademas de una reserva Osea

pérdida sanguinea, hematomas, infeccion, etc)
limitada, asi como la disponibilidad variable. Por otro lado, los aloinjertos en sus
diversas variantes conllevan un elevado gasto econémico *. Estas han sido razones mas
que suficientes para impulsar la busqueda de soluciones alternativas, como son los

sustitutos 6seos, tanto naturales como de sintesis.

En los afios 90 surgid en el mundo cientifico el deseo de incorporar las
propiedades méas favorables de diferentes materiales para la consecucion de un injerto
0seo sintético verdaderamente eficaz. Para ello los estudios se han focalizado desde
entonces en el desarrollo de nuevos productos de sintesis que, desde el punto de vista
funcional, puedan realizar el mismo papel del injerto éseo aut6logo, evitando las

complicaciones o desventajas que conlleva su obtencion.

Es de gran relevancia clinica que estos sustitutos, independientemente de su
origen, composicion, o propiedades fisico-quimicas, sean reabsorbibles a medio plazo,

al mismo tiempo que son reemplazados por tejido 6seo neoformado.

Hay diversos tipos de sustitutos 6seos, con caracteristicas que los individualizan,
diferenciandolos de los demas, y que presentan ventajas e inconvenientes a la hora de su
utilizacion en la practica clinica. Sin embargo, a dia de hoy, ain no se ha conseguido
desarrollar el biomaterial que retna todas las caracteristicas del hueso autologo, y que
por tanto podria ser considerado como el sustituto 6seo ideal. Es por ello que la
tendencia actual es la experimentacion con combinaciones de estos materiales, incluso
asociandolos con sustancias biologicamente activas, capaces de estimular o promover la
formacion 6sea (factores de crecimiento, trasplantes celulares, terapias de liberacion

génica, etc.) *.
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En las dos ultimas décadas, nuestro grupo de investigacion ha centrado sus
estudios en las cerdmicas: fosfato tricalcico/colagena (Ubeda Martinez®, 1994)
hidroxiapatita/colageno (Galian Canovas®™, 1995), espuma de hidroxiapatita (Lax
Pérez®*, 2004), biovidrio 58S (Ros Nicolas *°, 2006), hidroxiapatita (Mufioz Ruiz-
Séiquer %, 1999), vitroceramica del sistema CaSiO3-SiO,-Cas(PO,) (Clavel Rojo %,
2010), o BTCP -colageno (Meseguer y cols*®™% 1994-1995). Resulta evidente que una
gran mayoria tratan sobre las ceramicas de fosfato calcico como potenciales sustitutos
de los injertos 6seos, y es que este tipo de materiales ocupan un lugar importante dentro
del campo de las bioceramicas, ya que por sus propiedades quimicas y bioldgicas,
similares al componente mineral del hueso, son capaces de unirse quimicamente al
mismo. A su vez presentan una excelente biocompatibilidad, al no presentar toxicidad
local o sistémica, respuesta inflamatoria ni reaccion a cuerpo extrafio; esto se debe a que
los Unicos metabolitos de estas bioceramicas son iones de fosfato de calcio. Ademés son
osteoconductoras, es decir, que tienen una estructura porosa tridimensional capaz de dar

soporte y dirigir el crecimiento de hueso neoformado.

Estas cerdmicas se utilizan para relleno de defectos dseos bajo diversas
presentaciones, bien como granulado o en forma de piezas de morfologia y porosidad
variables. También se usan en forma de pasta inyectable para poder adaptarlas a
defectos amorfos, y pudiéndose aplicar mediante técnicas minimamente invasivas como

es la via percutanea®

. Otra alternativa interesante, desde el punto de vista clinico, es su
aplicacion como recubrimiento de prétesis metalicas, con el fin de conseguir una mejor
fijacion bioldgica de éstas al hueso receptor. En nuestro caso hemos empleado piezas

cilindricas porosas que se adaptan al defecto creado en tibias de conejos.

