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Resumen

El hueso es un tejido mineralizado formado por una matriz compleja en sus diferentes
niveles jerarquicos que van desde la macro a la nanoescala. La biomineralizacion dsea ocurre
mediante un proceso que involucra la formacion y el control morfolégico de cristales
inorgénicos de apatita biologica mediante sistemas autoensamblados de moléculas que acttan
como nanoreactores; €stos ejercen un control exquisito sobre la nucleacion, crecimiento y
modelado de los minerales. El entendimiento de estos procesos bioldgicos ha servido como

como fuente de inspiracion para la obtencion de biomateriales sintéticos.

La hidroxiapatita (HA, Cas(PO,)3(OH)) sintética, es un material comdnmente utilizado
en ingenieria de biomateriales por sus propiedades fisicoquimicas y bioldgicas Unicas, que le
proporcionan una buena biocompatibilidad, excelente habilidad para formar enlaces quimicos
con el tejido 6seo y apropiada osteoconductividad. Actualmente, uno de los desafios de la
ingenieria de tejido 6seo consiste en el disefio de una matriz capaz de imitar las propiedades
del hueso a modo de proporcionar un reemplazo temporal del tejido lesionado, y a su vez con
una velocidad de biodegradacion adecuada que permita la reparacion y regeneracion del

tejido.

Teniendo en cuenta las consideraciones mencionadas previamente, los objetivos
planteados para este trabajo de investigacion fueron (i) obtener HA nanocristalina a partir de
la precipitacion organizada de los cristales en sistemas autoagregados formados por el anfifilo
CTAB y distintos polimeros como agentes directores de estructura y (ii) evaluar el potencial

efecto reparador del tejido 6seo de los materiales obtenidos.

Se utilizaron plantillas CTAB/polimero diferentes para obtener cuatro materiales que
presentaron una composicion quimica analoga a la apatita bioldgica presente en el hueso,
pero con caracteristicas topogréaficas diversas influenciadas por las interacciones especificas

entre los sistemas hibridos CTAB/polimero y las sales inorganicas en solucion.

Para analizar el comportamiento de los materiales en un entorno biologico fueron
inmersos en diferentes soluciones fisiologicas simuladas para probar sus propiedades de
biodegradacion, bioactividad y adsorcion de albumina. La biocompatibilidad in vitro de los
mismos se comprobd utilizando osteoblastos y células madre mesenquimales (MSC). En
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estos ensayos se analizaron los siguientes aspectos: (i) viabilidad y diferenciacion de
osteoblastos; (ii) adhesién de MSC en cubiertas de HA y (iii) adhesion, integridad del
citoesqueleto y genotoxicidad de MSC en cubiertas hibridas biomiméticas HA / colageno tipo

I. Finalmente, se estudié la influencia de las nanoparticulas en la coagulacion.

Los resultados de este trabajo demostraron que es posible controlar las caracteristicas
fisicoquimicas y la rugosidad de los materiales utilizando diferentes sistemas como directores
de estructura, las cuales tienen una gran influencia en las respuestas generadas en un entorno
biol6gico simulado. Ademas, se ha logrado obtener con éxito un material de HA que induce
respuestas favorables en los ensayos de bioactividad, biocompatibilidad in vitro y en la
activacion de la coagulacion, todos ellos indicadores indirectos de su potencial efecto
osteoinductor in vivo. La informacion generada resalta la influencia de las caracteristicas
superficiales de los biomateriales para determinar su potencial uso en regeneracion de tejido
y su futura aplicacion como parte de andamios en ingenieria de tejido déseo.
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Abstract

Bone is a mineralized tissue composed by a complex matrix arranged in different
hierarchical levels of organization going from macro- to nanoscales. Bone tissue
biomineralization involves a control and formation of inorganic crystals of biological apatite
by self-assembled systems of molecules that act as nano-reactors controlling nucleation and
growth of minerals. Understanding from biological process has led to important advances in

the manufacture of synthetic biomaterials.

Synthetic hydroxyapatite (HA, Cas(PO4)3(OH)), is a material commonly used in
biomaterial engineering due to its unique physicochemical and biological properties such as
good biocompatibility, excellent ability to form chemical bonds with bone tissue and
appropriate osteoconductivity. Nowadays, one of the challenges of bone tissue engineering
consists of designing a bioactive matrix capable of mimicking the natural properties of bone
while providing a temporary replacement for the injured tissue with a suitable biodegradation

rate, and thus sustaining tissue repair and regeneration.

Therefore, the objectives for this thesis were (i) to obtain nanocrystalline HA using
inorganic crystal precipitation in self-assembled systems of CTAB and polymers as structure
directing agents and, (ii) to evaluate the potential bone tissue regenerative effect of HA

nanomaterials.

During the synthesis, templates of four CTAB / polymer systems were used in order to
obtain materials with similar chemical composition of biological apatite, but with different
topographies generated by each micelle/polymer system and inorganic minerals hybrid

interaction.

Firstly, materials were immersed in different simulated fluids to test their properties:
biodegradation, bioactivity and albumin adsorption. The materials’ biocompatibility was
tested in the presence of both, osteoblasts and mesenchymal stem cells (MSC). The following
assays were performed: (i) immature osteoblasts’ viability and differentiation, (ii) MSCs’
adhesion onto nano-HA materials coatings, and (iii) MSCs’ adhesion, cytoskeletal integrity
and genotoxicity onto HA/collagen type | coating. Finally, the influence in coagulation
process by HA nanoparticles was studied.
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The results obtained in this research have showed that it is possible to control the
physicochemical and roughness characteristics of the materials by using different structural
systems directors, which have dissimilar responses in simulated biological environments.
Additionally, we successfully synthesized a HA material that induce favorable responses in
bioactivity, biocompatibility and coagulation in vitro assays; suggesting its in vivo
osteoinductive potential. These results highlight the influence of material’s surface
characteristics to determine their tissue regeneration potential to be applied for engineering

osteogenic scaffolds.

Certifico que fueron incluidos los cambios y correcciones sugeridas por los jurados.

Firma del director
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Capitulo 1

Introduccion general

En las Gltimas décadas la ingenieria de tejidos ha avanzado a nivel mundial como
resultado de la creciente demanda derivada de la complejidad de las problematicas de salud
actuales y el aumento de la esperanza de vida [1]. Cada afio millones de personas sufren de
fracturas 6seas graves que constituyen un importante problematica e implican un gran gasto
de los sistemas de atencion de salud [2]. La necesidad de reemplazar o reparar el deterioro de
los huesos ha llevado a los cientificos a buscar nuevos disefios y métodos de sintesis para
obtener biomateriales innovadores que sustituyan y regeneren los tejidos. Actualmente,
resulta un gran desafio el disefio de biomateriales que imiten la complejidad de la
organizacion jerarquica del hueso y que a su vez posean las mismas propiedades bioldgicas y
mecanicas. Atendiendo a estas consideraciones, ha sido necesario un estudio
interdisciplinario del tema, enfocando la problematica desde areas como la ingenieria de
materiales, la fisicoquimica y la bioquimica. En el presente capitulo se dard una breve
introduccioén de los conceptos utilizados en ingenieria de tejidos y de los materiales sobre los

que se fundamenta el trabajo desarrollado en la presente disertacion.

1.1. Organizacion jerarquica del hueso

El hueso es un tejido con una organizacion ordenada en el cual estructuras complejas a
gran escala se forman a partir de otras mas pequefias. El esqueleto humano adulto tiene en
total 206 huesos, siendo su estructura y composicion dependiente de la ubicacion y funcion
particular. A gran escala el esqueleto se conforma en un 20 % por hueso esponjoso, 0O
trabecular, y en un 80 % por hueso compacto, o cortical [3]. El hueso esponjoso es
extremadamente poroso, con espacio para la médula ésea y los vasos sanguineos, pero con
menor resistencia a la compresion. A diferencia de éste, el hueso compacto es la capa densa

exterior, cuya funcion principal es la de soporte.

A nivel microscopico el hueso se organiza en bloques estructurales Ilamados osteonas,
formados por capas conceéntricas de hueso lamelar ubicadas alrededor de un grupo de vasos

sanguineos, alojados en el interior de un conducto central Ilamado canal de Havers. En estas
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estructuras las fibras de colageno se orientan de manera alterna, lo que les confiere una

resistencia significativa [4], [5].

El dltimo nivel jerarquico del hueso se compone de una nanoarquitectura formada por
fibrillas de coladgeno de 300 nm de largo y 1,5 nm de didmetro [6]; sobre y entre las fibrillas
se ubican los cristales inorgéanicos de apatita bioldgica con dimensiones que varian entre los
10 a 100 nm y de formas variadas, siendo mayormente aplanados aunque se encontraron de

forma acicular y de rodillo [7] (figura 1.1).

Cristales de
apatita biologica
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Figura 1.1: Organizacion jerarquica del hueso en donde se observan las distintitas estructuras
que lo componen a diferentes escalas. Esquema adaptado de Wegst y col. [8].

1.1.1. Composicion y caracteristicas de la nanoarquitectura 6sea

A nanoescala, el hueso, la dentina y el esmalte dental se compone de una fase organica
reforzada por una matriz inorganica compuesta por depdsitos de apatita carbonatada
pobremente cristalizada, denominada “apatita biologica” [9]. La matriz orgénica esta formada
por aproximadamente un 95 % de fibras de colageno de tipo I (Co I) y un 5 % de
proteoglicanos, glicoproteinas (como la osteopontina y la osteocalcina), citoquinas y factores
de crecimiento [10]. Por otro lado, la matriz inorganica es compleja y variable, debido a que
la red cristalina de la apatita biol6gica tiene maltiples sustituciones ionicas pudiendo, ademas,
alojar grandes cantidades de vacancias [11]. Su composicidén quimica y estructura cristalina

es muy similar a la de la hidroxiapatita (HA) estequiométrica [Caio(PO4)s(OH),] salvo
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algunas modificaciones, por lo que muchos autores utilizan la denominacion “hidroxiapatita”
para referirse a la apatita bioldgica Osea. Dentro de las modificaciones quimicas mas
relevantes se pueden nombrar las sustituciones de los iones fosfato (PO,*) por iones
carbonato (COs%) o iones fosfato acido (HPO4%), y la de los iones oxidrilo (OH") por los

iones carbonato (CO5>), originando la siguiente formulacién quimica tentativa: [12]

Cag3(P04)43( HPO, 6 C03)17(OH 6 1/,C05)03 [1.1]

También, un quinto de los iones calcio (Ca®*) pueden estar reemplazados por iones
sodio (Na?"), potasio (K*) y/o magnesio (Mg®") (figura 1.2). El efecto que generan estas
sustituciones es la reduccion de las constantes de la red cristalina ¢ y a, modificando las
propiedades del cristal como la cristalinidad, estabilidad térmica, morfologia y solubilidad,
entre otras [13]. Como resultado la apatita bioldgica es deficiente en calcio y parcialmente
carbonatada respecto a la HA estequiométrica, con una relacion Ca/P menor a 1,67 (tabla
1.1).

HA Sustituciones presentes en la
estequiométrica apatita biolégica ésea

Figura 1.2: Esquema de una unidad estructural hexagonal de HA estequiométrica proyectada
en la direccion [001]. A la derecha se indica la ubicacion de las sustituciones idnicas en el
cristal de la apatita biolégica 6sea. Esquema adaptado de la publicacion de Lu y col. [14].
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Tabla 1.1 Comparacion de las caracteristicas quimicas, cristalograficas y mecanicas de la
apatita bioldgica 6sea y la HA estequiométrica [15], [16].

Apatita bioldgica 6sea HA estequiométrica

Composicion (% peso)

Ca 24,50 39,60

P 11,50 18,50

COs~ 58 e

Na o0 e

Mg 05 e

K 003 e

F 002 -

Cl om0

Relacion Ca/P (% peso) 2,13 2,15
Relacion Ca/P (% atémico) 1,65 1,67

Caracteristicas del cristal

Pardmetro de red (x 0,0003 nm)

a 0,941 0,943
C 0,6880 0,6887
Tamafo aproximado del cristal 50 x 25 x (2,5-5) nm  Desde micras a nanémetros
Porcentaje de cristalinidad (%) 33-37 100
Propiedades mecénicas
Modulo elastico (GPa) 7-30 10
Resistencia a la traccion (MPa) 50 - 150 ~ 100

Mayormente, la HA obtenida en el laboratorio se caracteriza por cristalizar en su forma
mas estable de cristal hexagonal, con un grupo espacial P63/m y en direccion [001] a lo largo
del eje “c” [17], [18]. A la hora de analizar su interaccion con otras moléculas, resulta
importante destacar la caracteristica superficial anisotropica de los cristales por poseer dos
planos principales con carga neta diferente: el plano “c” negativo por la presencia de grupos

fosfato y el plano “a” positivo con iones calcio expuestos en su superficie (figura 1.3) [19].
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Figura 1.3: Representacion esquematica de un cristal hexagonal de HA estequiométrica en
donde se indican los planos “c” y “a”. Las esferas azules, blancas, rojas y amarillas son Ca, P,
O y OH, respectivamente. Imagen adaptada de la publicacién de Okada y col. [20]

1.1.2. Formacion de la nanoarquitectura 6sea: proceso de biomineralizacidn

Las células del hueso responsables de la produccion de los elementos constituyentes de
la matriz 6sea son los osteoblastos. En principio, estas células sintetizan y secretan fibras de
Co |, al igual que otras proteinas constituyentes de la matriz extracelular como la
osteopontina, osteocalcina y fosfatasa alcalina (FAL). Las fibras colagenas se autoensamblan
en el espacio extracelular donde adquieren su estructura secundaria de triple hélice, a partir
de aqui denominadas fibrillas [21]. En el proceso de mineralizacién vuelven a tomar
protagonismo los osteoblastos por ser las encargadas de liberar al espacio extracelular
vesiculas cargadas de iones generando el microambiente sobresaturado necesario para iniciar
la nucleacion de los cristales de apatita biologica. Mas aun, algunas investigaciones afirman
que en el interior de estas vesiculas se forman fosfatos de calcio amorfos precursores de la
apatita bioldgica, aunque el mecanismo exacto no se encuentra completamente dilucidado y
existen diversas teorias al respecto [22]. Entonces, una vez sobresaturado de iones el
microambiente ocurre la nucleacion de la fase sélida por la agrupacion estocastica de soluto,
donde un grupo de tamarfio critico, considerado como el precursor de la cristalizacién, se
deposita en los huecos que quedan entre las fibrillas de colageno. Luego se forman los
cristales hexagonales de apatita y crecen con el eje “c” orientado en direccion paralelo a las
fibrillas de Co I (figura 1.1); de este modo la nucleacion y crecimiento mineral se encuentra

asociada al tamafio, organizacion y periodicidad en la que se encuentran ensambladas [23].
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Sin embargo, como el Co | no es un agente nucleador de apatita bioldgica per se, ciertas
proteinas no colagenas, capaces de unirse al calcio y al fosfato a través de sus grupos ésteres
fosfato y carboxilo, ayudan a la deposicion ordenada de los cristales de apatita bioldgica
determinando sus dimensiones, forma, orientacion y distribucion tridimensional [22], [24]-
[26]. Asi, a medida que el hueso madura la matriz 6sea aumenta por nucleacion y agregacion

de dichos cristales guiados por la matriz proteica que actia como plantilla.

1.2. Clasificacion de los biomateriales segun sus propiedades

Hasta aqui se ha profundizado acerca de la organizacion jerarquica del hueso desde su
dimension macroscépica hasta la nanométrica; a continuacion se procedera a ahondar en
conceptos bésicos sobre biomateriales y luego los especificamente disefiados para sustituir el
tejido Oseo.

Un biomaterial es cualquier sustancia que ha sido disefiado para interactuar con
sistemas bioldgicos para un proposito médico - ya sea un producto terapéutico (aplicado a el
tratamiento, aumento, reparacion o sustitucion de una funcion de los tejidos del cuerpo) o un
diagnostico [27]. Los biomateriales fueron clasificados por los especialistas segun sus
propiedades en cuatro “generaciones” claramente marcadas, las cuales no se deben interpretar
de manera cronologica sino conceptual, puesto que cada una es producto de la evolucién en
los requisitos y las propiedades de los materiales involucrados [28]. La primera generacién de
biomateriales son los bioinertes; este tipo de materiales no generan una respuesta o
interaccion con el entorno cuando se introducen en el tejido biolégico [29], metales como el
acero inoxidable, el titanio y el aluminio son algunos ejemplos [30]. Los materiales de la
segunda generacion se caracterizan por ser bioactivos y degradables en condiciones
bioldgicas, denominandose biodegradables. La bioactividad es definida como la capacidad
del biomaterial a unirse al tejido circundante [31], que para los sustitutos de tejido 0seo se
encuentra asociada a la formacion de una capa de hidroxiapatita carbonatada en su superficie.
La importancia de la formacién de esta cubierta radica en que es la responsable de la
formacion de enlaces quimicos fuertes entre el tejido 6seo y el implante [32]; si esto no
ocurriese el implante puede ser encapsulado por tejido conectivo fibroso impidiendo la
aposicion directa del hueso lo que culmina en el rechazo del implante [33]. Los avances en el
conocimiento de los mecanismos bioldgicos han conducido a una mejor comprension de las

interacciones bioldgicas con las superficies de los biomateriales, y por lo tanto se han
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desarrollado biomateriales de tercera generacion, capaces de estimular o inhibir respuestas
celulares especificas a nivel molecular, haciendo que una vez implantados ayuden al cuerpo a
regenerarse a si mismo [34]. Finalmente, la cuarta generacién son los denominados
materiales “inteligentes” o biomiméticos, por imitar no solo el grado de complejidad del
tejido sino también su funcionalidad [35]. Hasta el momento no se han podido obtener
materiales con la misma organizacion jerarquica del hueso, que por la naturaleza hibrida de
Su matriz se caracteriza por poseer una gran resistencia a la compresion y al mismo tiempo es
flexible y resistente a la fractura, actuando como soporte mecéanico y estructural pero ademas

interviniendo en las funciones bioldgicas del tejido [36].