Hoy dia se ha intensificado la investigacion en ceramicas basadas en fosfato
calcico dopadas con silicio, debido a la capacidad del silicio para influir en la formacion
de hueso, mejorando la osteogénesis. Carlisle’® demostré con su trabajo que el silicio se
encuentra localizado en la zona de crecimiento activo de los huesos, mejorando la tasa
de reabsorcion y la dureza del mismo. Por otra parte, la carencia de silicio afecta a la
tasa de calcificacion de los huesos, y puede ser un factor importante en los trastornos

caracterizados por un desequilibrio en la formacién y la reabsorcion ésea "°. Es por estas
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excelentes caracteristicas de bioactividad y biocompatibilidad que estos materiales se
han convertido en candidatos prometedores para la reparacion y la sustitucion oOsea, y
por lo que nuestro grupo de investigacion, en los ultimos afios, ha centrado sus
esfuerzos en el estudio y desarrollo del sistema TCP — silicato dicalcico, del que nos

hemos ocupado en este trabajo 88789 105107,

Sin embargo, es bien conocida la dificultad de preparar materiales cristalinos
basados en silicatos y fosfatos calcicos, motivo por el que aumenta la complejidad de la
investigacion de estos materiales, siendo uno de los principales problemas de estas
ceramicas que no pueden mantener estructuras cristalinas monofésicas estables cuando

se afiade mas de un 8% de silicio 8.

La metodologia empleada para cuantificar la formacion 6sea en defectos dseos
creados de forma artificial es muy variable. En la literatura encontramos estudios

109-110’ rataslll, cerdos 112

realizados sobre diferentes especies (ratones , etc). Los
animales grandes como los perros o los primates requieren de la aprobacion por parte de
un comité central de ética para su utilizacion, mientras que los animales menores como
las ratas, los ratones o los conejos sélo precisan una aprobacion por parte de un comité
local, por lo que son mas accesibles ***. Por otra parte, la eleccién del modelo animal
puede marcar diferencias en los resultados obtenidos incluso utilizando el mismo
biomateral y en los mismos periodos de estudio. Este hecho puede ser atribuido a
variaciones en el proceso de reparacion en cada especie animal, que incluso puede estar
influenciado por el lugar anatdmico en donde se ha realizado el defecto 6seo. Esto
significa que cualquier diferencia observada no puede ser imputada Unicamente al
método de obtencion del material, que sin lugar a dudas puede afectar a sus propiedades

mecanicas y su comportamiento biolégico.

Dada la rapida actividad metabdlica de los conejos albinos de Nueva Zelanda,
numerosos estudios han establecido la validez de este modelo animal para el estudio

113-116

experimental de biomateriales , Yy es el mas usado en nuestro grupo de

investigacion. Otras ventajas de su uso son la menor agresividad de esta raza, y que
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tiene menos problemas de salud comparada con otras variedades de conejos, ademas de

presentar un ciclo vital corto y ser mas econémicos™**.

El tipo de hueso utilizado para realizar el defecto dseo puede tener un origen

| "7 0 la mandibula **%, o de origen encondral

mesenquimal, como la boveda cranea
como el fémur ', la tibia'*, el himero, y ctbito y radio. De todos ellos, la cara interna
de la tibia ha demostrado ser un modelo reproducible y fiable para la medicion
cualitativa (radiologica e histoldgica) y cuantitativa (micro-TC e histomorfometria) de
la osteointegracion de biomateriales, siempre que se lleve a cabo de una forma

estandarizada®'®.

Ademas, el tamafio del defecto y su posicion en el hueso difiere en los distintos
estudios consultados. El didmetro medio de la dié&fisis tibial de un conejo de 3 kg es de
5 mm, lo que la hace insuficiente para la implantacion, mientras que los implantes en la
zona epifisaria pueden afectar a la superficie articular, por lo que preferimos la metéafisis
del hueso. El tamafio de los defectos en tibias para individuos de alrededor de 3 kg de
peso rondan los 5 mm de diametro, ya que presentan mayor dificultad para su cierre
espontaneo, pudiendo demostrarse el potencial regenerativo del biomaterial a estudio®*.
En nuestro caso utilizamos una broca de 4,5 mm por su accesibilidad, dado su empleo
en Traumatologia y Cirugia Ortopédica. S6lo se atraviesa una cortical debido a que una
de las mayores complicaciones de este tipo de cirugia en conejos es la fractura del hueso
perforado, lo que puede derivar en la muerte del conejo debido a un embolismo graso o