1.3. Requerimientos de un implante 6seo de Gltima generacion

1.3.1. Fendmenos bioldgicos en la interfase biomaterial - hueso

Cuando un implante 6seo es insertado en el cuerpo humano se desencadena una
secuencia de reacciones en su interfase que resultan determinantes para su posterior
integracion con el tejido dseo circundante. Tal es asi que, los implantes de Gltima generacién
son capaces de inducir en sus superficies procesos bioldgicos especificos que culminan en la
formacion de hueso nuevo y la integracion del implante al hueso circundante, como se

esquematiza en la figura 1.4.

En este campo de estudio se utilizan tres términos para nombrar los principales
fendmenos bioldgicos que aseguran la curacion y éxito del implante: osteoconduccién,
osteoinduccion y osteointegracion [37]. El término osteoconduccion se refiere a la capacidad
del implante a direccionar la formacion de hueso nuevo en su superficie; para ellos el
biomaterial debe actuar como andamio dirigiendo el crecimiento vascular, migracién y
adhesion celular (figura 1.4 A-C) [38], [39]. La osteoinduccion ocurre cuando el material
brinda el entorno adecuado para la diferenciacion de las células madre mesenquimales o
MSC (del inglés “mesenchymal stem cells”) a osteoblastos, evento que se desencadena en la
primera semana de implantacion (figura 1.4 D-E) [37]. Por Gltimo, el anclaje estable entre el
implante y el hueso en el tiempo se denomina osteointegracion, proceso complejo que es
influenciado por la naturaleza macroscépica y microscopica de la superficie del implante y su

biocompatibilidad, entre otros [36].
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Figura 1.4: Eventos que se desencadenan en la interfase biomaterial — hueso. (A)
Inmediatamente después de que un biomaterial es implantado los iones y proteinas del medio
toman contacto con la superficie del material. Ademas, se produce la ruptura de los vasos
circundantes al tejido haciendo que se inicie el proceso de coagulacion [40]. (B) Tras la
formacion del coagulo las células madre mesenquimales (MSC) migran hacia la superficie
del material gracias a la red tridimensional de fibrina [33]. (C) Luego se adhieren, proliferan
y modifican la matriz extracelular mediante la liberacion de citoquinas y factores de
crecimiento [42]. (D) Entre el dia 3 y 6, la polarizacion de las células osteogénicas y las
modificaciones de la matriz desencadenan su diferenciacion a osteoblastos, los cuales
comienzan a depositar la matriz organica [24]. (E) Entre el dia 6 al 21 ocurre la
mineralizacion. (F) Después de los 21 dias, el hueso nuevo es remodelado por acidificacion y
proteolisis mediada por osteoclastos [43]. Esquema adaptado de la publicacién de Schwartz y
col. [42].

1.3.2. Influencia de las -caracteristicas superficiales: hidrofilicidad vy

nanorugosidad

Como se observa en la figura 1.4 el primer contacto del biomaterial una vez implantado
es con los iones y moléculas del medio biolégico. Los fluidos corporales tienen una
composicién diversa y compleja por lo que desencadenan un amplio rango de interacciones y
procesos competitivos moleculares en su interfase. En primer lugar ocurre la adsorcion de
agua, luego los iones forman una doble capa electroquimica, posteriormente se adsorben
biomoléculas de bajo peso molecular, como pequefias cadenas de aminoacidos, y finalmente
las proteinas [44]. Estas dltimas una vez adsorbidas, pueden adquirir diferentes

conformaciones geométricas que son reconocidas o no por lo receptores transmembrana
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celulares dependiendo de las secuencias de aminoacidos que dejen expuestas. Generalmente,
el reconocimiento celular de estos sitios proteicos especificos permite la adhesion de las

células osteogénicas al sustrato (figura 1.5) [45].

Ciertas caracteristicas superficiales de los biomateriales tiene una gran influencia en la
adsorcion de proteinas, como ser la composicion, forma, cristalinidad, carga superficial,
hidratacion y topografia [45], [46]. Entre ellas se considera que la hidrofilicidad moderada y
la nanorugosidad benefician la interaccion célula — implante [45]. La hidrofilicidad no solo
determina el tipo y cantidad de proteinas que se adsorben, sino también la conformacion que
éstas adquieren. En superficies moderadamente hidrofilicas ciertas moléculas de la matriz
extracelular, como la fibrina, el colageno y la laminina, son adsorbidas en su configuracion
espacial mas flexible, y de este modo son facilmente reconocidas por los receptores de
membrana celular [47]. Por otra parte, otras moléculas como la albimina, la proteina mas
abundante del plasma sanguineo, se adsorbe preferentemente sobre superficies hidrofobicas
[48], [49] bloqueando la adsorcion de otras proteinas pro — adherentes e inhibiendo la

adhesién celular [50].

Topografia a Topografia a Topografia a
microescala submicroescala nanoescala

Células

Membrana Proteinas
plasmatica pro-adherentes

Hueso Implante

Figura 1.5: Esquema de la interaccién célula — implante. A nanoescala observa como las
integrinas, que son receptores transmembrana de adhesion celular, reconocen a ciertas
proteinas de la matriz extracelular (proteinas pro — adherentes como la fibronectina y la
vitronectina) adsorbidas sobre la superficie del implante. Esquema adaptado de la publicacion
de Gittens y col. [51].
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Con relacion a la topografia superficial del implante, existe un gran interés en su
modificacion a modo de acelerar la velocidad de osteointegracion. Entre las distintas
topografias posibles, los materiales a nanoescala, por definicién con dimensiones entre 1y
100 nm [52], demostraron tener una influencia positiva en la regeneracion del tejido 6seo
[45]. Ademas de simular la nanoarquitectura de la matriz inorganica natural del hueso, la
rugosidad nanomeétrica presenta ventajas respecto a la microrugosidad, como ser su gran
superficie de reaccion debido a la mayor relacion superficie — volumen y su capacidad de
interaccionar con diferentes moléculas bioldgicas de tamafio similar. Al mismo tiempo
favorece la difusion de nutrientes en la zona del implante, lo que da lugar a un adecuado
crecimiento y proliferacion celular [53]. Mas aun, se cree que las superficies
nanoestructuradas promueven la adhesion preferencial de osteoblastos sobre la de otras
células como los fibroblastos; de este modo se reduce el riesgo del encapsulamiento del
implante mediado por los fibroblastos y se promueve la integracién del mismo con el tejido
circundante [54]. Es importante destacar que se ha visto una notable disminucion de la
respuesta inflamatoria e inmunoldgica en los materiales con mencionadas dimensiones [55].
Sumado a esto, algunos investigadores observaron una bioactividad mejorada sobre
superficies nanoestructuradas, posiblemente debido a la mayor superficie de reaccion [56],
[57].

1.4. Hidroxiapatita nanoestructurada aplicada a regeneracion de tejido 6seo

Los ceramicos de fosfato de calcio, y en particular la HA sintética, tienen una ventaja
basica y al mismo tiempo fundamental para ser aplicados en regeneracion del tejido 6seo en
comparacion con otros biomateriales: su composicion quimica. Cuando son utilizados en
implantologia 6sea y dental, su semejanza en la composicion quimica con la apatita biologica
induce respuestas bioldgicas similares a las que ocurren normalmente en el entorno del tejido
6seo [58] (figura 1.4). Los biomateriales de fosfato de calcio se utilizan con éxito en cirugias
craneo-maxilofaciales [59], odontologia y ortopedia [60], y también pueden aplicarse como
material de relleno o como recubrimientos de implantes metalicos de cadera y dentales para
aumentar sus propiedades bioactivas [61]. Como se mencioné en la seccion anterior,
particularmente la HA nanoestructurada ha llamado considerablemente la atencién por sus
propiedades ventajosas respecto a materiales de mayor escala. La incorporacion de

nanoparticulas de HA a los materiales mejora sus propiedades mecéanicas y biologicas,
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volviéndolos mas densos, con mayor resistencia a la fractura y osteointegracion mejorada
[62], [63].

1.4.1. Obtencion de nanoparticulas de HA mediante la utilizacion de agregados

micelares

Con el objetivo de obtener nanoparticulas de HA los investigadores han utilizado
diversidad de sintesis, sin embargo muchas de ellas dan como resultado particulas con baja
cristalinidad, grandes didmetros y productos finales con impurezas [64]-[71]. Las maés
utilizadas con las sintesis hidrotérmicas, aunque en la mayoria de los casos se observan
caracteristicas indeseadas en los productos finales. Cuando se emplean tratamientos a
temperaturas relativamente altas se obtienen polvos gruesos policristalinos, y cuando se
utilizan temperatura mas bajas los polvos se aglomeran y el tamafio de particula no es

homogéneo [72].

A modo de evitar los inconvenientes mencionados anteriormente, se han disefiado con
éxito nuevas sintesis hidrotérmicas ‘“biomiméticas” que emplean estructuras organicas
blandas, como los agregados micelares y poliméricos, que actian como agentes directores de
estructura [67], [73], [74]. Las superficies de estas estructuras organicas dirigen la nucleacion
de los compuestos inorganicos por complementariedad geométrica, electrostatica y
estereoquimica, permitiendo un control preciso del tamafio y forma de las particulas [75]-
[77]. Estas técnicas son analogas a la mineralizacion del hueso, en donde los cristales de la

matriz mineral se forman y crecen orientados por los agregados de moléculas proteicas.

Entre las estructuras organicas blandas mencionadas, los anfifilos se utilizan a menudo
para imitar los sistemas biologicos por ser moléculas simples con la capacidad se
autoensamblarse para formar estructuras geometrias mas complejas, denominados agregados
micelares. Los anfifilos tienen una estructura bipolar formada por una zona hidrofilica,
altamente soluble en agua, y una zona hidrofdbica o liposoluble, generalmente formada por
una cadena hidrocarbonada alquilica o perfluoroalquilica. Estas moléeculas tienden a
organizarse espontaneamente en solucion a fin de satisfacer su doble afinidad y la manera en
que se agregan o autoensamblan se correlaciona con la estructura quimica del anfifilo en
condiciones experimentales bien definidas [78], [79]. La estructura de los agregados

micelares que forman puede determinarse mediante el parametro de empaquetamiento critico
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0 CPP (del inglés “critical packing parameter”) que permite correlacionar la forma del
anfifilo con la morfologia del agregado (figura 1.6) y se calcula con la siguiente expresion
[80]:

%
CPP = 1.1
Ay 'lC

donde v es el volumen que ocupa la region hidrofébica del anfifilo, I la longitud de la region

hidrofébica y ao el area de la region hidrofilica (figura 1.7).

Parametro de Forma del Estrcutura del Curvatura del
empaquetamiento anfifilo agregado micelar agregado
critico (CPP)
+
A
CPP<1/3
Cono
Esfera
Cono truncado
Cilindro
Cono truncado
Vesicula (bicapa)
0
CPP =1
Cilindro Foivialn
Cono truncado -

Esfera reversa

Figura 1.6: El parametro de empaquetamiento critico (CPP) esta terminado por la forma del
anfifilo, que a su vez influencia la estructura del agregado micelar. Esquema adaptado de la
publicacién de Ramanathan y col. [79].
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Figura 1.7: Estructura de un anfifilo e interacciones en una micela. Volumen que ocupa la
region hidrofdbica del anfifilo (v), longitud de la region hidrofébica (I;) y area de la region
hidrofilica (ao).

Las micelas son un tipo de agregado que se forma por el autoensamblado espontaneo de
moléculas anfifilicas cuando se encuentran por encima de la denominada concentracion
micelar critica (CMC), a partir de la cual las propiedades fisicoquimicas de la solucion
cambian de forma abrupta. A esta concentracion los anfifilos se organizan de manera tal que
las regiones hidrofébicas se ubican en el interior y las regiones hidrofilicas en el exterior de la

micela formando una corona [79].

Ciertas condiciones experimentales, como el pH, la temperatura y la luz, pueden alterar
la carga de los grupos polares y como consecuencia cambian las caracteristicas de los
agregados micelares [81]-[83]. Asi mismo, la adicidén de sales a una disolucion de micelas
i6nicas puede originar un aumento del grado de empaquetamiento de las moléculas de
anfifilo en el agregado debido a la neutralizacion de su carga, produciéndose, bien un
crecimiento axial de la micela, una transformacion de micela esférica en cilindrica, o la
transicion de agregado micelar a vesicula. Tal es el caso de las sales de cloruro de potasio y
cloruro de calcio que apantallan con sus iones las repulsiones entre las cabezas polares de
ciertos anfifilos y como resultados aumentan su CPP pasando de micelas esféricas a
cilindricas [84], [85].

1.4.2. Técnicas para la caracterizacion fisicoquimica de nanoparticulas

Cuando los nanomateriales, por si mismos o integrados a dispositivos médicos, se

introducen en un entorno bioldgico pueden inducir una variedad de efectos que van desde un
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aumento en la bioactividad del implante hasta la citotoxicidad. Esto puede ser debido a una
variedad de interacciones intermoleculares que ocurren en la interfase [41]; por tal motivo las
propiedades fisicoquimicas del nanomaterial deben ser estudiadas exhaustivamente como
primer paso para su posterior aplicacion biomédica. En la tabla 1.2 se da una breve
descripcion de las técnicas utilizadas para la caracterizacion fisicoquimica de los

nanomateriales obtenidos durante el desarrollo de este trabajo de investigacion.

Tabla 1.2: Técnicas utilizadas para la caracterizacion de nanomateriales cristalinos.

Técnica Aplicacion

Microscopia electronica
SEM Estudio de la rugosidad superficial [86]

EDX - SEM Deteccion y cuantificacion de elementos quimicos.
Proporcion elemental en diferentes regiones de la muestra.

TEM Anaélisis morfoldgico de las nanoparticulas.
Distribucion de tamarfio de particula.
H-TEM Observacion de planos cristalogréficos [87], [88]

Métodos espectroscopicos

DRX Determinacion de la identidad del cristal.
Tamario cristalino y porcentaje de cristalinidad.
Identificacidn de distorsiones en parametros en la red del cristal
Deteccion de impurezas o subproductos de sintesis [89].

FT-IR Deteccion de la presencia de determinados grupos funcionales
en la estructura de la muestra.
Deteccion de impurezas o subproductos de sintesis.

NIRS Analisis cuantitativo y cualitativo del agua adsorbida en
superficie.
Potencial zeta () Obtencién de la carga superficial: valor absoluto mayor que 30

mV indica una condicion estable, mientras que un valor entre 10
mV y -10 mV son consideradas particulas aproximadamente
neutrales [90].

Abreviaturas: Microscopia de barrido o SEM (del inglés “scanning electron micrsocopy”),
Analizador de energia dispersiva de rayos X, o EDX (del inglés “energy dispersive X-ray
spectroscopy”), Microscopia electronica de transmision o TEM y H-TEM (del inglés
“transmission electron microscopy” y “high resolution transmission electron microscopy”),
Difraccion de rayos X o DRX, Espectroscopia de luz infrarroja por transformada de Fourier o
FT-IR (del inglés “Fourier transform infrared spectroscopy”), espectroscopia de IR cercano o
NIRS (del inglés “near-infrared spectroscopy”).
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Capitulo 2

Objetivo general

La presente propuesta estudiard nuevas estrategias de sintesis de materiales en base a
hidroxiapatita nanocristalina similar a la apatita bioldgica que forma parte del tejido 6seo. En
estos materiales se desea conjugar la capacidad de actuar como estructura de soporte

temporal con la de regenerar tejidos dafiados.

Objetivos especificos

1. Sintetizar materiales que simulen la matriz mineral ésea mediante la utilizacion de
sistemas formados por micelas cilindricas de CTAB y polimeros como agentes
directores de la estructura.

2. Realizar una caracterizacion fisicoquimica y determinar los pardmetros de rugosidad
de los materiales para analizar si sus caracteristicas particulares se ven influenciadas
por las distintas interacciones de los sistemas CTAB/polimero.

3. Estudiar el comportamiento de los materiales en diferentes entornos fisioldgico in
vitro:

a. Biodegradacion al pH fisiolégico de la sangre y a pH acido para simular
condiciones de resorcion oOsea.

b. Biomineralizacion en presencia de suero fisiolégico simulado, solucién sin
proteinas ni células que simula las condiciones ionicas del plasma sanguineo,
utilizada para estudiar la bioactividad in vitro de los materiales.

c. Interaccion con albimina, la proteina mas abundante del plasma sanguineo, y
su efecto sobre la biomineralizacion.

4. Estudiar la biocompatibilidad de los materiales in vitro mediante ensayos de
viabilidad, diferenciacion, adhesidn, integridad del citoesqueleto y genotoxicidad.

5. Analizar el efecto de los materiales en el proceso de coagulacién.
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Capitulo 3

Sintesis y caracterizacion de HA nanoestructurada

3.1 Introduccioén

En este trabajo de investigacion se utilizé una sintesis biomimética hidrotermal con el
fin de obtener nanoparticulas de HA de morfologia y tamafio controlado. Para regular el
tamafio, forma, nucleacion y crecimiento cristalino de las nanoparticulas se manipularon
plantillas de CTAB. La restriccion del crecimiento y evolucion de los cristales se logro
utilizando cuatro polimeros diferentes, dando como resultado materiales con topografias
particulares. EI método propuesto permite obtener materiales que reproducen, en cierta
medida, la estructura jerdrquica 6sea lo que les conferiria potenciales propiedades de
bioactividad y biocompatibilidad. Tales caracteristicas son deseables y, en ciertos casos,
estrictamente necesarias para que los materiales puedan ser utilizados en un futuro como
unidades de construccion nanométricas en ingenieria tisular; siendo disefiados con la

finalidad de imitar las funciones estructurales y biol6gicas de la matriz extracelular.

3.1.1 Sintesis de nanoparticulas de HA utilizando estructuras autoensambladas de
CTAB

Datos informados en literatura indican que el tamafio de un nanocristal de apatita
bioldgica es de aproximadamente 10 a 100 nm, con forma aplanada, acicular o de rodillos [1].
Con el fin de imitar su morfologia y estructura cristalina se pueden utilizar micelas cilindricas
para dirigir la nucleacion de los cristales. Uno de los anfifilos catidnicos formadores de
micelas méas efectivo y ampliamente estudiado es el bromuro de hexadeciltrimetilamonio,
mas conocido por su abreviatura CTAB (del inglés “Cetyl trimethylammonium bromide”). El
CTAB es una sal de amonio cuaternaria que se caracteriza por tener una cadena
hidrocarbonada de 16 carbonos y un grupo polar cargado positivamente [2] (figura 3.1). Por
encima de la concentracion micelar critica (CMC) este anfifilo forma en solucion acuosa
micelas esféricas de 2 a 3 nm de diametro [3], y en presencia de sales es posible obtener
micelas cilindricas de aproximadamente 47 nm de longitud [4], [5]. Las investigaciones

realizadas por Liu y col. [6] han demostrado que la utilizacion de nitrito de sodio (NaNO,)
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durante la sintesis permite un control eficiente de la estructura de las micelas de CTAB. El
nitrito de sodio no solo induce la transicion de micelas esféricas a cilindros, sino que también
evita que los nanocilindros formados aumenten en diametro, debido a que actia como un

regulador de pH modificando las fuerzas idnicas en solucion [6].

Figura 3.1: Estructura de la molécula de CTAB. La region hidrofilica del anfifilo se sefiala
en rojo y la hidrofébica con azul.

3.1.2 Obtencién de superestructuras utilizando polimeros como directores de

estructura

Las sintesis bioinspiradas se han desarrollado ampliamente como una ruta de desarrollo
de materiales inorganicos con morfologias controladas mediante la utilizacion de
superestructuras organicas autoensambladas para la obtencidn de patrones complejos [7]. Una
manera de disefiar estructuras inorganicas jerarquicas es mediante la utilizacion de polimeros
solubles en agua, los cuales intervienen en la formacion y modificacion de las particulas

cristalinas.

El polietilenglicol (PEG) es un polimero comUnmente utilizado en biomedicina por su
biocompatibilidad y sus propiedades fisicoquimicas favorables. En solucion acuosa se
caracteriza por formar una pelicula muy movil, tiene un gran volumen excluyente y, al ser
una molécula libre de cargas, se evita la fuerte interaccion entre los constituyentes de la
sintesis [8], [9]. Se ha demostrado que durante la sintesis de nanoparticulas de HA en
presencia de CTAB y PEG es posible obtener estructuras dendriticas y nanorodillos
distribuidos al azar, mientras que sin la incorporacion de PEG se consiguen estructuras con
forma de agujas [10], [11]. De acuerdo a las publicaciones de Qiu y col. [10], el PEG tiene
tres funciones principales en este proceso: (i) modificar o controlar la superficie nanométrica
del cristal, (ii) controlar la velocidad de reaccion y (iii) actuar como un agente dispersante del

nanocristal. Al igual que el PEG, existen otros polimeros que pueden ser empleados como
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directores de estructura aprovechando su comportamiento en solucién acuosa e interacciones

con otras moléculas y nanoparticulas [12], [13].

La sintesis utilizada para este trabajo de investigacion se basa en estructuras
autoensambladas para la obtencion de cuatro materiales compuestos por nanoparticulas de
HA. Como se hizo mencién en la seccion 3.1.1, para dirigir el tamafio y estructura de las
mismas se emplearon micelas cilindricas de CTAB. Posteriormente, el arreglo de las
nanoparticulas a niveles nano y micrométrico se obtuvo utilizando cuatro polimeros
diferentes: (i) Polipropilenglicol (PPG), (ii) PEG 400, (iii) el copolimero PEG-PPG-PEG y
(iv) Octilfenoxipolietoxietanol (IGEPAL® CA 630) (figura 3.2).

PPG

Hy . Hy PEG
Ot O H
. ‘}/\Eo/\,é \},/\0/
i n
H Hy i PEG-PPG-PEG

‘ ] ol A b ®
et { n  IGEPAL"CA-630

Figura 3.2: Estructura molecular de los polimeros PPG, PEG, PEG-PPG-PEG e IGEPAL®
CA-630. Las regiones hidrofilicas de las moléculas de polimero se marcan en rojo y las
hidrofdébicas con azul.

La interaccion entre las micelas y los polimeros restringiran el crecimiento de los
cristales dirigiendo su asociacion para inducir la disposicion de la estructura final. La
estructura puesta en marcha se basa en el efecto sinérgico de las redes poliméricas confinadas
gue toman contacto con la plantilla externa de micelas cilindricas de CTAB. La manipulacion
de mencionadas interacciones influenciara en las propiedades fisicoquimicas y en la
rugosidad superficial de los materiales, las cuales se encuentran estrechamente relacionadas

con su comportamiento en un entorno bioldgico.
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3.1.3 Estudio de la topografia de superficies

Como se profundizo en el capitulo 1 seccion 1.3.2, el éxito de un implante se encuentra
intimamente relacionado con sus propiedades superficiales. Al ser la superficie del
biomaterial la que estard en contacto directo con el sistema vivo, resulta fundamental su
exhaustiva caracterizacion. La topografia superficial de un material puede ser caracterizada
mediante técnicas como la microscopia de fuerza atdmica o instrumentos electronicos
Ilamados rugosimetros. Otra alternativa es la utilizaciobn de microscopia electronica de
barrido (SEM) y diferentes paquetes computacionales que sirven para calcular parametros de
superficie empleando micrografias digitalizadas [14]-[16]. Una explicacién méas detallada de
la técnica se encuentra en la seccidn 3.2.3.1 de “Métodos experimentales”. Los parametros de
rugosidad principalmente estudiados en el &rea de los biomateriales son: la rugosidad media
(Ra), la rugosidad cuadratica media (Rg), el coeficiente de asimetria (Rsw) Yy el coeficiente de

escarpadura (Ry,) (figura 3.3).

I : Longitud del perfil | I Longitud del perfil

C. D.

ok rev>o - AAAAAAPS Riw>3
Jf\fmpfmf'fz Rsw<0 | L)ﬂ M ] wa B Rku <3

Densidad de la Densidad de la
probabilidad probabilidad

Figura 3.3: Representacion grafica de los pardmetros de rugosidad de superficie mas
utilizados. (A) Ra: rugosidad media. (B) Rq: rugosidad cuadratica media. (C) Rsw: coeficiente
de asimetria. (D) Ry coeficiente de escarpadura. Esquema adaptado de la pagina web de
Olympus® [17].
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Universalmente el parametro de rugosidad mas utilizado es la rugosidad media, R,,
definida como la desviacion absoluta media de la rugosidad desde la linea media a lo largo de
la longitud del plano de muestreo. Por otro lado, la presencia de grande desviaciones en la
linea media se logra calculando la rugosidad cuadratica media, Rq, por ser un parametro mas

sensible a las variaciones y se utiliza para representar la distribucion de altura del perfil [18].

Cuando se obtienen valores R, y Ry similares es posible diferenciar los perfiles
mediante los coeficientes de asimetria, Ry, ¥ de escarpadura, Ry, La combinacion de ambos
parametros permiten ademas estudiar el efecto de la friccion y desgaste que ocurre en la
interfase implante — hueso [19]. El coeficiente de asimetria, Ry, €s utilizado para estudiar la
simetria del perfil de rugosidad sobre la linea media. Este parametro permite distinguir entre
perfiles con diferentes resistencias a la cizalladura, que es la tension maxima de corte que
puede soportar la interfase material — hueso antes de que falle el implante [20]. Es decir, un
perfil con gran cantidad de valles profundos, y por lo tanto baja resistencia a la cizalladura,
tiene un valor negativo de Ry. Por el contrario, un perfil con alta resistencia a la cizalladura,
en donde predominan los picos sobre los valles presenta un Rg, positivo. [21]. Finalmente, el
Rsw €S nulo cuando la distribucion de alturas es simétrica, con igual cantidad de picos y

valles.

Para la deteccion de picos agudos y valles profundos aislados es posible utilizar el
coeficiente de escarpadura, Ry, que describe la agudeza de la densidad de probabilidad del
perfil [21]. Cuando Ry, es menor a 3 se dice que la distribucion de la curva es platicurtica,
perfil caracteristico por presentar escasos picos agudos. Si Ry, €s mayor a 3 la distribucion de

la curva se la denomina leptocdrtica, con predominante picos altos [22].

Otro concepto interesante para el estudio de superficies y en la ciencia de los materiales
es la arquitectura fractal. Los fractales naturales son patrones repetitivos a través de un rango
finito de escalas que se observan en muchas estructuras biolégicas, tales como el hueso. Su
influencia y relevancia en el tejido biolégico no se encuentra completamente dilucidada, pero
se ha observado que las superficies de implantes revelan este tipo de patrones repetitivos en
las escalas micro y nanometricas. Debido a esto, la dimension fractal, Dy, es un parametro
importante que se utiliza frecuentemente para describir la arquitectura 6sea ya que se la
correlaciona con sus propiedades biomecanicas, y especificamente el método de “conteo en

una caja” es extensamente utilizado para medir la D¢ del hueso trabecular [23], [24]. En la
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seccion 3.2.3.1 de “Métodos experimentales” se hace una descripcion detallada de esta

metodologia.

3.2 Métodos experimentales

3.2.1Reactivos

Bromuro de hexadeciltrimetilamonio (CTAB, PM =364.48 g/mol, 99 % Sigma),
Polietilenglicol 400 (PEG 400, PM = 380-420 g/mol, & = 1,126 g/cm® a 25 °C, Sigma-
Aldrich), Polipropilenglicol (PPG, PM= 425 g/mol, & = 1,004 g/cm® a 25 °C, Sigma-Aldrich),
copolimero PEG — PPG — PEG (10 % m/m, PM = 2800 g/mol, & = 1,018 g/cm®, Sigma-
Aldrich), Octilfenoxipolietoxietanol (IGEPAL® CA 630, (C,H,0)nCiH»0, PM = 603
g/mol, & = 1,06 g/lcm® a 25 °C, Sigma-Aldrich), Fosfato de sodio (NasPO4, PM= 148 g/mol,
96 % Sigma), Cloruro de calcio (CaCl,, PM = 91 g/mol, 99 % Sigma), Nitrito de sodio
(NaNO,, PM =69 g/mol, 97 % Sigma), solucién reguladora de fosfato salino o PBS (del
inglés “phosphate buffered saline”) (1X, Sigma-Aldrich). Se utilizé agua tridestilada para la

preparacion de todas las soluciones.

3.2.2Sintesis de materiales de HA: M1, MII, M1l y MIV

Durante esta estudio se sintetizaron cuatro materiales de fosfato de calcio denominados
MI, MII, MIll'y MIV, a partir de una modificacion de la sintesis descripta por Liu y col. [6].
En primer lugar, para el material Ml se realiz6 una solucién micelar de CTAB 3,13 mM en
350 ml de agua y se mantuvo bajo agitacion magnética a 500 rpm a temperatura ambiente
hasta el final de la sintesis. Luego se incorporaron 20 ml del polimero PPG. El siguiente paso
fue incorporar en secuencia 2 M de nitrito de sodio en solucion acuosa y 0,22 g de cloruro de
calcio. Por ultimo, se agregaron gota a gota 200 ml de solucion acuosa de 0,41 M de fosfato
de sodio. Para la integracion de todos los reactivos se mantuvo la agitacion magnética durante
una hora a temperatura ambiente. Como siguiente paso, las soluciones obtenidas fueron
sometidas a un tratamiento hidrotérmico en autoclave durante 24 h a 100 °C. Al sacar los
frascos del autoclave se obtuvieron dos fases de las cuales el sobrenadante fue descartado y el
precipitado, en el cual se encuentra el material, se filtr6 con papel de filtro y se lav6 con agua

tridestilada repetidas veces para remover impurezas. Durante la optimizacion de las
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condiciones de sintesis con el fin de descartar los restos de componentes organicos los
materiales se calcinaron durante 3 h a 400 °C y durante 6 h a 650°C. Los materiales MIl, MIlII
y MIV se prepararon siguiendo el mismo protocolo pero en vez de PPG se utilizaron los
polimeros PEG, el copolimero PEG-PPG-PEG e IGEPAL® CA 630 respectivamente.
Como control del efecto de los polimeros en la estructuracion de las nanoparticulas se utilizé

una sintesis sin agregar polimero.

3.2.3Técnicas de caracterizacion

3.2.3.1 Microscopia electrénica de barrido y célculo de los pardmetros de rugosidad

Para estudiar la morfologia de la superficie de los materiales se tomaron imégenes de
microscopia de barrido (SEM) de emision de campo ZEISS Ultra Plus operando con un
voltaje de aceleracion 3,00 kV (distancia de trabajo: 2,1 mm). La compensacion local de
carga se realizd por inyeccion de nitrégeno y las imagenes fueron adquiridas mediante
detectores de electrones secundarios y de electrones retrodispersados integrados a la lente
para la obtencidn de los perfiles de rugosidad superficial.

Como se hizo mencion en el parrafo anterior, el perfil superficial de los materiales se
obtuvo mediante el procesamiento de sefiales de electrones retrodispersados o BSE (del
inglés “back-scattered electrons”) utilizando un software de procesamiento de datos [25],
[26]. La imagen BES que se produce es proporcional a la inclinacion a lo largo de la
superficie de barrido del haz de electrones. Esto significa que el perfil de rugosidad
superficial se puede derivar de la integracion de las intensidades BES, que varian a lo largo
del area de escaneo. De este modo se obtuvieron reconstrucciones digitalizadas del material
en tres dimensiones [27] y se calcularon los siguientes parametros de la topografia de
superficie: Ra, Rq, Riu, Rsw, 10s parametros de profundidad (R.i, Rzmax, Rzmed) Y Ds utilizando
el software Image]® 1.47v acoplado a paquetes de procesamiento de iméagenes tales como

“Roughness calculation” y “SurfChar] 1q” [28].

Los parametros R, y Rq, se definen matematicamente y se implementa digitalmente

mediantes las siguientes ecuaciones:
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3.1

3.2

3.3

3.4

donde 1 es la longitud del perfil, y; es la altura en el punto nimero i y n el nimero de

intersecciones del perfil en la linea media (figura 3.4).

Yy alturaenel
: punto i

——

1: longitud del
perfil

Linea media

Figura 3.4: Grafico de un perfil en el cual se indican los valores que se utilizan para calcular
los parametros de rugosidad. Esquema adaptado de la publicacion de Gadelmawla y col. [18]

La linea media de Ry es la linea que divide el perfil, por lo que la suma de cuadrados de

las desviaciones del perfil de alturas de éste es igual a cero. Para calcular la asimetria del
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perfil a través del coeficiente Ry, se utiliza una formula matematica y numeérica, que tiene un

numero N de puntos, como se muestra a continuacion:

® 3.5

Rgy = F yzp(Y)dy
q /-

i=1

1 ZN 3.6
— 3
st - NRS’ < Yi)

El coeficiente Ry, se representa matematicamente e implementa digitalmente con las

siguientes ecuaciones:

© 3.7

1 ZN 3.8
— 4

En cuanto a los pardmetros de profundidad se pueden nombrar a: la profundidad de
rugosidad individual (R;;), la profundidad de rugosidad maxima (R,max), la profundidad de
rugosidad media (Rzmed), 10s cuales son utilizados para diferenciar perfiles asimétricos. R es
la distancia vertical entre el pico més alto y el valle mas bajo dentro de un plano de muestreo.
El promedio aritmético de las profundidades de rugosidad individuales de longitudes de
muestreo consecutivos es R; meg, Y 12 mayor profundidad de la rugosidad dentro de la longitud
de evaluacion corresponde a R, max (figura 3.5) [29], [30].
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Figura 3.5: Representacion grafico de Rz, Rzmax Y Rzmed. ESquema reproducido de la pagina
web de Rubert & Co Ltd [31].

Para calcular la dimension fractal (D) de la superficie de los materiales se puede
utilizar el método de “conteo en una caja”. Este método previamente utilizado por Hassan y
col. [32] consiste en aplicar una cuadricula cada vez mas fina sobre el area estudiada y contar,
en cada iteracion, el nimero de cajas que contiene al menos una parte del objeto a medir.

Luego se relaciona Dy a un numero “n(s)” de cajas con dimension “s” necesarias para

rellenar el &rea superficial de la particula de acuerdo a la siguiente ecuacion:

D, = lim 1) 39
T ss0mn(1/5)

Este método puede optimizarse utilizando un procedimiento de célculo ideado por
Foroutan-Pour y col. [33] que permite una determinacion precisa de los parametros clave del
método, es decir, el nimero y las dimensiones de las cajas [34]. Inicialmente las imagenes
con 256 niveles de grises 1024 x 768 pixeles son convertidas a imagenes binarias. Después,
la dimension fractal de la curva deriva de la pendiente de un ajuste lineal de minimos
cuadrados del grafico “log n” vs. “log (tamafio de la caja)”, siendo “n” el numero de cajas
iguales no solapadas que pueden llenar el area superficial proyectada de los agregados. Estas

operaciones son realizadas con la ayuda de paquetes computacionales [28] .

Muchos autores han demostrado que, en general, no hay una relacion entre
dimensiones fractales en 2D (Dy) y en 3D, basandose en la dimensién Minkowski—Bouligand

y en el contenido de las proyecciones en las direcciones de planos [35]. Sin embargo, se han
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encontrado relaciones entre ambos en sistemas especificos, tales como nanoparticulas de
oxido de aluminio [36], asumiendo una distribucion de masa uniforme a lo largo de la tercera

dimensioén:

3.2.3.2 Espectroscopia de energia dispersiva de rayos X

Mediante espectroscopia de energia dispersiva de rayos X (EDX) asociado al
microscopio de barrido (SEM) de emision de campo ZEISS Ultra Plus se obtuvo informacion

cualitativa y semicuantitativa sobre la composicion elemental de las muestras.