a un éctasis intestinal secundario®®,

La ingenieria de tejidos constituye un campo emergente de la medicina
regenerativa de caracter multidisciplinar, en el que confluyen la ingenieria de materiales
y la quimica con la biologia, con el fin de desarrollar construcciones biologicas con
capacidad de reparar o reemplazar las funciones biolégicas del tejido dafiado *%°. Esta
innovadora tecnologia utiliza matrices tridimensionales porosas o andamios para
afrontar el reto de solucionar los crecientes problemas relacionados con la regeneracion
del tejido dseo. Las matrices permiten el desarrollo de tejido neoformado a través de su

estructura, permitiéndole al implante adquirir propiedades mecanicas muy similares a
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las del hueso natural, y evitando asi la osteopenia asociada al uso de implantes
protésicos. Para poder cumplir su cometido, las matrices deberian poseer buena
bioactividad, biodegradabilidad, y biocompatibilidad, presentar una estructura porosa
adecuada para permitir y promover la proliferacion celular, el crecimiento vascular, y el
transporte de nutrientes en su interior, poseer una morfologia de superficie y unas
propiedades fisicoquimicas adecuadas para estimular la sefializacion celular, y ser
faciles de conformar para poder personalizar la forma de las mismas y poder asi

adaptarlas a un dafio 6seo especifico.

Ya vimos en el apartado de antecedentes que las ceramicas pueden presentar tres
tipo de uniones tisulares: fijacion mecanica (implantes bionertes), fijacién bioactiva
(implantes bioactivos), y sustitucion por los tejidos (implantes biodegradables). En
cuanto a la bioactividad, tanto la HA como el TCP tienen la capacidad de interactuar
con los tejidos vivos, estimulando o modulando la actividad biolégica del hueso *#,
frente a otros materiales bioinertes que presentan una escasa influencia sobre los tejidos
que los rodean, como la alimina o la zirconia ®. Sin embargo, la estabilidad quimica de
la HA reduce su solubilidad en comparacion con el TCP, por lo que pueden quedar
restos de HA integrados en el hueso neoformado, mientras que el TCP se reabsorbe 2.

La biocompatibilidad de las cerdmicas se pone de manifiesto con la
implantacion del material en un tejido, generalmente hueso o musculo. Comunmente la
presencia de un material extrafio en nuestro organismo provoca una respuesta
inflamatoria de intensidad variable y una reaccion a cuerpo extrafio, fendmenos de
necrosis local, seguidos de la formacion de una céapsula fibrosa que aisla al huésped del
implante. Este fendmeno de encapsulacion, acompafiado de una respuesta inflamatoria
leve 0 moderada, se puede observar incluso en materiales biocompatibles pero de
naturaleza inerte. Sin embargo, en el caso de los fosfatos de calcio, dicha capsula
fibrosa se encuentra ausente en la interfase implante-huésped, existiendo una intima
unién entre la ceramica y el tejido receptor, quedando asi demostrada su
osteointegracion, tal y como se ha visto en alguno de los estudios de nuestro equipo,

9 94

como los realizados por Galian Cénovas * y Lax Pérez * con compuestos de
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122

hidroxiapatita, o en los estudios de Gatti y cols.” con materiales bifésicos de

hidroxiapatita y fosfato tricélcico.

En cambio, no se ha podido demostrar la osteointegracion con el uso de otros
materiales, observandose la presencia de una intercapa fibrosa entre estos y el tejido
huésped, tal y como se ha visto, entre otros, en los estudios previos realizados por otros
miembros de nuestro equipo de investigacién, como Garcia Novalvos ' y Santonja

Medina®*, con la utilizacién de esteropolimeros de 4cido polilactico (PLA).