3.2.3.3 Microscopia electrénica de transmision

Las muestras se observaron utilizando un microscopio de transmisién de electrones
(TEM) CM-12 Philips equipado con una cdmara digital MEGA VIEW-1I DOCU y operado a
120 kV con un aumento de 730.000x. Los materiales en polvo se colocaron sobre
portamuestras de cobre (2.000 mesh) y las observaciones se realizaron en campo brillante.
Ademas, las micrografias de transmision de alta resolucion (HTEM) se obtuvieron con un
TEM - FE OMEGA Libra 200 operado a 200 kV con un aumento de 100.0000x. En este
caso, las muestras se colocaron en portamuestras de carbono (2.000 mesh) y las
observaciones se realizaron en un campo brillante. Para el anélisis morfolégico de las
nanoparticulas se utilizaron las micrografias TEM obtenidas con los microscopios
anteriormente mencionados, mientras que las dimensiones de las nanoparticulas se calcularon
con el programa de procesamiento de iméagenes ImageJ® 1.47v. A partir de las micrografias
HTEM se realizd una reconstruccion del patron de difraccion de electrones aplicando la

transformada de Fourier mediante el software de procesamiento de imagenes ImageJ® 1.47v.

3.2.3.4 Difraccion de rayos X en polvo

Los espectros de difraccion de rayos X (DRX) de las muestras fueron obtenidos
utilizando un difractémetro Philips PW 1710 con radiacion Cu Ka (A = 1,5418 A) y un
monocromador de grafito operado a 45 kV; 30 mA y 25 ° C. El tamafio medio de las
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particulas cristalinas (8) se calcul6 a partir de la ecuacidon de Scherrer utilizando el ancho a

media altura del pico mas intenso del patron de difraccion de cada muestra [37]:

~ 09391 3.11
~ PBcos6

donde 0,939 el valor de la funcién de forma, A es la longitud de onda de la radiacion incidente
(Cu Ka), g es la anchura integral del pico de difraccion del plano (211) del espectro y 6 es el
angulo de difraccion. La fraccion de fase cristalina (X;) del polvo de HA se evalu6 utilizando

la siguiente ecuacion [37]:

V112 /300 3.12

X.=1-
‘ I300

donde I3 €s la intensidad del pico de difraccion del plano (300) y v 112300 €S la intensidad
del hueco entre los picos de difraccion de los planos (112) y (300) de la HA. Las

incertidumbres estimadas fueron del 20 % aproximadamente.

3.2.3.5 Espectroscopia infrarroja con transformada de Fourier

Las muestras se analizaron utilizando espectroscopia infrarroja con transformada de
Fourier (FT-IR) marca Fourier Nicolet FT-IR Nexus 470. Previamente fueron secadas al
vacio para evitar la presencia de agua adsorbida en el espectro, luego se mezclaron con polvo

de KBr y se prensaron para formar un comprimido semitransparente.

3.2.3.6 Espectroscopia de reflectancia en el infrarrojo cercano

Para las medidas de espectroscopia de reflectancia en el infrarrojo cercano (NIRS) las
muestras en polvo fueron previamente mortereadas; se colocaron dentro de recipientes con
fondo plano para formar cilindros de 10 mm de diametro y 5 mm de espesor. El equipo

utilizado fue un espectrofotometro FTIR - NIR Nicolet iS50 (Thermo Scientific, Waltham,
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MA, USA) vy, ademas, para llevar a cabo las medidas de reflectancia difusa, se utiliz6 un
accesorio denominado “esfera integradora”. Los espectros se midieron en atmosfera de aire y
a temperatura ambiente. En el presente estudio la esfera integradora fue operada en la region
reflectiva entre 1000 — 2500 nm, y para calibrar la linea de base se utilizé un estandar de

difusion reflectiva de oro (99,9 % Reflectivo).

3.2.3.7 Potencial Zeta ({)

El potencial Zeta ({) de las particulas se midi6 con un equipo Malvern Zetasizer Nano
(ZS90) con un laser de He-Ne (A = 633 nm). Para realizar las medidas se colocaron 800 pl de
soluciones diluidas de los materiales en solucion reguladora 1X PBS (pH 7,4) previamente
sonicados en una celda capilar Zetasizer Nano Series DTS1070 (Malvern). El software de
Malvern calcula el potencial { a partir de las movilidades electroforéticas (ug), utilizando la

ecuacién de Henry [38].

_2&zf (K,) 3.16
E — 3r1
donde Ug es la movilidad electroforética, £ es la constante dieléctrica, z es el potencial C,

f(K,) es la funcién de Henry y 7] es la viscosidad.

3.2.4 Andlisis estadistico de los datos

La significacion estadistica de los datos se evalud utilizando t-test de Student y se
consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [39]. Los datos
cuantitativos se expresan como la media * desviacién estdndar (DE) del conjunto de

experimentos.
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3.3 Resultados y discusion

3.3.1 Optimizacion de las condiciones de sintesis

En primer lugar se realiz6 la puesta a punto de las condiciones de sintesis de los
materiales con el objetivo de descartar residuos organicos mediante tratamiento térmico, pero
al mismo tiempo conservar la estructura cristalina del producto. Las técnicas de
espectroscopia FT-IR y DRX son métodos ampliamente utilizados para investigar los
cambios estructurales y la estabilidad térmica de los materiales a base de fosfato de calcio
[40].

El CTAB es un compuesto indeseado en materiales con aplicacion biomédica ya que
las membranas plasmaticas de las células son bicapas fosfolipidicas que al interaccionar con
tensioactivos se desestabilizan, rompen y conducen a la muerte celular. Mas aln, uno de los
productos de disociacion del CTAB, el cation CTA, tiene una accion catalitica que puede
provocar la inactivacion de la enzima ATP sintasa mitocondrial, que juega un rol
fundamental en la respiracion celular, inhibiendo la actividad metabdlica y conduciendo a la
muerte celular [41]. A los efectos de detectar la presencia de mencionado producto orgéanico
se analizaron los espectros de FT-IR, los cuales revelaron que Unicamente los materiales que
no fueron calcinados presentaron los modos vibracionales caracteristicos de CTAB en 2849 y
2916 cm™ [42]. En todos los espectros se observaron las bandas caracteristicas de absorcion
de los grupos funcionales fosfato en 1036 (v3), 602 (v2), 563 (v4) y 470 (8) cm™ y los
oxidrilos en 632 (v1) y 3572 (v3). Por ultimo, 1as bandas anchas observadas en los espectros
de los materiales sin calcinar a 1650 y 3440 cm™ indican la presencia de agua adsorbida,
dichas bandas son menos pronunciadas en los de los materiales calcinados debido a su

evaporacion (figura 3.6).

La identidad cristalografica de los materiales se determiné con DRX; del analisis de los
espectros se detectd que los materiales calcinados a 400 °C durante 3 h ajustan con los picos
de difraccion indexados en la base de datos JCPDS (“Joint Committee on Powder Diffraction
Standards”) nimero 00-09-0432 para la HA hexagonal con la siguiente formulacion quimica
Ca10(PO4)s(OH), (figura 3.7 A). En cambio, los espectros de los materiales calcinados
durante 6 h a 650 °C no ajustan con el de la HA hexagonal (figura 3.7 B), posiblemente
debido a la formacion de productos de descomposicion generados por el calcinado ya que se

ha informado que a altas temperaturas la HA se descompone dando impurezas de éxidos de
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calcio, fosfato tricalcico alfa (a-TCP) y beta (B-TCP) de acuerdo con la siguiente ecuacion

quimica [43], [44]:
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Figura 3.6: Espectros de FT-IR del material MI. El circulo punteado indica la zona en donde
se encuentran los modos vibracionales vi y v del CTAB en 2849 y 2916 cm?
respectivamente. vi: estiramiento simétrico; v,: flexion simétrica; vs: estiramiento asimétrico,
vy: flexion asimétrica, vi: modo libracional.
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Figura 3.7: (A) Espectros de DRX de los materiales MI, MII, M1l y MIV (calcinados a 400
y °C por 3 h) y Ml sin calcinar. (B) Espectro de DRX del material calcinado durante 6 h a
650 °C. Los espectros se compararon con los principales picos de difraccion de la HA
estequiométrica de estructura hexagonal (nro. 00-09-0432 base de datos JCPDS) y con otros
fosfatos de calcio: a-TCP (A), B-TCP (B), CaO (C) y fosfato tetracalcico (TTCP).
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Los espectros de DRX y FT-IR demostraron que la filtracion y posterior calcinacion
de los materiales a 400 °C durante 3 h fueron condiciones suficientes para eliminar los
residuos organicos indeseados de la sintesis y al mismo tiempo permitié que se mantenga la
estructura cristalina hexagonal de la HA, por lo que los materiales con mencionado

tratamiento térmico fueron seleccionados para continuar con los estudios de caracterizacion.

3.3.2 Caracterizacion fisicoquimica de nanomateriales de HA

Como se mostr6 en la seccion anterior, la naturaleza quimica y cristalografica
determinadas mediante el anélisis de los espectros de FT-IR y DRX de los materiales

coincide con la HA hexagonal.

A continuacién se estudio la nanomorfologia de los materiales mediante microscopia
TEM, para ellos se diluyeron en etanol y se sonicaron para observar las particulas
individuales. En las micrografias se encontré que estan compuestos por particulas uniformes
con forma de rodillos, alargadas y de bordes redondeados (Figura 3.8). La medicion de los
tamarios de las particulas en su eje longitudinal permitieron determinar que Unicamente el
material MIV difiere con respecto al resto significativamente, debido a su mayor dispersion
en la distribucion de tamafio; sin embargo los diametros de las nanoparticulas en todos los
materiales son similares. Los tamafios de particula aproximados obtenidos utilizando los
espectros de DRX aplicando la ecuacion de Scherrer fueron menores que los medidos
utilizando las micrografias (tabla 1.1), lo que podria tener dos causas probables, la
interferencias en los calculos debidas al factor instrumental [45] y la suposicion de particulas

esféricas con cristales de simetria cubica [46].

Las muestras control, a las que no se les agreg6é polimero durante la sintesis, dieron
como producto final particulas individuales de mayor tamafio (entre 70 y 150 nm de longitud
y 15 a 20 nm de diametro), coincidiendo con los resultados obtenidos por otros grupos de
investigacion [5], [47]. Como se esperaba, la presencia de las moléculas poliméricas causé

una reduccion en las dimensiones de las nanoparticulas en aproximadamente un 30 %.
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Figura 3.8: Micrografias TEM de los materiales MI, MIl, MIIl y MIV. Los histogramas
muestran la distribucion de tamafio en el eje longitudinal de las nanoparticulas.

Tabla 1.1: Caracteristicas de las nanoparticulas en cada material obtenidas por TEM y DRX.

MI Ml MIII MIV
Microscopia TEM
Longitud (nm) 2159+421 2569+513 282+532 40,73+7,98
Diametro (nm) 79107 89+05 8,1+0,8 8+1,02
Ecuacién de Scherrer, 8
Tamarfio promedio (hm) 13,0+ 3,0 84+25 10,4 +3,1 8915
Porcentaje de
cristalinidad, Xc (%) 71,83+6,12 62,63+229 53,72+391 5543+ 3,82
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Las micrografias HTEM permitieron identificar los planos cristalinos de las
nanoparticulas, y aplicando la transformada de Fourier a las imagenes se pudo observar el
patron hexagonal del cristal (Figura 3.9) [48]. Las distancias entre los planos cristalinos a lo
largo del eje de elongacion fueron de 0,358 nm y a lo largo del diametro de 0,425 nm,
dimensiones similares a las distancias interplanares de los planos (002) y (110) del cristal de
HA respectivamente [37]. Por lo general, las particulas de HA estequiométrica crecen en
direccion [001] sobre el eje “c” del cristal [49]. Esto coindice con lo observado en las
micrografias de HTEM, ya que el plano cristalino del eje de elongacion (002) es paralelo al
plano (001).

A. B.

v 4 / i
- 0£ y
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0,425 n
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Figura 3.9: (A) Micrografia HTEM de una nanoparticula de HA del material Ml en la que se
observa los planos cristalinos. En el recuadro de las esquina se muestran las difracciones de
electrones del area selecta extraido por transformada de Fourier mediante procesamiento de
imagenes utilizando el software ImageJ®. (B) Esquema de un cristal hexagonal en el cual se
indican los ejes de simetria y direcciones de los planos utilizando la nomenclatura de los
indices de Miller.

El porcentaje de cristalinidad aproximado se calcul6 utilizando la ecuacion 3.12, que
considera que el cristal de HA es mas cristalino mientras mas separados estén los picos de
difraccion (112) y (300) en los espectros de DRX. Considerando el porcentaje de cristalinidad
se obtuvo el siguiente orden: MI > MIl > MIIl = MVI (tabla 1.1).

Por altimo, la microestructura de la superficie de los materiales y la composicion
elemental de las muestras se evalué mediante micrografias SEM y EDX, respectivamente

(figura 3.10). Los resultados revelaron que Unicamente el material MIIlI presenta una
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relaciones Ca/P similar a las del hueso cortical (1,63 = 0,2) y trabecular (1,5 = 0,2) [50]. El
resto de los materiales poseen un exceso de calcio en su composicion respecto a la HA
estequiométrica, posiblemente debido a la presencia de 6xidos de calcio como CaO y
Ca(OH);, [51].

¥ Ca/P=1,97
Ca
P
2 Ca
(@ F Na Al
% CaO/SP= 1‘,92 15 2 25 3 s 4
Ca

Ca
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% Ca/P=203
Ca
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Figura 3.10: Determinacion de la microestructura y microanalisis (SEM-EDX) de los
materiales MI, MIIl, MIll y MIV en donde se observa la composicion elemental de cada
muestra. Esta informacion fue utilizada para calcular la relacién molar de calcio respecto al
fésforo (Ca/P).
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3.3.3 Nucleacién y crecimiento de los cristales de HA

Se propone que durante la sintesis los cristales se nuclearon sobre la superficie de las
micelas cilindricas autoagregadas formadas por CTAB mediante el mecanismo previamente
descripto por Wang y col. [47]. En solucion acuosa el CTAB se ioniza completamente en su
catién con estructura tetraédrica, el CTA". Los aniones fosfato (PO,*) también tienen
estructura tetraédrica, por lo que los cationes CTA" pueden interactuar favorablemente con
los aniones PO,> complementandose entre si de manera estérica y electroestatica [47]. Segun
el mecanismo de Wang y col. el proceso que podria estar teniendo lugar es que los iones
PO,> reemplacen los iones Br de las micelas de CTAB y luego los cationes Ca®* estarfan
siendo atraidos mediante un mecanismo denominado “reconocimiento molecular” (figura
3.11A).
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Figura 3.11: (A) Representacién esquematica de los iones CTA*, Ca®* y POs>. (B)
Interaccion de los polimeros con CTAB para la obtencion de los diferentes materiales e (C)
interaccion entre las cadenas poliméricas hidrofilicas en medio acuoso.
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3.3.4 Sistemas de plantillas CTAB — polimeros

Una considerable cantidad de literatura cientifica ha sido publicada en base al estudio
de sistemas CTAB — polimero y su interaccién en solucion, especialmente el sistema CTAB -
PPG [52]-[58], utilizado para la sintesis del material MI. Se ha determinado que las
moléculas de PPG, que se caracterizan por ser hidrofébicas y con baja solubilidad en agua,
interactian fuertemente en solucién acuosa con las moléculas de CTAB para formar micelas
mixtas CTAB/PPG a una concentracion total en solucion mayor a 7,0 — 8,8 mM (figura 3.11
B, MI) [53], [59]. En contraste, el homopolimero PEG es hidrofilico y se envuelve alrededor
de la superficie externa de la micela de CTAB, formando bucles en el agua circundante [53]
(figura 3.11 B, MII). Ademas, la presencia de las moléculas de PEG (CTAB/PEG ~ 1/51)

genera un incremento en la CMC caracteristica del CTAB a 0,11 mM [58].

Por otro lado, el copolimero tribloque PEG-PPG-PEG vy el polimero IGEPAL® CA 630
estan formados por segmentos hidrosolubles y otros liposolubles. Ademas, ambos polimeros
forman mezclas de agregados en las condiciones de sintesis (CTAB/PEG-PPG-PEG ~ 1/7;
CTAB/IGEPAL® CA 630 ~ 1/32) [60]; en este caso las cadenas poliméricas podrian estar
formando puentes sobre diferentes dominios de la molécula [61] y ademés formar agregados
cuando toman contacto con el agua (figura 3.11 B, Mlll y MIV)

Como se muestra en el esquema 3.11 C, los sistemas micelares CTAB/PEG-PPG-PEG
y CTAB/IGEPAL® CA 630 presentan cadenas de 6xido de polietileno (PEO) que sobresalen
por fuera de los agregados. La presencia de las cadenas de PEO da lugar a la formacion del
modelo de collar entre las micelas y los bloques del polimero entrecruzados [62]. Tasaki y
col. [52], [58] desarrollaron una simulacién de la dindmica molecular del PEG con 15
unidades de oxido de etileno (OE) en solucién acuosa, revelando una estructura compleja de
hidratacion de PEG en agua. Una moléecula simple de agua ubicada cada 2 unidades de OE
acta como un puente entre las cadenas de PEG y se propone que ocurre un comportamiento
similar durante la sintesis de los materiales obtenidos. Las investigaciones realizadas por
Tasaki y col. [52] demostraron que estos puentes se encuentran presentes incluso cerca de los
100 °C, lo que permite suponer que la organizacion estructural del polimero entre las micelas
de CTAB persiste aun durante el tratamiento hidrotérmico al cual fueron sometidas las

muestras.