En nuestro estudio, los hallazgos observados después de la implantacion
intradsea del material, han permitido establecer la biocompatibilidad del material Nurse
A - Silicocarnotita, puesto que no hemos observado la existencia de una respuesta
inflamatoria destacable. La interfase ceramica-hueso sufre, en los periodos iniciales, una
proliferacion fibroblastica, que es sustituida mas tarde por tejido déseo trabecular de
caracteristicas normales. Tampoco hemos apreciado, en ninguna de las secciones de los
estudios anatomopatoldgicos, la presencia, a modo de capsula, de fibrosis entre la
cerdmica y el hueso huésped. Ademas, mediante los estudios radiol6gicos se ha podido
comprobar que el material no provoca cambios locales desde el punto de vista
macroscopico, ya que las caracteristicas del hueso adyacente son iguales a las
observadas en el hueso no implantado del mismo animal. Esto, junto al hecho de
observar crecimiento éseo tanto en la periferia como en el interior del implante, tanto en
estudios de radiologia, como en los anatomopatoldgicos e histomorfométricos,
confirma la capacidad de osteointegracion del material empleado en este estudio. La
principal razon de la biocompatibilidad de estos materiales con una base de fosfato
calcico, es que el fosfato célcico es el principal componente inorganico de los tejidos
duros, y los iones liberados del material pueden incorporarse sin dificultad a las vias
metabdlicas de dichos tejidos. El hecho de no incluir durante el proceso de preparacion
componentes organicos, por razones técnicas relacionadas con el uso de elevadas

temperaturas, no interfiere en su interaccion con los tejidos circundantes.
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La osteoconduccién (capacidad de los materiales de proporcionar el andamiaje
o0 la guia conductora que facilita que el tejido dseo crezca en su interior) es otra de las
propiedades que hemos pretendido desarrollar en nuestro biomaterial. En nuestro
experimento hemos tenido la ocasion de observar, en los estudios anatomopatoldgicos y
por radiologia simple, el crecimiento de tejido 6seo en todas las muestras, desde el
primer mes hasta la Ultima etapa del estudio (7 meses), produciéndose éste de forma
centripeta desde la periferia del material hacia el interior del mismo. Este proceso de
aposicion osea se llevo a cabo directamente sobre el material sin interposicion de tejido
conectivo.

En el estudio realizado en 1990 por Gatti y cols.*?

mediante la implantacion de
granulos de HA y TCP en hueso mandibular de ovejas, se pudo observar que, mientras
que la HA no interactuaba con el crecimiento del hueso, en el caso del TCP se liberaban
pequefios iones en su reabsorcidon que inducian la reconstruccion 6sea, demostrando su

osteoconductividad.

Hasta hace unos afios, uno de los problemas mas frecuentemente encontrados en
la investigacion de los biomateriales como sustitutos dseos, era la dificultad para
cuantificar la formacion de hueso nuevo, tanto en el interior como alrededor de los
injertos o implantes, ya que la radiologia y los estudios anatomopatolégicos ofrecen
resultados con un componente subjetivo importante, a pesar de que se realicen estudios
a doble ciego y sean pruebas relativamente accesibles. Sin embargo, con el desarrollo de
los estudios por micro-TC e histomorfométricos estos problemas se han visto resueltos,
ya gque podemos obtener una cuantificacion objetiva de la formacion de hueso, asi como
de otros parametros. En nuestro estudio hemos usado ambas pruebas, pudiendo
contabilizar ese incremento de hueso neoformado ya visto en los estudios
anatomopatologicos y por radiologia convencional. Cuando comparamos los resultados
obtenidos en las muestras con el implante con los del grupo control, hemos observado
un incremento mayor de volumen de hueso neoformado (20% implantados, 7%
control), con un cierre cortical mas rapido y con mayor cantidad de hueso (93%
implantados, 67% control).
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Para comprender mejor el concepto de osteoconduccion debemos referirnos al
término de porosidad del material, factor muy importante que lleva a la integracion
entre el tejido vivo y el implante ceramico. Hay varios aspectos influyentes, como son
el tamarfio del poro, la interconexion entre ellos, y el volumen total de poros del material

respecto al volumen de la muestra #9193 12,

Las cerdmicas pueden presentar poros de diferente tamafio, y en ocasiones
pueden carecer de interconexiones entre ellos, por lo que, cuando son usadas como
injerto, durante el proceso de crecimiento 0seo centripeto, debe producirse de forma
simultanea la reabsorcion del material para que dicho crecimiento se produzca. Este
proceso ha sido estudiado, desde hace varios afios, por distintos miembros de nuestro

grupo (Meseguer Olmo, Vicente Vicente, y cols 9+ 101 102, 126-128y

La microporosidad juega un papel importante en el proceso de bioreabsorcién
del material, mientras que la macroporosidad esta ligada a la osteoconduccion. Asi, una
porosidad de entre 400 y 600 um facilita la infiltracion del material por tejido
fibrovascular, asi como su revascularizacion, permitiendo la regeneracion 6sea. Como
contrapartida, el aumento de la macroporosidad trae como consecuencia un
debilitamiento de la ceramica, ya que existe una relacion inversamente proporcional

entre ésta y la resistencia mecanica.