En la sintesis hidrotermal utilizada las particulas tienen una restriccion en su

crecimiento mediada por la superficie de las micelas. Como resultado de estas interacciones,
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la longitud de los nanorodillos de HA no excede los 47 nm correspondientes a la longitud de
las micelas cilindricas de CTAB formados bajo las condiciones de sintesis [5]. En las
micrografias SEM no se observaron estructuras bicontinuas, solo una asociacion de las
nanoparticulas de HA, lo que significa que no se mineralizo el polimero durante la formacion
del material y que la deposicion de HA se encuentra restringida a la superficie de las micelas.
Sin embargo la morfologia de la superficie de los materiales es diferente dependiendo del
polimero utilizado. El crecimiento anisotrépico de los cristales puede ser explicado por las
interacciones especificas que tiene lugar utilizando cada uno de los polimero [63]. La
adsorcion de estos aditivos en caras particulares del cristal puede inhibir su crecimiento
mediante la reduccion de la energia superficial [63]. Ademas, el potencial de la interaccion
intermicelar puede ser modificado eficazmente por la cadenas de polimeros, tanto cuando
forma puentes entre las micelas individuales como cuando se encuentran solo a su alrededor,
generando las distancias entre las micelas se vean alteradas y, consecuentemente, se

modifique la superficie y la porosidad del material.

3.3.5 Anadlisis de la rugosidad

Mediante inspeccion visual de las micrografias SEM todos los materiales tienen aspecto
de red nanoestructurada (figura 3.12), sin embargo un analisis riguroso de las micrografias
digitalizadas obtenidas demostrd que los parametros de rugosidad difieren ligeramente (tabla
1.2 y figura 3.12).

Tabla 1.2: Parametros de rugosidad de los materiales.

Ml MII MIII MIV

Ra (nm) 119,75 109,40 97,03 78,56

Rq (nm) 174,85 167,11 157,35 141,53
Rsw 1,45 1,52 1,61 1,78
Riu 2,12 2,32 2,62 3,24
Ds 1,832 1,855 1,868 1,906
Dsp 2,64 2,65 2,66 2,68

Capitulo 3: Sintesis y caracterizacién de HA nanoestructurada



46

110

120 nm 120 nm 40

0nm

Figura 3.12: Reconstruccion topogréafica 3D de los materiales.

Desde MI hasta M1V se pudo observar una disminucién de la rugosidad media (R,) y a
su vez un aumento gradual en el valor de D3p. Respecto al parametro de asimetria, todos los
materiales tienen un valor de Rg, positivo, caracteristico de los perfiles donde predominan los
picos sobre los valles, lo que les otorga mayor resistencia a la cizalladura [21]. En cuanto a el
parametro de escarpadura, en los materiales MI, MIl y MIIl se observa una distribucion
platicurtica (Ry, < 3), caracteristica de perfiles con escasos picos agudos. Por el contrario, la
distribucion de la curva del material MIV es leptocurtica (Rx, > 3), donde predominan los
picos agudos. Este parametro resulta sumamente atil a la hora de analizar la topografia de
implantes ya que la presencia de gran cantidad de picos agudos en la superficie del
biomaterial genera un aumento en la concentracién de tensiones en la interfase hueso —
implante, lo que conlleva a la resorcion Osea [21], [64]-[66], por lo tanto se esperaran

mejores respuestas en superficies con valores de Ry, menores a 3.

Del andlisis de los parametros de rugosidad y la interaccion CTAB — polimero se

observa que los materiales MI y MII, sintetizados utilizando los homopolimeros PPG y PEG
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respectivamente, tienen una topografia mas irregular, mientras que los materiales MIIl y
MIV, preparados con copolimeros dibloque PEG-PPG-PEG e IGEPAL® CA 630
respectivamente, mostraron superficies menos irregulares. Las moléculas de PEG-PPG-PEG
e IGEPAL® CA 630 tienen fracciones hidrofilicas e hidrofébicas y forman mezclas de
agregados en presencia de CTAB (figura 3.11 B MIIl y MIV) [53]. En cambio, los
homopolimeros PPG y PEG son completamente hidrofilicas o hidrofobicas y se ubican
totalmente por fuera o por dentro de los agregados de CTAB, a excepcidon de los dos grupos
terminales —OH que se ubican entre las regiones polares de las moléculas del surfactante
(figura 3.11 A Ml y MII). En estos dos sistemas, la conexién de los agregados micelares
disminuye al igual que el efecto estructural. En consecuencia, la habilidad del PEG y del PPG
de unir las micelas formando un arreglado denso determina la topografia final del material
inorgénico. Distinto es el caso de los polimeros IGEPAL® CA 630 y de PEG-PPG-PEG en
donde sus regiones hidrofobicas se ubican dentro de la mezcla de agregados de CTAB.
Mientras que por fuera, en contacto con el agua, se ubican las cadenas hidrofilicas, una
cadena de PEG con 7 unidades de oxido de etileno (OE) y dos con 3 unidades de OE, en
IGEPAL® CA 630 y PEG-PPG-PEG respectivamente. Las partes sobresalientes de los
polimeros interactlan a través de enlaces de hidrogeno [52] y enlazan, a su vez, agregados de

CTAB en una especie de red estructurada compacta.

3.3.6 Carga superficial

Como se hizo mencion en el capitulo 1 seccion 1.3.2, tanto la afinidad por el agua como
la carga superficial de los biomateriales son propiedades que influencian en el tipo y
conformacion de las proteinas que se adhieren [67]. Particularmente, la carga superficial es
una caracteristica que toma protagonismo en el primer contacto de la superficie del implante
con las proteinas del plasma sanguineo, impactando en la cascada de sefiales que inician la
coagulacién [68], mecanismo que se desencadena para detener la hemorragia en el momento
de la implantacion. Se ahondara sobre la influencia de la carga superficial en el proceso de
coagulacion en el capitulo 9 de la presente disertacion.

Algunos investigadores afirman que el punto isoeléctrico de la HA se encuentra por
debajo de pH = 6, por lo que su carga neta es negativa en soluciones neutras y alcalinas, pH
entre 6 y 11,7 respectivamente, ya que los grupos fosfatos quedan expuestos en la superficie

(figura 3.11) [69]. Estos resultados concuerdan con las medidas de potencial { de carga
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superficial del material MI en condiciones fisioldgicas (37 °C y pH = 7,4) la cual es
ligeramente negativa (-11,02 + 1,90 mV). De todas maneras es sabido que la carga superficial
de la HA es muy dependiente de la composicion y método de preparacion quimico [70] lo
que justifica las cargas de los materiales Mll (-3,77 = 0,66 mV), MIIl (6,68 £ 0,15 mV) y
MIV (4,76 £ 1,90 mV ), considerados aproximadamente neutrales por poseer valores de
potencial { entre 10 mV y -10 mV [71].

3.3.7 Afinidad por el agua

Otra de las caracteristicas superficiales que se evalué fue la hidrofilicidad de los
materiales, a partir de los espectros de NIRS y el analisis de los patrones de bandas
correspondientes a las moléculas de agua adsorbidas en sus superficies (figura 3.12). En los
espectros NIRS se observan pequefias bandas de adsorcion a 1380 nm y 1880 nm las cuales
pueden ser asignadas a una combinacion de modos vibracionales de estiramientos simétricos
y asimétricos (vl + v3) de agua poco estructurada (LHBW) [72]. También se observaron
bandas anchas centradas en 1420 - 1450 nm y 1920 nm que corresponden a los modos
vibracionales (vl +v3) y a la combinacion de flexion y estiramiento asimétrico (v2 + v3) de
agua de estructuracion intermedia (IHBW). Finalmente, se observa una banda ancha de
menor intensidad a 2200 nm, similar a los modos vibracionales (v1 + v3) del hielo, por lo que

se asocia con agua altamente estructurada (HHBW) [72].

En términos generales, los cuatro espectros mostraron un patrén similar de bandas
atribuidas a diferentes estados de las moléculas de agua adsorbidas fisicamente sobre los

materiales, por lo tanto es posible afirmar que todos ellos son hidrofilicos.
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Figura 3.12: Espectros NIRS de los materiales en donde se pueden observar los modos
vibracionales de las moléculas de agua adsorbidas sobre ellos. vi: estiramiento simétrico; vy:
flexion; vz: estiramiento asimétrico, LHBW: del inglés “less hydrogen bonded water”
asociacion de agua con menos hidrogenos; IHBW: del inglés “intermediate hydrogen bonded
water” asociacion de agua con numero intermedio de hidrégenos; HHBW: del inglés “high
hydrogen bonded water” agua asociada con alta cantidad de hidrégenos.

3.4 Conclusidén

A partir de la exhaustiva caracterizacion de los materiales obtenidos se ha concluido
que los mismos presentaron una composicién quimica y cristalina, morfologia y tamafio

similar a la apatita bioldgica.

De forma analoga a lo que ocurre en la naturaleza durante la mineralizacion dirigida
por las fibrillas de colageno y demas proteinas no colagenas, donde polimeros solubles actian
como unidades de restriccién cristalina y ejercen un control exquisito de la morfologia
mineral, se utilizaron diferentes plantillas compuestas por redes formadas por micelas de
CTAB y distintos polimeros a fin de manipular la nano- y micro-rugosidad de la superficie de
los materiales. Las distancias entre los nanorodillos de HA generadas por las interacciones
hidrofilicas e hidrofébicas de los polimeros ubicados sobre y entre los agregados micelares
dieron como resultado materiales con topografias y cargas superficiales diferentes. Respecto
a la rugosidad, el material MI es el de menor coeficiente de escarpadura, o que representa

una presencia reducida de picos agudos, que significan menores zonas de tension en la
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interfase hueso — material si se lo aplicara potencialmente como implante; ademas es el Unico

con carga superficial ligeramente negativa.

Los resultados obtenidos son el punto de partida para el entendimiento de la interaccion
de los materiales preparados con diferentes sistemas biologicos que se detallaran en los

capitulos siguientes del presente trabajo de investigacion.
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Capitulo 4

Biodegradacion in vitro

4.1. Introduccién

Resulta un gran desafio para los investigadores el disefio de nuevos materiales con
caracteristicas especificas capaces de reemplazar las propiedades y funcionalidad del tejido
0seo; aunque actualmente se ha planteado un reto aun mayor, la obtencion de biomateriales
que puedan ser reemplazados completamente por el tejido 6seo del paciente, esto quiere decir
que permitan que se repare y regenere hueso de novo a medida que el material se degrada. En
consecuencia, el material constituyente de un implante de Gltima generacién deberia ser lo
suficientemente estable como para acompafiar el proceso regenerativo del tejido sano
manteniendo sus propiedades estructurales, y al mismo tiempo degradarse durante los

procesos de remodelacion natural del tejido sin generar residuos perjudiciales.

Naturalmente el tejido éseo se halla expuesto a procesos continuos de remodelacion
mediante degradacion &cida por parte de los osteoclastos. Este mecanismo no ocurre de
manera aleatoria sino que es balanceado por la homeostasis dsea, en donde la remocion por
parte de los osteoclastos se alterna con la formacion de hueso nuevo por parte de los
osteoblastos [1]. La membrana plegada de los osteoclastos esta en contacto directo con la
zona a remodelar, y es responsable de acidificar el microambiente formado entre la
membrana y el hueso a un pH entre 4 y 5 [2]-[4]. Este entorno acido genera que se disuelva
la matriz mineral 6sea, mientras que simultdneamente estimula la accion enzimatica necesaria

para degradar a la matriz organica (figura 4.1).
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Figura 4.1: (A) El ciclo de remodelacion y resorcion 6sea se compone de fases secuenciales,
incluyendo la liberacion factores de crecimiento al medio por parte de los osteoclastos, la
estimulacion de la maduracion de las células progenitoras del hueso, su posterior
diferenciacion a osteoblastos maduros, y la liberacion de reguladores de la osteoclastogénesis
por parte de los osteoblastos maduros adheridos. (B) Los osteoclastos maduros se encargan
de acidificar el microambiente extracelular mediante varios procesos: (i) la liberacion de H* a
través de la accion de la anhidrasa carbdnica y bombas de protones vacuolares ATPasa, en
dénde el pH intracelular se mantiene mediante intercambio HCO®/ CI; (ii) los iones CI que
pasan a través de la membrana plegada por un canal de aniones; y (iii) la liberacion de
distintos tipos de acidos, como el &cido citrico y el acido lactico, por parte de las
mitocondrias y vesiculas secretoras. EI medio acido degrada la fase mineral del hueso y
proporciona un ambiente Optimo para la degradacion de matriz organica. Imagen adaptada de
la publicacion de Teitelbaum [1].
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En términos generales, se considera que a partir de los 7 dias de implantacion se forma
el hueso nuevo y la herida sana completamente luego de los 21 dias [5] (capitulo 1, figura
1.4), aunque es importante tener en cuenta que la velocidad optima de degradacion, asi como
el periodo de estabilidad del implante, debe disefiarse especificamente a los efectos de la zona
que se desea restaurar. Si no se proporciona el material con las caracteristicas de degradacion
adecuadas en una zona especifica del cuerpo humano, su rapida resorcion podria dar como
resultado la formacion de hueso nuevo de baja calidad con propiedades mecanicas
desfavorables [5], [6]. Para ciertas aplicaciones como por ejemplo la craneoplastia, la
resorcion rapida del implante y su reemplazo por tejido sano no es tan importante como su
estabilidad e integridad. Sin embargo, para otras aplicaciones como la reparacién del hueso
en defectos periodontales o aumento del seno maxilar, el reemplazo rapido del implante por
hueso nuevo es ampliamente deseado [6]. Estas observaciones sugieren que la tasa de
resorcion apropiada del material a implantar se debe evaluar cuidadosamente con el fin de

lograr resultados clinicos éptimos para cada aplicacion.

Actualmente, se han realizado muchos estudios de degradacion de materiales ceramicos
de fosfato de calcio en diferentes medios, entre ellos se ha encontrado que la HA y el B-TCP
son los Unicos capaces de degradarse luego de comience el proceso de regeneracion del tejido
[7], [8]. En este capitulo se estudid la disoluciéon de los biomateriales de HA en fluidos
fisiolégicos humanos utilizando soluciones similares a los fluidos fisiologicos para
determinar la cinética de degradacion de los mismos [8]. En el presente capitulo se describen
los ensayos de degradacion in vitro a los que fueron sometidos los materiales obtenidos a fin
de corroborar si los mismos pueden actuar como plantillas temporales, proveyendo
inicialmente un soporte mecanico y estructural adecuado para el crecimiento de tejido sano, y

finalmente ser completamente degradados bajo condiciones de resorcion Gsea.

4.2. Métodos experimentales

4.2.1. Reactivos

Acido acético glacial (CH3;COOH, PM = 60,05 g/mol, 5 = 1,05 g/cm® 99,5 %,
Cicarelli), acetato de sodio (C,H3NaO,, PM = 82,03 g/mol, 99,86%, Mallinckrodt Baker,
Inc.), cloruro de sodio (NaCl, PM = 58,44 g/mol, 99,5 % Sigma), cloruro de potasio (KClI,
PM = 74,55 g/mol, 99,5 % Sigma-Aldrich), fosfato disddico (Na,HPO,4, PM = 141,96 g/mol,
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99,5% Sigma-Aldrich), fosfato monopotasico (KH,PO,, PM = 141,96 g/mol, 99,5 %, Merck
Millipore).

4.2.2. Ensayo de biodegradacion

Los ensayos de degradacion de los materiales se realizaron a diferentes pH (7,4 - 4,2) y
temperaturas (25 - 37 °C) a fin de comprobar su estabilidad en condiciones de almacenaje, a
pH fisioldgico de la sangre y en condiciones de resorcion Gsea. Para simular las dos
condiciones de pH mencionadas se prepararon las siguientes soluciones reguladoras: (i) pH
fisiologico de la sangre (pH = 7,4) para lo cual se prepar6 una solucién reguladora de fosfato
salino (1X PBS) y (ii) pH interfacial al cual ocurre la remodelacion por parte de los
osteoclastos (pH = 4,2) para lo cual se prepar6 una solucion reguladora de acetato de sodio /

acido acetico siguiendo la metodologia utilizada por Matsumoto y col. [3].

Se colocaron 200 mg de cada material en tubos de ensayo y luego se agregaron 100 ml
de la solucion reguladora de pH. Los tubos se mantuvieron a 25 y 37 °C en bafios
termostaticos durante 3, 12, 16 y 25 dias. Luego, para calcular la cantidad de material
degradado se realiz6 un ensayo gravimétrico. La degradacion de los material se calcul6 a
partir del porcentaje de peso perdido (% P.) utilizando la ecuacidn propuesta por Tampieri y
col. [9]:

P.—P 4.1
% P, = (Op—t)x 100
0

En donde Py y P;son, respectivamente, los pesos secos al inicio y luego de la inmersion

en soluciones reguladoras a diferentes tiempos, t.

4.3. Resultados y discusion

Los gréaficos de los ajustes de la pérdida de peso versus tiempo en 1X PBS (pH = 7,4,
37 °C) muestran que los materiales se degradan en un 1,5 a 2,25 % al final del tratamiento

(25 dias) (figura 4.2). En ensayos in vivo se ha demostrado que luego de la incorporacion del
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implante 6seo, la densidad mineral del hueso trabecular aumenta alrededor de un 80 % entre
7 a 14 dias, mostrando una curacion funcional casi completa luego de aproximadamente 14 a
28 dias [10], [11]. Como se menciond anteriormente, bajo estas condiciones de estudio la
estabilidad y lenta degradacién en condiciones fisioldgicas de la sangre de los materiales es
una caracteristica deseada debido a que la velocidad de biodegradacion debe ser comparable
a la de formacion de hueso nuevo, el cual recubrira al biomaterial 14 a 21 dias después de su
implantacion [12], [13].

T=37°C
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Figura 4.2: Degradacion a pH fisioldgico de la sangre (PBS, pH 7,4, 37 °C).

Por el contrario, en condiciones &cidas y a 25 °C el 50 % de los materiales se
degradaron entre los primeros 4 y 8 dias de tratamiento. Luego de finalizado el tiempo de
estudio los materiales tuvieron una degradacion maxima de entre el 64 y 70 %. El aumento en
la temperatura causd un considerable incremento de la velocidad de degradacion de los
nanomateriales de HA sintetizados. Como se muestra en la figura 4.3, a 37 °C los materiales
se degradaron en un 50 % dentro del primero y segundo dia de tratamiento, mostrando un 98
a 100 % de degradacion el dia 25. Considerando las ultimas condiciones menionadas se

obtuvo el siguiente orden de degradacion: MIl > MIV > MIIl > M.
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Figura 4.3: Degradacion en condiciones de resorcién dsea (solucion reguladora acetato de
sodio / acido acético, pH= 4,2) de las nanoparticulas de HA a dos temperaturas diferentes (37
°Cy 25°C).

Los resultados obtenidos sugieren que existe una relacion entre las velocidades de
degradacion con algunas de las caracteristicas topogréaficas y la hidrofilicidad que presentan
los materiales; mientras que no se encontraron relaciones con las dimensiones fractales y la
relacion Ca/P. Todos los materiales tienen valores positivos de los parametros asimetria, Rs
(capitulo 3, seccion 3.3.4), indicando la existencia de superficies asimétricas respecto a la
media del plano. Sin embargo, realizando un analisis profundo de los perfiles de rugosidad se
observo que la asimetria difiere en cada uno de los materiales, y para dicha comparacion se
utilizaron los parametros de profundidad de la rugosidad maxima (R;max) ¥ profundidad de la
rugosidad media (R;) (tabla 4.1) [14]. La descripcién y célculo de los mencionados

parametros se encuentra descripto en el capitulo 3 seccion 3.2.3.1.

Tabla 4.1: Parametros de profundidad de los cuatro materiales.

MI MI] MIII MIV
Ry.media £ DE (I %) 56,7144 429+281 387+11,7 408+216
Ry max (1 %) 850+31 915+24  717+26 90,7 £2,8
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Los materiales MI y MIII tienen valores menores de los desvios estandar (DE) de
Rzmedia, 10 que se encuentra asociado a superficies formadas por profundidad de rugosidad
individual (R_;) menos variables y por lo tanto perfiles de picos altos y valles profundos de
dimensiones comparables. Los mayores valores de DE de R;megia COrrespondieron a los

materiales M1l y MIV y son caracteristicos de superficies con picos y valles de dimensiones

disimiles (figura 4.4).
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Figura 4.4: Perfiles de rugosidad de los materiales MI, MIl, M1l y MIV, en donde se
indican los parametros de profundidad de la rugosidad individual (R,;) expresados
como la intensidad de la altura del perfil porcentual (I %), 100 % = distancia entre el
valle mas profundo y el pico més alto.

4.3.1. Mecanismo propuesto para la biodegradacion in vitro

Inmediatamente después de la implantacion la transformacion superficial de los
materiales de HA podrian ser fundamentales para los procesos bioldgicos sucesivos, como la
produccién de hueso nuevo y la integracion del implante con el tejido (figura 4.5 D). Un

estudio profundo de la solubilidad de la HA en condiciones fisiologicas fue realizado por
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Bertazzo y col. [15]. Como resultado de sus experiencias propusieron un mecanismo de
disolucion de la superficie del material mediada por la liberacién de iones Ca®* a la solucién
que comienza con la formacién de fosfato tricélcico, Cas(PO,), (figura 4.5 A y B).
Finalmente, se llega a un equilibrio entre la superficie de la HA modificada y la solucion
acuosa de fluido biolégico en el cual ocurre un intercambio de iones Ca®* y HPO,* para
formar un nuevo fosfato de calcio de formulacion quimica CaHPO, (figura 4.5 C). Estos
fendmenos podrian justificar la rpida degradacion inicial de los materiales en PBS (pH 7,4)
y luego su estabilizacion cuando llegan a un porcentaje de aproximadamente 1,2 a 2,5 % de

pérdida de peso (figura 4.2).

® © ©0

[

Ca2+ Ca2+
+
H H,0 H' Ca* HPO >

\/ \/1

-;_n

Figura 4.5: Representacién esquematica de los fendbmenos que se producen en la superficie
de la HA después de la implantacion. (A-B) Una vez implantado el material de HA comienza
su disolucion superficial, (C) hasta que se llega a un equilibrio entre la superficie modificada
y la solucién fisiolégica. (D) Luego se adsorben diferentes proteinas de la matriz y se
adhieren, proliferan y diferencian las células osteogénicas. Sobre esta superficie modificada,
los osteoblastos formaran hueso nuevo. Esquema adaptado de la publicacion de Bertazzo y
col. [15].

En cuanto a la disolucién de la HA en medios acido acuosos, se encuentra generalmente
aceptado que la disolucion de apatita se desencadena de la siguiente manera: (i) difusion de
agentes quimicos (H"y iones &cidos) desde el seno de la solucién hacia la interfase solido —
liquido; (ii) adsorcion de H y iones &cidos en la superficie de la apatita; (iii) transformacion
quimica de superficie; (iv) desorcion de productos quimicos de la superficie (iones Ca?",
PO,>); y (v) difusion al seno de la solucién [16]. Algunos autores enfatizan en el hecho de
que luego de la adsorcién de agua el intercambio de iones Ca®* por dos iones H* se ve

energéticamente favorecido [17]; teniendo en cuenta que todos los materiales son hidrofilicos
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(capitulo 3 seccion 3.1.2) se considera que este proceso tiene lugar en la superficie de los
mismos. Inmediatamente después de ponerse en contacto con las moléculas de agua, los iones
acidos son adsorbidos a la superficie de los cristales de apatita formando una interfase sélido
— liquido y varios estratos adyacentes, como la capa de difusién de Nernst o doble capa
electrolitica. El transporte de quimicos a la interfase solido — liquido siempre ocurre por
difusion a través de la capa de Nernst [17], y el espesor de la capa depende de la solucion
hidrodindmica y de las dimensiones de disolucién del cristal, la cual decrece con el aumento
de la agitacién y con la reduccion del tamafio del cristal [16]. Bajo las condiciones
experimentales testeadas, el espesor de la capa de difusion se reduce debido a la presencia de
nanoparticulas. Sin embargo, en ninguno de los casos el espesor se vuelve igual a cero y
como consecuencia, hay siempre un gradiente de concentracién cerca de la interfase sélido —

liquido; por lo que las leyes de difusion siempre se validan.

Por otro lado, vale la pena resaltar que varios modelos de control de la difusion son
aplicables a la disolucion de apatita, los cuales son consistentes en el hecho de que ocurre una
mayor degradacion a temperaturas superiores [16]. El aumento de la temperatura intensifica
la agitacion térmica de los iones en solucion y, por lo tanto, la difusion a través de la capa de
Nernst. Un enfoque similar es correcto para los fendmenos de superficie; cuando las
disoluciones ocurren, la adsorcion y desorcion de los iones y las moléculas de agua, asi como
el transporte de compuestos quimicos, siempre ocurre en la superficie independientemente de
las condiciones experimentales elegidas. Por tal motivo es légico que exista una relacion
entre la degradacion y las propiedades superficiales de los materiales, tales como la rugosidad
y la hidrofilicidad.

4.4. Conclusion

Este estudio de degradacion se desarrolld en ausencia de enzimas y células, y por lo
tanto no puede ser considerado como un modelo de prediccion de resorcidn 6sea in vivo, sin
embargo de él se desprende la siguiente informacion importante: (i) los materiales
nanoestructurados de HA obtenidos no se disuelven a pH fisiol6gico de la sangre (37 °C, pH
= 7,4) durante el tiempo suficiente como para actuar como soporte del tejido en crecimiento;
(ii) solo se degradan en condiciones de resorcion ésea (37 °C, pH = 4.2) mediante el siguiente
orden MII > MIV > MIII > Ml; (iii) la velocidad de degradacién de los materiales es funcion

de sus propiedades superficiales, siendo los de menor velocidad los materiales con superficies
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regulares formadas por picos altos y valles profundos de dimensiones comparables (Ml y

MIII).
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Capitulo 5

Bioactividad in vitro

5.1 Introduccion

El depdsito de una capa de apatita sobre la superficie del implante asegura la formacion
de enlaces quimicos fuertes entre el biomaterial y el hueso nuevo [1], probablemente debido a
que esta cubierta podria activar proteinas de sefializacion y células involucradas en la
osteogénesis por contacto [2]. Los materiales capaces de inducir mencionada respuesta
bioldgica en su interfase se los denomina bioactivos [3] y fueron descriptos por primera vez
en 1972 por Hench y col. [4]. En contraste, muchos materiales implantables no forman esta
capa superficial y como consecuencia sufren osteogénesis distal [2] o encapsulacién por
tejido conectivo fibrosa [4] dando lugar al aislamiento del mismo con respecto al hueso

circundante, lo que conlleva al rechazo del implante.

Casi 20 afios después de la descripcion de los primeros materiales bioactivos, Kokubo y
col. desarrollaron un ensayo para testear la bioactividad in vitro como método de reemplazo
de los estudios de bioactividad en animales [5]. Dichas investigaciones proponen que la
bioactividad in vivo puede reproducirse in vitro sumergiendo el material en suero fisioldgico
simulado o SBF (del inglés “simulated body fluid””) con concentraciones ionicas similares a

los del plasma sanguineo humano (tabla 5.1) [5].

Tabla 5.1: Comparacion de la composicion iénica del plasma sanguineo humano y del suero
fisiolégico simulado (SBF).

Concentracién i6nica (mM)

Na* K" Mg¥ Ca® CI' HCO; HPO,” S04

Plasma Sanguineo
Humano (pH7,2-7,4) 142 5 15 25 103 27,0 1 0,5

Suero Fisiologico 142 5 15 25 1478 4,2 1 0,5
Simulado (pH 7,4)
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Distintos grupos de investigacion han comprobado, por medio de diversidad de
combinaciones de técnicas espectroscopicas y microscopicas, que luego de sumergir los
llamados “materiales bioactivos” en SBF la apatita depositada en su superficie tiene
caracteristicas quimicas y estructurales similares a las de los cristales que conforman la
matriz inorganica del hueso [6]-[8]. Por ésta razon, actualmente este ensayo de bioactividad
in vitro estd destinado a la deteccion de materiales bioactivos como paso previo a su
aplicacion in vivo, con el objetivo de identificar a aquellos materiales potencialmente Gtiles
para el disefio de implantes y reducir significativamente el nimero de animales manipulados
durante la experimentacion asi como la duracién de los ensayos. Mas aun, Kokubo y col.
afirmaron que este método es util para predecir la bioactividad de los materiales no solo de
manera cualitativa sino también cuantitativa [1], por lo que permite realizar comparaciones
entre diferentes biomateriales. Debido a su amplia aceptacion y luego de afios de
experimentacién utilizando este ensayo, que pudo ser corroborado con estudios in vivo, en la

actualidad se encuentra validado y estandarizado mediante la norma I1SO 23317:2014 [9].

En el proceso de biomineralizacion oOsea, la precipitacion de HA no ocurre
espontaneamente ya que el fluido extracelular circundante no se encuentra suficientemente
sobresaturado de iones como para iniciar la precipitacion de los cristales de apatita bioldgica.
Por el contrario, las vesiculas formadas por los condrocitos y osteoblastos generan un
microambiente en el que la concentracion de calcio y el fosfato aumenta suficientemente
como para que inicie la nucleacion heterogénea de mencionados cristales [10].
Experimentalmente, a modo de simular este entorno sobresaturado se utiliza una solucion
metaestable y 1,5 veces mas concentrada de SBF para evaluar la manera en que se depositan
los cristales de apatita [11]. Los ensayos de bioactividad in vitro encontrados en literatura
muestran que la precipitacion de HA sobre materiales bioactivos es termodinamicamente mas
favorable; sin embargo también pueden precipitar otros fosfatos de calcio como el fosfato
octacalcio (OCP) que, segun deducciones teoricas, su deposicion se encuentra cinéticamente
maés favorecida (tabla 5.2) [12]-[14]. Debido a la naturaleza heterogénea de la composicion
quimica de los depdsitos, por convencion se utiliza la abreviatura “Ca-P” para nombrar a las

cubiertas de fosfato de calcio.
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Tabla 5.2: Composicién de las cubiertas de fosfato de calcio (Ca-P) formadas sobre
materiales bioactivos. Revisado por Dorozhkin y col. [15] y Panjian y col. [13]

Nombre Formulacion quimica Relacion
Ca/P

Fosfato dicélcico dihidrato (DCPD) CaHPO,4.2H,0 1
Fosfato dicalcico anhidro (DCPA) CaHPO, 1
Fosfatos de calcio amorfo CaxHy(PO4),.nH,0,n=3-4,5 1,2-2,2
Fosfato octacalcio (OCP) Cag(HPO4)(PO4)4.5H,0 1,33
Fosfato tricélcico alfa (a-TCP) a-Caz(PO,), 15
Fosfato tricalcico beta (3-TCP) B-Caz(POy)2 1,5
Hidroxiapatita deficiente en Ca Cayo-x(HPO4)x(POs)s-x(OH)2, x=0  1,5-1,67
Hidroxiapatita estequiométrica (HA) Calo(;éA;e](-OH)z 1,67
Fosfato tetracalcico (TTCP) Cay(P0y4),0 2,0

Las interacciones bioldgicas que ocurren in vivo en la interfase del implante son muy

complejas y resulta dificil reproducirlas en el laboratorio. Por esta razén, como ensayo

preliminar que permite comprender el comportamiento de los materiales en un entorno

bioldgico, se sumergieron en 15X SBF a fin de evaluar si las diferencias en las

caracteristicas superficiales de los materiales, descriptas en capitulo 3 de este trabajo de

investigacion, afectan de manera diferente a la nucleacion, formacion y crecimiento de

depésitos de Ca-P, siendo este proceso un indicador de la bioactividad in vivo.

5.2 Meétodos experimentales

5.2.1Reactivos

Cloruro de sodio (NaCl, PM=

58,4 g/mol, 99,5 % Sigma), bicarbonato de sodio

(NaHCO3;, PM= 84,007 g/mol, 99, 5% Sigma-Aldrich), cloruro de potasio (KCI, PM=
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74,5513 g/mol, 99,5 % Sigma-Aldrich), fosfato dipotasico trihidratado (K;HPO4.3H,0, PM=
228,23 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), cloruro de magnesio hexahidratado (MgCIl.6H,0, PM=
197,211 g/mol, 98 % Sigma-Aldrich), cloruro de calcio (CaCl,, PM= 110,98 g/mol, 95 %
Sigma-Aldrich), sulfato sédico (Na;SO4, PM= 142,04 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), Tris
(CH,0H)3CNH,, PM= 121,1350 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), acido clorhidrico (HCI, PM=
36,46 g/mol, 30 - 34 % Cicarelli), 0xido de titanio (V) anatasa (TiO,, PM= 79,87 g/mol, 99,5
%, Sigma-Aldrich), agua bidestilada.

5.2.2Ensayo de bioactividad

Para realizar el ensayo de bioactividad los materiales MI, MIl, MIlIl y MIV se
mantuvieron en contacto con SBF siguiendo el procedimiento estandar previamente descripto
y estudiado por Kokubo y col. [16]. Se colocaron y pesaron los materiales dentro de tubos de
polipropileno previamente esterilizados y se sumergieron en 1,5X SBF durante periodos de 1
a 65 dias en bafio termostatico a temperatura fisioldgica (37 °C). Luego de descartar los
sobrenadantes, los materiales se lavaron con agua destilada. Finalmente, se secaron en estufa
a 50 °C. Como control de la posible precipitacion espontanea de los depdsitos se reprodujeron
las mismas condiciones pero sin el material, y como control negativo se utilizd 6xido de

titanio anatasa que se ha publicado en la literatura como un material no bioactivo [17].

5.2.3Microscopia electrdnica de barrido, calculo de los pardmetros de rugosidad

y espectroscopia de energia dispersiva de rayos X

El estudio de la morfologia de superficie de los depdsitos formados sobre los materiales
se realizd utilizando SEM y EDX en las mismas condiciones y utilizando las mismas

metodologias que fueron descriptas previamente en el capitulo 3 seccion 3.2.3.1y 3.2.3.2.
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5.3 Resultados y discusion

5.3.1 Caracterizacion de las cubiertas

Luego de sumergir los materiales en 1,5X SBF en periodos de 1 a 65 dias a temperatura
fisiolégica se examinaron las muestras a través de micrografias SEM. Alli se observo que a
partir de los 10 dias de incubacion se formé una capa de recubrimiento mineral sobre todos
los materiales, confirmando la deposicion espontanea en la interfase del material (figuras
5.1).

Figura 5.1: Ensayo de bioactividad sobre los materiales MI, MIl, MIIl y MIV. Las
micrografias SEM muestran los depoésitos de Ca-P a nanoescala formados luego de 10 dias de
incubacion en 1,5X SBF a 37 °C.

Al comparar la morfologia de los depoésitos de Ca-P sobre MI y MII a microescala se
pudieron observar estructuras esferoidales (figura 5.2), a diferencia de las cubiertas sobre
MIIl'y MIV que mantuvieron un patrén homogéneo aplanado con aspecto de red formada por

estructuras alargada o aciculares. Sobre la superficie de MI se formaron dep6sitos con forma
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de esferas uniformes de 3,62 + 0,99 um de diametro. Estas esferas estan constituidas por
aglomerados de estructuras aplanadas de aproximadamente 109,83 £ 23,32 nm de longitud,
con nanohilos lisos y rectos en sus bordes. Sobre el material MIl se observaron algunas
depositos esferoidales aislados de mayor tamafio (4,48 + 0,93 um de diametro) conformados

por estructuras aplanadas de bordes lisos.