La tendencia actual es utilizar materiales con comprobada capacidad
osteoconductiva, y realizar modificaciones precisas para aumentar sus propiedades
como sustitutos 6seos, entre las que se encuentra la porosidad global. Hemos observado
en la bibliografia que se utilizan materiales con porosidades algo inferiores a nuestro
estudio, como Itoh y cols *?, que en 1994 desarrollaron una ceramica de HA con una
porosidad del 70%, o Niu y cols **°, que en 2002 crearon una cerémica de HA con
poroisdad de 50-70%. Ese mismo afio, Li y cols **! estudiaron la formacién de una
ceramica de HA macropordtica utilizando HA y PMMA en proporcién 1:1, con lo que
obtuvieron una ceramica con una porosidad del 50%; sin embargo, cuando intentaron
aumentar la porosidad afiadiendo mas resina PMMA, se destruyo la muestra, lo que

indica la existencia de dificultades en el proceso de conseguir aumentar la porosidad, asi
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como los limites entre los que puede oscilar esta segun la técnica utilizada. De esta
manera, también en 2002, Rodriguez-Lorenzo y cols **? describieron el medio de
obtencion de ceramicas macropordticas de HA mediante la técnica de consolidacion de
almidén, obteniendo una porosidad del 45-70%, y al afio siguiente Jun y cols *** crearon
una nueva ceramica, con una porosidad del 75-90%, por medio de un método de
esponja de poliuretano y técnicas de capa multiple. En nuestro grupo Lax *, en 2004,
desarroll6 una espuma de HA con una porosidad global del 80-90%, conservando sus

propiedades mecanicas y sin perder resistencia a las fuerzas de compresion.

La caracterizacion fisica de nuestro implante mediante porosimetria de mercurio
muestra una porosidad total del 76%, con un 65% de poros de tamafio inferior a
100 um, por lo que es un material altamente bioreabsorbible, ademas de presentar un
15% de poros mayores de 1 mm, lo que favoreceria su osteoconductividad. En este
sentido, en nuestro estudio también destaca el hecho de que, al contrario de algunas
teorias que abogan por la dificultad de crecimiento 6seo efectivo en ceramicas de poros

menores de 100 pm (Klawitter y Hulbert 3

), hemos podido observar en los estudios
anatomopatol6gicos que nuestro material presenta un gran nimero de interconexiones
entre los poros que favorece el crecimiento 6seo en su interior. Es lo que se conoce
como porosidad abierta, con la que se obtiene una presion parcial de oxigeno en el
interior del implante igual a la del exterior del mismo, condicién que actuaria
favoreciendo el crecimiento del tejido 6seo en su interior. Con micro-TC pudimos
comprobar, no sélo la existencia previa de poros abiertos en el material (35%), sino el
aumento en el namero de los mismos a lo largo de las etapas del estudio (68%), asi
como un aumento en la conectividad en la estructura (nGmero Euler, que aumenta de -
686 en el primer mes a -119 en el séptimo). Por el contrario apreciamos una reduccion
del volumen ocupado por poros cerrados, pasando de ser un 0,2% en el primer periodo
de estudio, a un 0,008% en el cuarto. Esto coincide con los resultados de Schepers y
col.%°, que consideran que la existencia de conexiones interporos facilita el crecimiento

0seo en su interior.
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Por otro lado, con los estudios histomorfométricos hemos podido contabilizar un
aumento significativo en el &rea de contacto del material con el hueso neoformado (del
36% en el primer mes, al 58% a los siete meses), observandose numerosas
interdigitaciones en la interfase entre ambos. Este hecho confirma lo que ya habia sido
descrito previamente por autores como Eggli y cols **, quienes observaron mejores
resultados con materiales con poros de 50 a 100 um respecto a los de 200 a 400 pum. De

forma adicional, en 2004, Lax %

realizd un estudio comparativo con dos tipos de
espuma de HA, observando que la neoformacion de tejido 6seo era mas rapida y
abundante en los implantes con poros de menor didmetro.