Figura 5.2: Ensayo de bioactividad sobre los materiales Ml y MII. Las micrografias SEM
muestran los depositos esferoidales observados a microescala formados luego de 10 dias de
incubacién en 1,5X SBF. En la esquina derecha de las micrografias inferiores se observan en
detalle las estructuras aplanadas que conforman a las esferas.

Como control de la estabilidad de la solucion de 1,5 SBF se realiz6 una inspeccion
visual de los tubos de polipropileno, que fueron sujetos a las mismas condiciones de
tratamiento (37 °C en 1,5X SBF durante 65 dias) pero sin la presencia del material, en el cual
no se observaron precipitados. Por otro lado, se utilizd como control negativo 6xido de titanio
anatasa comercial sobre el cual no se formaron depoésitos de Ca-P al finalizar el ensayo
(figura 5.3). Esto ultimo coincide con lo publicado por Kobayashi y col. en donde se afirma
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gue es necesaria un agente de nucleacion efectivo para que ocurra la deposicion de cristales

de HA en condiciones fisioldgicas [18].

Figura 5.3: Micrografias SEM del control negativo de éxido de titanio anatasa comercial (A)
antes y (B) después de 65 dias de incubacion con 1,5X SBF a 37 °C.

La composicién elemental de los materiales luego del ensayo de bioactividad se analizé
mediante la técnica de EDX asociado al SEM, con la cual se obtuvo la relacién Ca/P luego de

la mineralizacion de los materiales (figura 5.4).

Relacion Ca/P antes (171) y después (M) de los ensayos de bioactividad

[a—

.6

(V5]

.56 . 1,62 -

1,03

——
.

Hueso Hueso

MI Mil ML MIV Trabecular Cortical

Figura 5.4: Relacion molar Ca/P de los materiales (MI, MII, MIIl y MIV) antes y después
del ensayo de bioactividad (37 °C en 1,5X SBF durante 10 dias). Dichos valores se comparan
con las relaciones encontradas en el hueso humano trabecular y cortical [19].
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Debido a que la técnica de emision de rayos X utilizada tiene una penetracion de la
muestra que ronda entre los 0,1 um y 5 pm, esta informacién no es Util para detectar la
composicion elemental exacta de la cubierta ubicada superficialmente [20]; en contraste la
relacion Ca/P que se obtiene va a estar influenciada por la composicién elemental de la
superficie de los materiales, aunque su estudio es til para realizar una comparacion de como
se modifican la proporciones de ciertos elementos. Los resultados arrojados demostraron que
luego de la mineralizacion la relacion Ca/P del material M1 y MII se encuentra dentro del
rango del hueso trabecular y cortical; 1,50 + 0,20 y 1,63 + 0,20 respectivamente (figura 5.4)
[19]. Por otro lado, la relacion Ca/P de las cubiertas homogéneamente formadas sobre MIII y
MIV son cercanas a 1, siendo este valor tipico de otros fosfatos de calcio (tabla 5.2) que
también suelen encontrarse en tejidos calcificados en menor proporcion ya que algunos de
ellos forman parte de las fases transitorias durante la formacion de apatita bioldgica en
mamiferos como el DCPA, DCPD y OCP [15].  En general, se observé una tendencia en
la disminucion de la relacion Ca/P luego de la mineralizacién de aproximadamente un 20, 26,
37y 45 %, para MI, MIl, MIIl y MIV respectivamente. Resulta importante destacar que en
este caso no fue posible detectar la identidad cristalina de la cubierta ya que la técnica de
DRX no permite diferenciar entre la HA que compone a los material y los fosfatos de calcio

que forman parte de las cubiertas.

Como se menciono en la introduccidn del presente capitulo, la fijacion bioldgica de un
implante va a estar determinado por la formacion de una cubierta mineral con caracteristicas
similares al hueso [6]-[8]. Cabe resaltar que las esferas formadas sobre Ml y MII son
similares a las vesiculas minerales secretadas por los osteoblastos en el proceso de
mineralizacion Osea en cuanto a su relacion Ca/P (figura 5.4) y morfologia (figura 5.5) [21]
[19].
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Figura 5.5: Comparacion de los depositos esferuliticos de M1 y los formados in vivo. (A)
Micrografias SEM de los depdsitos de Ca-P sobre MI. (B) Vesiculas de matriz mineral
secretadas por los osteoblastos durante la osteoinduccion, micrografia reproducida de la

publicacion de Uddin y col. [21]

Respecto a la nanotopografia de los depdsitos de Ca-P, la rugosidad media R, y las

dimensiones fractales de la cubiertas esferuliticas formada sobre MI, son menores que las que

los depdsitos con aspecto de red acicular formados sobre MIIl y MIV. Por otro lado, MII, que

presenta una morfologia de la cubierta con esferas aisladas, tiene parametro de rugosidad

superficial intermedios. Unicamente el depositos formado sobre MI tiene un perfil de

rugosidad con distribucién leptocurtica, Ry, > 3, caracteristico de perfiles donde predominan

los picos altos [22] (tabla 5.3).

Tabla 5.3: Parametros de rugosidad de los depoésitos de Ca-P formados sobre los materiales.

Morfologia de la cubierta Dip  Rg(hm) R, (nm) Rsw Riu
MiI Esferulitica 2,555 133,81 69,34 1,891 3,573
MII Esferulitica y red acicular 2,576 150,28 88,51 1,691 2,871
MIII Red acicular 2,608 170,03 113,26 1,493 2,241
MIV Red acicular 2,591 150,69 89,02 1686 2,857

5.3.2Cinética de crecimiento de las cubiertas

Se analizo la evolucion en el tiempo del crecimiento de los recubrimientos de Ca-P

mediante micrografias SEM. El aumento del espesor de los revestimientos en el tiempo

alcanza un punto de saturacion después de los 10 dias. Suponiendo que la tasa de crecimiento
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del recubrimiento mineral es controlada por las velocidades de difusion de los iones calcio y
fosforo del SBF a la superficie del material, la cinética de crecimiento de los depositos sobre
materiales porosos se pueden expresar utilizando una ecuacion empirica aplicada al
crecimiento de fosfatos de calcio sobre materiales siliceos utilizada en un trabajo de

investigacion publicado por M. Fernandez Leyes y col. [23]:

d* =kt 5.1

donde d es el espesor del revestimiento evaluado a partir de micrografias SEM, t es el tiempo
de tratamiento con SBF y k es la constante de velocidad de crecimiento. En el gréafico de la
figura 5.6 A se observa que los datos experimentales se ajustan a la ecuacién 5.1 a Mly Ml

a tiempos iniciales de crecimiento y a M1l y MIV en todo el rango de tiempo evaluado.

A lo largo de los afios se han descripto en detalle modelos de nucleacion, crecimiento y
aglomeracion de particulas en solucion bajo diferentes condiciones [24]. Sin embargo, la
mayoria de estos modelos son complejos e incluyen tantos términos que resulta dificil su
aplicacién experimental. Una versién muy simplificada para este analisis es la ecuacion de
Avrami [24]:

d = dpgy(1 — expkar)™) 5.2

donde dnax €S el recubrimiento que alcanzo el espesor maximo, ka, es la constante cinética
Avrami y n el orden de reaccion. Esta ecuacion utiliza la geometria general del precipitado en
crecimiento y tiene en cuenta el efecto de agotamiento de la fase de la matriz durante la
conduccion de la reaccion. Como tal, proporciona una descripcidn cuantitativa de la cinética
de la transformacién del medio donde la cantidad total de los reactivos esta restringida, pero
es lo suficientemente simple para ser utilizada durante el anlisis de la mayoria de los datos
experimentales [24]. Por lo tanto, a modo de analizar la cinética de crecimiento de los

cristales a mayor profundidad se aplic esta ecuacion (figura 5.6 B).
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Figura 5.6: Cinética de crecimiento de las cubiertas de Ca-P sobre los materiales MI, MII,
MIIl'y MIV calculada utilizando la ecuacién: (A) Empirica 'y (B) Avrami.
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En todos los materiales ensayados la cinética de crecimiento de las capas de Ca-P se
describe apropiadamente con la ecuacion cinética de Avrami (tabla 5.4). Para los
revestimientos compuestos por fases completamente esferuliticas o completamente
reticulares, la ecuacion ajusta con los datos experimentales con un R ~ 0,99. Un valor menor
R? ~ 0,96 se obtuvo para la cinética de crecimiento del recubrimiento sobre el material Mil,
probablemente porque los depdsitos presentan dos morfologias diferentes, cada uno con una
tasa de crecimiento distinta. Se observaron constantes cinéticas n < 1 para los materiales
MIIl 'y MIV que tuvieron recubrimientos homogéneos con aspecto de red formada por
estructuras aciculares; mientras que para los recubrimientos esferuliticos (sobre Ml 'y MlI), la
constante de Avrami (ka,) fue 1,75 veces inferior y el orden de reaccion n superior a 1. En
términos generales, los graficos utilizando las ecuaciones empirica y de Avrami demuestran

que la cinética de nucleacion y crecimiento de los depdsitos fue mayor sobre M1y MII.

Tabla 5.4: Pardmetros de la cinética de crecimiento de las cubiertas de Ca-P sobre los
materiales.

Ecuacion cinética de Avrami Ecuacion empirica
Do (NM)  dipax (NM) K, (dia™) n R? K (hm?dial) R?
MI 300 3135 0,39+£0,02 1,18+0,11 0,994 15997 +108 0,990
MIl 250-300 294+16  020+003 153+038 0,960 8742200 0,943
MIIl 75-80 79+1 0,79+0,04 0,70+0,05 0,998 583+125 0,899
MIV 60-75 79+2 0,70+£0,08 0,67+0,10 0,991 573+89  0,9146

5.3.3 Influencia de las caracteristicas superficiales de los materiales en la

nucleacién y crecimiento de las cubiertas

La cinetica de deposicion en la interfase de los materiales estd estrechamente
relacionada con las caracteristicas superficiales de los mismos. Por consiguiente, como
primer paso se procedio a correlacionar la morfologia de los depdsitos con los parametros de
rugosidad de cada material detallados en el capitulo 3 seccién 3.3.4 de esta disertacion. El

parametro de asimetria Rs, €s positivo para todos los materiales, y se ha informado que
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superficies con el pardmetro R, ligeramente positivos favorece la nucleacion de depdsitos
ricos en calcio en los ensayos de bioactividad [25]. En cuanto al parametro de escarpadura
(Rku), los materiales M1y MII tienen un Ry, < 2,32; mientras que MIIl y MIV es Ry, > 2,62.
Esto indica que los dos primeros tienen mas cantidad de valles profundos en comparacién con
MIIl y MIV. Por lo tanto, la presencia de valles podria haber favorecido la formacion de
depdsitos de Ca-P esferoidales, 1o que coincide con lo publicado por Vanzillotta y col. en
donde se afirma que en superficies rugosas los valles parecen ser el lugar preferencial para la
nucleacion y crecimiento de fosfatos de calcio [25]. El hecho de que los materiales mas
rugosos y con mayor cantidad de valles (M1 y MII) sean los més bioactivos lleva a inferir que
estos parametros son factores clave durante el proceso de biomineralizacidn; posiblemente la
presencia de disrupciones de la red cristalina de la HA genera que queden expuestos grupos
funcionales Ca”* y PO4* que act(ian como centros de nucleacion efectivos.

Se debe tener en cuenta que la identidad y cantidad de los iones expuestos en la
superficie del material es dependiente de la composicion del medio en el que se sumergen
debido al intercambio i6nico y [26] a la disolucién gradual [27]. Es sabido que en solucion
acuosa los iones Ca?* y PO,> forman fosfatos de calcio de carga superficial positiva
conocidos por su nombre en inglés como “Posner’s clusters” (Cag(PO4)s), que algunos
autores los describen como los precursores de la HA hexagonal, y por consiguiente la unidad
de crecimiento del cristal de HA [28], [29]. Retomando lo descripto en el capitulo 1 seccion
1.3.1, los cristales de HA hexagonales tienen dos superficies cristalinas principales: el plano
“c”, negativo por la presencia de grupos fosfato y el plano “a”, positivo con iones calcio
expuestos en su superficie [30]. Los cristales de HA crecen més facilmente a lo largo del eje ¢
debido a la presencia de un sitio fuerte de union a los Posner’s clusters en direccion [001],
mientras que en la direccion [010] este sitio de unidn no se encuentra presente. Por lo tanto,
los diferentes depdsitos observados sobre los materiales en los ensayos de biomineralizacién
podrian estar influenciados en primer lugar por la velocidad de disolucién y los iones
liberados al entorno inmediato y, luego la cantidad vy tipo de planos cristalinos expuestos en
la superficie. Considerando la carga superficial de los materiales medido por potencial ( el
material M1 es el Gnico con carga negativa (capitulo 3 seccion 3.3.5), lo que daria lugar a la
nucleacion de mayor cantidad de precursores amorfos de HA “Posner’s clusters”, por

presentar mas cantidad de planos “c” negativos expuestos.
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5.3.4 Andlisis termodinamico de la deposicion de las cubiertas

El suero fisiologico simulado es una solucion altamente sobresaturada con respecto a
HA y estable por su alta energia de nucleacion. Una vez que ocurre la nucleacion sobre los
materiales bioactivos la HA precipita del siguiente modo:

10Ca**6P0,3+20H" = Cayo(PO4)s(OH), [5.1]

La fuerza impulsora termodinamica para la reaccion anterior se calculan en base a la
ecuacion clasica de la variacion de energia libre [31] en soluciones sobresaturadas que se

expresa como:

— _RT - _RT 19 5.3
AG=—"=1n(S) =~ == n (PI/K)

donde 4G es la energia libre de Gibbs, R es la constante de los gases, T es la temperatura
absoluta, n es el nimero de iones y S es la sobresaturacion, que se define como la relacion del
producto de las actividades iénicas del precipitado de HA (Pl = (Ca?")°(PO,*)}(OH)) y la
constante de solubilidad (Kps). A temperatura fisiologica normal se calcula que la energia
libre de Gibbs de la precipitacion de HA en SBF es de -13,2 KJ/mol, lo que significa que una
vez que ocurre la nucleacion la HA precipita espontaneamente, por lo tanto el factor
determinante de la deposicién es la nucleacion [14]. La velocidad de nucleacion de la HA se

puede determinar utilizando la del modelo clasico de nucleacion heterogénea [32]:

AG*) _ Kexp( 167rv2y3f(9)> 5.4

—K — o r s\
] eXp( kT 3k3T3(In S)2

donde J es la velocidad de nucleacion, k es la constante de Boltzmann, K es un factor cinético
y AG* es la energia libre de activacion de la nucleacion, que para nucleos esféricos puede ser
expresado por v el volumen molar de apatita, y la tension interfacial entre la apatita y la

solucién y f(8) es una funcion del &ngulo de contacto entre el nucleo y el sustrato [33].

El modelo de nucleacion heterogénea demuestra que en SBF la nucleacion de HA se
encuentra termodinamicamente mas favorecida cuando el angulo de contacto entre el nlcleo
y el material es menor y por lo tanto, cuando existe una mayor afinidad del sustrato por el

nucleo [14], este efecto es mas pronunciado sobre MI. Se deduce que los defectos
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superficiales y la carga negativa del material MI aumenta eficazmente la velocidad de
nucleacion mediante la reduccion de la energia de activacion en la interfase, hecho que
favorecie la nucleacion, crecimiento y aglomeracion de depdsitos de Ca-P esferoidales de

composicion quimica y estructura similar a la apatita biologica.

5.4 Conclusion

Luego de 10 dias de inmersion de los materiales MI, MII, MIll 'y MIV en SBF se
observo la formacion de una cubierta de Ca-P en su superficie, lo que sugiere su naturaleza
bioactiva. A diferencia del resto, la totalidad de la superficie de MI estaba cubierta por
estructuras esferuliticas micrométricas, aunque sobre MIlI se observaron depdsitos
esferoidales aislados. La relacion Ca/P de los materiales luego de los tratamientos se
modifico y alcanzé el mismo valor que en el hueso trabecular y cortical humano en los
materiales M1 y MII, mientras que sobre los otros dos la relacién Ca/P disminuy6 por debajo
de estos valores, posiblemente debido a la formacién de depdsitos de Ca-P deficientes en

calcio.

Se propone que la hidrofilicidad, la carga superficial negativa y la presencia de mayor
cantidad de valles profundos y topografia heterogénea de MI son caracteristicas favorables
para la nucleacion y cinética de crecimiento de los depdsitos minerales esferoidales. La
deposicidn radial dio forma a cada glébulo, y cada nucleo se convirtié en el centro de una

esfera de morfologia y composicion quimica similar a la fase mineral 6sea.
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Capitulo 6

Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la
bioactividad in vitro

6.1 Introduccion

Gran cantidad de literatura cientifica se halla enfocada en el estudio de los mecanismos de
adsorcion de proteinas sobre materiales de aplicacion biomédica. Su importancia radica en
que el contacto de la sangre con un material extrafio resulta en la adsorcion de las proteinas
del plasma sanguineo en su superficie, causando reacciones inflamatorias y frecuentemente la
formacion de trombos, siendo esto un obstaculo para la aplicacién de dispositivos
implantables [1]. Sumado a esto, como se hizo mencion en el capitulo 1 seccién 1.3.2, el tipo
y estructura conformacional de las proteinas adsorbidas determina la posterior adhesion de las
células circundantes mediada por integrinas [2], [3].