Sin embargo, nuestros estudios difieren de los publicados por Uchida y cols.™,
que en sus distintos experimentos describieron que el tamafio del poro apropiado para
considerarlo como sustituto 6seo debia estar comprendido en un rango de 210-300 pum.
También Shimazaky y Mooney **” observaron crecimiento seo en mayor proporcion
cuando los poros del material utilizado eran superiores a 500 pm en comparacién con

poros de tamafio inferior.

En este punto hay que tener en cuenta que es dificil interpretar correctamente los
resultados de los estudios publicados, pues existe una gran variabilidad respecto a las
propiedades fisicas y quimicas de los materiales utilizados, siendo poco especificas, e
incluso desconocidas en ocasiones, por lo que los resultados entre los distintos estudios

no pueden ser comparables usando la porosidad como Unico parametro de estudio.

En cuanto a la biodegradabilidad del material Nurse A - Silicocarnotita, este
fendmeno se dio parcialmente, ya que parte del mismo permanecié en el lugar de
implantacion al final del estudio (7 meses). La evolucion del material después de su
implantacion ha sido valorada mediante estudios radiologicos convencionales en los
que, a los tres meses de la implantacién (Grupo 1), ya se observa una clara disminucion
significativa de la densidad radiolégica, con irregularidades en su superficie que van
aumentando a lo largo de las etapas de estudio hasta perder la forma cilindrica del
implante a los siete meses (Grupo V), en los que se observan unos contornos mal

definidos. A su vez, la cortical externa ya aparece reparada en el grupo Il, aunque la
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densidad radiolégica no es maxima hasta el Gltimo periodo de estudio. Las trabéculas
0seas neoformadas van presentando continuidad con el material implantado, con la

presencia de trabéculas 6seas en su interior.

Igualmente, en las imagenes tridimensionales del estudio con micro-TC se
aprecia una progresiva reduccion del material con aumento de irregularidades en su
superficie. Esto se correlaciona con los resultados numéricos obtenidos en los que se
aprecia la reabsorcion del 70% del material al finalizar el estudio. Este volumen
ocupado por el implante va siendo sustituido por un incremento progresivo de hueso

que va ocupando la lesion 6sea que creamos

En lo que respecta al estudio anatomopatoldgico, al mes de la implantacion
(Grupo 1) se puede observar el material implantado con su arquitectura original, aunque
sin ser homogéneo, dada la presencia de poros comunicados entre si a lo largo de todo
el material, como hemos visto anteriormente. Estos poros van confluyendo a lo largo
del estudio dada la reabsorcidén del material, hasta presentar el implante un aspecto
granular en el altimo periodo. Ya en el Grupo | se observa que las trabéculas 6seas no
solo rodean el material, sino que empiezan a adentrarse en el mismo, llegando a
fusionarse a los cinco meses (Grupo I11), adquiriendo el aspecto de una red que ocupa
toda la extension del implante y que, a los 7 meses de la implantacién, va siendo
sustituida por médula 6sea hematopoyética de forma centripeta. El hecho de que, desde
el primer periodo de estudio, pueda observarse un cambio en el color del material,
variando del negro al grisaceo en algunas areas, podria constituir un indicador de que se
ha producido cierto grado de disolucion quimica pasiva del material después de ser
implantado. Esta observacion se apoya en el hecho de que estos materiales, una vez
sumergidos en un liquido tampdén PBS (pH 7,4) o agua desionizada (MiliQ), muestran
una superficie dinamica, en el sentido de que son capaces de liberar en estos medios
iones de calcio, fosforo y silicio (datos no mostrados en este estudio), elementos que
confieren anatomopatol6gicamente el matiz negro y la mayor densidad radioldgica. Esta
primera accion podria ser el origen de la produccion de pequefios fragmentos, de
tamanio suficiente para que se inicie la actividad fagocitica con la que se completara la

reabsorcion del material.
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En el estudio histomorfométrico, se puede contabilizar la reduccion del implante
de forma progresiva a lo largo del estudio, quedando a los 7 meses un 16% del volumen

del implante inicial, lo que implica una reduccion casi completa.

Las caracteristicas anteriormente descritas demuestran por tanto la existencia de
un fenémeno de reabsorcion progresiva del material caracterizado, desde los primeros
periodos del estudio, por una pérdida progresiva del aspecto cilindrico del implante,
adquiriendo una forma ovalada de bordes ligeramente irregulares, que se hace mas
patente a partir del quinto mes de la implantacién. Dicho proceso de reabsorcién se
realiza, principalmente, mediante un mecanismo celular de fagocitosis, que se pone de
manifiesto con la apariencia de lagunas o areas de reabsorcion en la superficie del
material, junto a la presencia de células multinucleadas de aspecto macrofagico u
osteoclastico, en las que se observan particulas de material localizadas a nivel
intracelular. Al mismo tiempo que va teniendo lugar el proceso de reabsorcion, el tejido
0seo neoformado se va depositando, por un lado ocupando esos espacios generados,
mientras que otra parte del mismo se deposita directamente sobre la superficie del

material.

Los materiales altamente biodegradables son buenos candidatos para la
sustitucion Osea, ya que también son capaces de liberar iones, incluidos los de silicio,
que pueden inducir la proliferacién celular y la produccion de coldgeno en los
osteoblastos ***'%°. Este incremento en la proliferacion y la actividad de los osteoblastos
puede estar mediado por el aumento de factores de crecimiento (TGF-R, BMP-2,
fosfatasa alcalina) y sobreexpresion de genes que son necesarios para dicha
proliferacion y para el remodelado de la matriz extracelular ***. Ademas, el silice
soluble ha demostrado jugar un papel esencial en el entrecruzamiento del colageno y los

proteoglicanos durante el crecimiento 6seo **2.

Numerosos estudios han demostrado que el oTCP presenta una tasa alta de

reabsorcion (Wiltfang y cols.**?, Kabe y cols.***, Kihara y cols.**®

), caracteristica que,
entre otras, lo hace un buen sustituto 6seo, a pesar de que dicha tasa de reabsorcion es

menor que la del BTCP% Sin embargo, hay que tener en cuenta que el balance existente
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entre la tasa de degradacion del material y el crecimiento de hueso neoformado es

crucial, ya que una tasa de reabsorcion del material excesivamente alta puede

146 con un exceso de resorcion del hueso neoformado.
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relacionarse, segun Okuda y cols.

Mate Sanchez de Val y cols.**’

, 'Y Velasquez y cols.”™, concluyen en sus respectivos
estudios que la tasa de disolucion del oTCP disminuye cuando se incorporan iones de
silicio a la estructura de la cerdmica, consiguiendo un recambio 6seo mas progresivo y
apropiado en términos de cantidad y tiempo, lo que supone una mejora en la integracion

y compatibilidad, y aumenta la estabilidad fisica del oTCP.

En nuestro estudio, el material se ha degradado parcialmente sin reabsorberse
por completo. Sin embargo, esta reabsorcion se produce de manera paralela al
incremento de hueso deformado, por lo que podemos afirmar que se produce el
fenémeno conocido como “creeping sustitution”, descrito por Phemister *° en 1914,
que considera que la incorporacion del material al hueso es favorecida por la
fragmentacion del mismo que produce sustitucién continua por el hueso neoformado. El
proceso de remodelacion dsea que se observa en este fendbmeno es muy parecido al que
ocurre en el hueso normal, en donde se alternan fendmenos de resorcion osteocléstica,
creacion de nuevas yemas capilares, y estimulacién osteoblastica, que da lugar a nuevos
sistemas de Havers en el caso de hueso compacto, 0 a nuevas trabéculas 6seas en el caso
de hueso esponjoso. Estos acontecimientos podrian explicar las propiedades

osteoconductoras que poseen las ceramicas de fosfato calcico y los biovidrios.

Por otro lado, y dado que analizamos las muestras procedentes de ganglios
linfaticos, higado, rifion y pulmon, podemos afirmar que, en el proceso de reabsorcién
del material, no se originaron productos intermedios de degradacion que se hubieran

liberado, pudiendo producir toxicidad a distancia.

Llama la atencién la discrepancia existente en los resultados de las distintas
pruebas en cuanto a la reabsorcion del material. Y es que en la radiologia simple
podemos observar, al final del estudio, restos de densidad radioldgica similar al
implante original, lo que podria poner de manifiesto la ausencia de reabsorcion o

sustitucion completa de dicho material por hueso neoformado. Sin embargo, estos restos
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de material implantado parecen incluidos dentro de tejido éseo neoformado, lo que
podria sugerir que los restos del implante se pueden encontrar incluidos dentro de tejido
0seo normal que parece haber cerrado completamente el defecto dseo artificial
practicado, lo que justificaria que, con la cuantificacion mediante micro-Tc e
histomorfometria, y con la observacién microscopica de las muestras, los resultados

sean distintos.

En resumen, el material Nurse A-Silicocarnotita se ha comportado, en nuestro
estudio, como un material bioactivo, biocompatible y biodegradable, que no ha
provocado, tras su implantacion, una respuesta inflamatoria durante los siete meses de
estudio, destacando la ausencia de capsula fibrosa en la interfase hueso-huésped.
Ademas, ha demostrado ser un biomaterial altamente osteoconductor, permitiendo la
rapida formacion de un tejido de granulacion que es sustituido por tejido 6seo
trabecular, tanto en la periferia del implante como en su interior, creando una malla que
lo incluye en su totalidad, lo que le confiere capacidad regenerativa. Ademas, es un
material bioreabsorbible, tal y como han demostrado los diferentes ensayos llevados a
cabo en los distintos periodos de estudio establecidos. Por lo tanto, puede ser
considerado como potencial sustituto 6seo.

En cuanto al futuro, los sustitutos 6seos ofrecen hoy en dia una amplia variedad
de posibilidades terapéuticas para poder reemplazar a los injertos autdlogos en
determinadas indicaciones clinicas, siempre bajo condiciones estrictas para su uso. La
combinacion de cerdmicas de FC con sustancias o moléculas osteogénicas u
osteoinductoras estan mostrando excelentes resultados en el tratamiento de grandes
defectos segmentarios, donde la osteoconductividad por si sola es insuficiente para
conseguir una reparacion soélida, y es en esa linea de investigacién, que parece ser

prometedora, en la que continuaran los estudios de nuestro equipo.
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VIII. CONCLUSIONES

1.

El nuevo biomaterial sintetizado Nurse A Phase-silicocarnotita retne las
caracteristicas fisico-quimicas y propiedades mecéanicas, porosidad variable y
bioactividad adecuadas para cumplir con los estandares de calidad exigidos por

las regulaciones vigentes con vistas a su potencial aplicacién clinica.

Su implantacién dsea no provoca respuesta inflamatoria local en ninguno de los
periodos estudiados. La interfase ceramica-hueso huésped muestra inicialmente
proliferacion fibroblastica, sustituida mas tarde por tejido dseo trabecular
normal, que rodea y sustituye progresivamente al material, sin desarrollo de
tejido fibroso, a modo de capsula, que aisle la ceramica del hueso receptor,
ocurriendo por tanto la osteointegracion del material, que es colonizado por

médula 6sea hematopoyética de caracteristicas normales.
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3. El tejido 6seo neoformado, desde el primer periodo de implantacion, se deposita
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directamente sobre la superficie de la cerdmica introduciéndose, durante su
crecimiento, en el interior de sus poros de forma centripeta, siendo su volumen
superior en los implantados respecto a los controles, manteniéndose el

crecimiento 6seo hasta el final del estudio, siendo de caracteristicas normales.

El material Nurse A Phase-silicocarnotita sufre un proceso de reabsorcion
parcial progresiva durante el experimento, sin que se originen productos
intermedios. La ausencia de restos del material implantado en los 6rganos
analizados, demuestra que el material es biodegradable y no genera productos

intermedios citotoxicos detectables.

Por todo lo anterior podemos afirmar que el material Nurse A Phase-
Silicocarnotita ha demostrado las propiedades que debe reunir un biomaterial
optimo para llevar a cabo la regeneracion 0Osea; ser bioactivo, biocompatible,
biodegradable, osteoconductor, osteopromotor y biofuncional, lo que lo situan
como un 6ptimo candidato para aplicaciones biomédicas diversas (material de
relleno en defectos éseos y recubrimiento de implantes en Cirugia Ortopédica y
Traumatologia, Cirugia Oral y Maxilofacial, y Neurocirugia).
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