Ha sido demostrado que la secuencia dominante de adsorcion en suero empieza con la
albumina, seguido por la inmunoglobulina G, fibrindgeno y finalmente las proteinas de alto
peso molecular [4]. La albumina es la proteina méas abundante del plasma sanguineo humano
y desemperfia un rol fundamental en el transporte de ligandos enddgenos y exdgenos en la
sangre, tales como &cidos grasos, esteroides e iones metalicos como el Ca®* [5]. Al mismo
tiempo, cumple una funcion importante en el mantenimiento del pH sanguineo y contribuye a
la presion osmotica de la sangre. La albumina es capaz de migrar desde la sangre a los fluidos
extravasculares del resto de los tejidos tales como el intestino, rifion, piel, mdsculo y hueso.
En el hueso, a diferencia del resto de los tejidos esta proteina se encuentra mayormente
adherida a la matriz y alrededor de un 27 % esta disponible en el fluido extravascular para

retornar al torrente sanguineo [6].

En cuanto a su estructura, la albumina tiene forma globular asimétrica formada por tres
dominios lineares principales (I, 11 y I11), cada uno de ellos compuestos por dos subdominios
(A'y B). Su peso molecular es de 66,5 kDa y su punto isoeléctrico es 4,7, por tanto se carga
negativamente al pH fisiologico de la sangre [7]. Generalmente para el estudio de la

interaccion albdmina — biomaterial se utiliza como modelo experimental a la albimina sérica

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



87

bovina 0 BSA (del inglés “bovine serum albumin”) debido a que un 88% de su secuencia es
homologa [8], [9] (figura 6.1).

Figura 6.1: Comparacion de la estructura de albumina sérica (A) humana (HSA) y (B)
bovina (BSA). Los diferentes dominios de las proteinas se indican con colores. Las
imagenes fueron adaptadas de la publicacion de Bekale y col. [10].

La adsorcién de proteinas en los biomateriales es un proceso muy complejo en el cual
se ven involucradas distintas fuerzas entre las proteinas y la superficie del material,
incluyendo las fuerzas de van der Waals, electrostaticas e interacciones hidrofdbicas. En las
investigaciones realizadas por Dee y col. [11] se han clasificado las principales propiedades
intervinientes en dicha interaccién en dos grupos: (i) las propiedades de las proteinas y (ii) las
propiedades de la superficie. Dentro de las primeras se encuentra el tamafio de la proteina, la
carga, la estabilidad estructural y la velocidad de desdoblamiento [11], siendo altamente
influenciadas por el pH, concentracion ionica y temperatura del medio en el que se
encuentran. También resulta muy influyente la presencia de proteinas del mismo o de distinto
tipo debido a que se genera una competencia por los sitios de union originando un efecto de
unién — desplazamiento denominado “efecto Vroman” [4]. En el segundo grupo, las
propiedades superficiales del biomaterial, se encuentran la topografia (rugosidad, porosidad,
tamario de poro y tamafio de particula, etc), hidrofilicidad, composicion quimica y carga [12].
Respecto a la topografia, los nanobiomateriales demandan un entendimiento profundo de los
factores que afectan las interacciones con cualquier molécula del entorno debido a que tienen
dimensiones similares y a que son capaces de adsorber gran cantidad de biomoléculas por su

mayor relacion superficie/volumen. Especificamente, las nanoparticulas de HA han sido un
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foco de considerable atencidn debido a que tienen adsorcion selectiva a proteinas, enzimas y
ADN, entre otras [13]-[15]. Tal es asi que se encuentra ampliamente estudiada su interaccion
con proteinas como la albumina sérica bajo diferentes condiciones de pH, temperatura y
soluciones ionicas [16]-[18].

Como se profundizé en el capitulo 5, la bioactividad de un implante depende, entre
otros factores, de su capacidad para inducir la deposicion de una capa de fosfatos de calcio
(Ca-P) al tomar contacto con fluidos corporales. Sin embargo, un enfoque mas realista a las
condiciones fisioldgicas exige la adicion de proteinas al medio. La adhesion de las moléculas
de BSA sobre la superficie de un material puede inhibir o inducir la deposicion de fosfato de
calcio en condiciones fisioldgicas (pH 7,4 y 37 °C) y el efecto es altamente dependiente de la
superficie del biomaterial estudiado [19]-[21]. Por esta razon, en el presente capitulo se
evalud el comportamiento de la BSA en la interfase con el material de HA y su efecto en el
proceso de biomineralizacion. Para la realizacion de estas experiencias se selecciond el
material MI por ser el de caracteristicas de bioactividad superiores (capitulo 5), para lo que se

determind previamente su superficie expuesta asi como el volumen y tamafio de los poros.

6.2 Métodos experimentales

6.2.1 Reactivos

Albumina sérica bovina-Fraccion V (BSA, PM = ~66 000 g/mol, 95 %, Carl Roth),
cloruro de sodio (NaCl, PM= 58,4 g/mol, 99,5 % Sigma), bicarbonato de sodio (NaHCOg3,
PM= 84,007 g/mol, 99,5 % Sigma-Aldrich), cloruro de potasio (KCI, PM= 74,5513 g/mol,
99,5 % Sigma-Aldrich), fosfato dipotésico trihidratado (K;HPO,4.3H,0, PM= 228,23 g/mol,
99 % Sigma-Aldrich), cloruro de magnesio hexahidratado (MgCIl.6H,0, PM= 197,211 g/mol,
98 % Sigma-Aldrich), cloruro de calcio (CaCl,, PM= 110,98 g/mol, 95 % Sigma-Aldrich),
sulfato sodico (Na,SO,4, PM= 142,04 g/mol, 99% Sigma-Aldrich), Tris (CH,OH)3;CNH,,
PM= 121,1350 g/mol, 99 % Sigma-Aldrich), acido clorhidrico (HCI, PM= 36,46 g/mol, 30 -
34 % Cicarelli) y agua bidestilada.
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6.2.2 Obtencidn de la superficie especifica y porosimetria de Ml

Las isotermas de adsorcion de N, se realizaron a 77,6 K en un instrumento
Micrometrics Modelo Accelerated Surface Area and Porosimetry System (ASAP) 2020. La
muestra fue desgaseada a 373 K por 720 min a una presion de 10* Pa. La superficie
especifica del material (Sger) se determind usando el modelo de Brunauer-Emmet-Teller
(BET), en donde se consideraron moléculas de nitrégeno con 0,43 nm de didmetro que
ocupan un éarea (am) de 0,1620 nm? [22]. El anélisis de la porosimetria se realizé mediante el
modelo de Barrett-Joyner-Halenda (BJH) a partir de los valores correspondientes a la rama de
desorcion de N, [23], [24]. Finalmente, el volumen de poro total se calcul6 mediante el
método de Gurvitch [25].

6.2.3 Isoterma de adsorcion de BSA

Para evaluar la adsorcién de la proteina BSA sobre la superficie del material se empled
la técnica de espectrofotometria de absorcion ultravioleta / visible, la misma es muy sensible
para la cuantificacion de proteinas, no destruye la muestra y asegura un resultado preciso y
reproducible. El espectrofotdmetro permite medir la concentracion de las proteinas disueltas
en solucién a lo largo del tiempo mientras la misma se adsorbe - desorbe de la superficie del

material que se encuentra en el fondo de la cubeta.

El experimento de adsorcion se realiz6 con concentraciones de BSA en solucién
reguladora de fosfato (1X PBS, pH 7,4) entre 0,1 y 3 mg/ml. Para cada medida se colocaron
20 mg de Ml en la cubeta e inmediatamente luego de agregar 2 ml de la solucion de proteina
se colocd la cubeta en el espectrofotémetro. Las medidas se hicieron en un espectrofotometro
Varian Cary 100 Bio con control de temperatura (UV09005M013) utilizando una celda de
cuarzo de 1 cm de paso oOptico. El ensayo se realizé a temperatura fisioldgica (37 °C), durante
120 min cada 0,2 seg y a una longitud de onda de 278 nm, que permite la deteccidn especifica
de los aminoacidos con anillos aromaticos triptdfano y tirosina presentes en la estructura de la
molécula de BSA [26]. Las concentraciones de la proteina en el sobrenadante fueron
calculadas utilizando el coeficiente de extincion molar determinado experimentalmente € =
43,824 M'em™, mediante la confeccién de una curva de calibrado utilizando concentraciones
crecientes de BSA. Luego, la densidad (I') de BSA adsorbida sobre la superficie del material

MI se determind con la siguiente ecuacion:

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



90

T = Cads 4 6.3
m Sggr

donde Caqs es la cantidad de proteina adsorbida en el material MI, V el volumen de la
solucién, m la masa adsorbente y Sger el area superficial BET de material. Las curvas
obtenidas fueron realizadas por triplicado siendo altamente reproducibles, con una desviacion

estandar estimada de la la densidad de adsorcién de 0,01 pg/m?.

6.2.4 Ensayo de bioactividad en presencia de BSA

Se colocaron 20 mg de MI en un tubo polietileno a los cuales se les agreg6 0,5 mg/ml
de BSA en solucion reguladora de fosfato (1X PBS), concentracion en fase liquida en la cual
se adsorbio mayor cantidad de proteina. Las muestras se colocaron en un bafio hidrotérmico a
37 °C durante 90 min (tubo 1) y 45 min (tubo 2), correspondientes al tiempo en que tarda en
llegar al equilibrio y a la mitad de este, respectivamente. Después de descartar el
sobrenadante y lavar el material con agua tridestilada se agregaron 3 ml de suero fisiologico
simulado (SBF) y los tubos se colocaron en un bafio hidrostatico a 37 °C durante 10 dias,
tiempo suficiente para la deposicion de estructuras esferuliticas sobre MI en presencia de
SBF (capitulo 5). Finalmente, el SBF se descartd y las muestras se dejaron secar a

temperatura ambiente.

6.2.5 Microscopia electronica de barrido, célculo de los parametros de

rugosidad y espectroscopia de energia dispersiva de rayos X

El estudio de la morfologia de superficie de los depésitos formados sobre los materiales
se realizé utilizando SEM y EDX en las mismas condiciones y con la misma metodologia

descripta previamente en el capitulo 3 secciones 3.2.3.1y 3.2.3.2.
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6.3 Resultados y discusion

6.3.1 Superficie, volumen y tamafio de poro del material Ml

El estudio de la cantidad de BSA que se adsorbe sobre Ml en el tiempo requiere del
calculo de la superficie expuesta del mismo, la cual se obtuvo mediante la técnica de
adsorcion de nitrogeno. Las isotermas de adsorcidon-desorcion de N, sobre el material Ml
fueron del tipo IVa con una histéresis del “loop” del tipo H1 (segun clasificacion [UPAC)
caracteristico de materiales porosos con una distribucién de poro estrecha formados por
aglomerados o empaguetamiento de particulas uniformes y ordenadas (figura 6.2 A) [27], lo
cual coincide con lo observado en la micrografias TEM del material (capitulo 3, seccion
3.3.1). La superficie especifica del material calculado usando el método de BET fue de 80 +
3 m%g. La distribucién de diametro de poro de la muestra utilizando el modelo de BJH fue
aguzada, en concordancia con el tipo de isoterma obtenida. EI volumen total de poro
calculado mediante el modelo de Gurvitch fue de 0,35 cm®/g y el didmetro de poro promedio

de aproximadamente 17,5 nm (figura 6.2 B).
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Figura 6.2: (A) Isotermas de adsorcion (puntos llenos) y desorcion (puntos vacios) de N, y
(B) distribucion del diametro de poro del material MI.

6.3.2 Adsorcién de BSA sobre la HA Ml

Para calcular la concentracion de proteina adsorbida sobre el material se realizdé una
curva de calibrado utilizando distintas diluciones de BSA en 1X PBS. Alli se observd una

dependencia lineal de la absorbancia con las concentraciones diluidas de proteina de acuerdo
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con la ley de Lambert y Beer [26], y el coeficiente de extincién molar (€ = 43,824 M*cm™)

obtenido mediante la curva coincide con la informacion bibliogréfica [28] (figura 6.3).
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Figura 6.3: Curva de calibrado de la proteina BSA en solucion reguladora 1X PBS a
temperatura fisiologica (37 °C) y A=278 nm. La curva se ajusté un modelo lineal y = a+bx
(R2=0,9995).

La densidad de la proteina modelo BSA adsorbida (I') en el tiempo se grafico a partir
de la utilizacién de diferentes concentraciones iniciales de BSA (C;) que se mantuvieron en
contacto con la superficie del absorbente durante 120 min (figura 6.4). La mayor cantidad de
proteina adsorbida en el equilibrio, 2,79 pg/dm? se observé utilizando 0,5 mg/ml de Ci de
BSA; adsorciones maximas similares de BSA sobre HA en el equilibrio se han encontrado en

ensayos realizados por otros grupos de investigacion [19], [29], [30].

En todos los perfiles se observo el mismo comportamiento; inicialmente hay una
adsorcion rapida seguida de otra més lenta hasta llegar a una densidad de proteina adsorbida
constante a los 90 min aproximadamente, lo que corresponde al tiempo de equilibrio. Desde
el comienzo del ensayo (t = 0) hasta su finalizacion (120 min) no se observan desorciones de

la proteina siendo éste un comportamiento caracteristico de los procesos irreversible [31].
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Figura 6.4: (A) Perfil de adsorcion y ajuste de la curva de la proteina BSA sobre MI, Ci = 0,5
mg/ml. (B) Curvas de adsorcién obtenidas utilizando C; desde 0,1 a 3 mg/ml. Los perfiles de
adsorcion se ajustaron a un modelo asintético y = a-b.c*, donde “a” es la asintota horizontal
del modelo y representa la adsorcién méaxima. Los R? obtenidos en todos los casos fueron
superiores a 0,97.

A partir de las cantidades maximas de proteina presente en la superficie del material en
el equilibrio se realizd la isoterma de adsorcion de BSA. En el grafico se muestra la

capacidad de adsorcion de Ml en el equilibrio (t = 90 min) utilizando diferentes C; de BSA
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(figura 6.5), en donde se observo una adsorcion de BSA aumentada a C; < 0,5 mg/ml, sin

embargo a C; > 0,5 mg/ml la cantidad de proteina adsorbida en el equilibrio disminuye.
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Figura 6.5: Isoterma de adsorcion sobre MI utilizando diferentes concentraciones iniciales
(Ci) de BSA.

Generalmente, el total de proteina adsorbida aumenta cuanto mayor sea la
concentracion inicial de proteina en solucion, como lo que pudimos observar en el sistema
estudiado a Cj < 0,5 mg/ml. La explicacion de este fendmeno es que al aumentar la C;j en el
sobrenadante la superficie va a ser ocupada por las proteinas mas rapidamente, las moléculas
adsorbidas tienden a sufrir menores grados de desdoblamiento en superficie, ocupando
menores areas, y por lo tanto dando lugar a la adsorcion de mas moléculas [32]. Sin embargo,
en ciertas ocasiones esto no ocurre debido a la diversidad de interacciones que tienen lugar en
el sistema tanto en solucién como en la interfase, tales como (i) la interaccion de las
proteinas con los iones en solucion, (ii) la interaccidén entre proteinas vecinas y (iii) la
interaccion de la proteina con el sustrato [33]. Cuando una proteina se encuentra en la
interfase, puede someterse a cambios conformacionales debido a las fuerzas ejercidas por la
superficie, estos cambios estructurales afectan la interaccion entre las moléculas adsorbidas y
como consecuencia se desarrollan asociaciones intermoleculares [34]. Estas interacciones
pueden llevarse a cabo en escalas de tiempo muy variables, por lo que el estudio de la

adsorcion de proteinas resulta muy complejo [32].
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A diferencia del comportamiento esperado, a C; > 0,5 mg/ml se observa una
disminucion de la cantidad de proteina adsorbida al aumentar la C; en el sobrenadante;
resultados comparables fueron encontrados en otras investigaciones [34]. EI mecanismo
planteado en este rango de concentraciones es que la velocidad de desnaturalizaciéon de la
proteina en la interfase podria ser mayor que la velocidad de adsorcion, haciendo que el area
ocupada por la albumina sea méas extensa impidiendo asi la adhesion de otras moléculas y

Ilegando mas rapidamente a la saturacion interfacial [35].

Un andlisis detallado la molécula de BSA en solucion ha demostrado que presenta
forma de elipsoide prolato (a=b <c)cona=b =4 nmy c = 14 nm [36]. Asumiendo que
cada molécula esta confinada en un paralelepipedo de a =b =4 nm de lado y ¢ = 14 nm de
largo, y que puede ubicarse en la superficie del material sin desnaturalizarse en direccién
perpendicular o paralelo, la densidad de adsorcion en el equilibrio necesaria para completar
una monocapa de BSA seria de 19,7 y 69 pgssa/dm? respectivamente. Teniendo en cuenta
estos valores, incluso la cantidad méxima de BSA adsorbida en el equilibrio sobre Ml (2,79
ng/dm?) es menor a los valores teéricos, indicando que se forma una capa incompleta de
proteinas sobre su superficie o, como se menciond previamente, que las moléculas de BSA

pierden su estructura lo que la lleva a ocupar un volumen mayor.

Cabe destacar que la adsorcion de albumina existe, incluso cuando las interacciones
electrostaticas BSA — hidroxiapatita deberian ser desfavorables ya que, en condiciones
fisiolégicas (37 °C y pH = 7,4), tanto BSA [16] como MI (capitulo 3, seccion 3.3.5) se
encuentran cargados negativamente. Lo que se observa en nuestro sistema es que, luego de
120 min de tratamiento con distintas concentraciones de BSA, se llega a un equilibrio en la
adsorcion, indicando que existen sitios especificos de union BSA — HA que se verian
beneficiados posiblemente por la similitud de tamafio entre la proteina y las nanoparticulas
[37]. Sumado a esto, los cristales de HA tienen dos superficies principales de unién a
proteinas: sobre el plano “a” los iones Ca®" expuestos en solucién acuosa son aptos para la
union a las regiones acidas (HA-Ca*..."OOC-Proteina); por otro lado, los planos “c”, que no
presentan iones Ca** expuestos, se unen a los grupos bésicos (HA-PO'..."HsN-Proteina) [7],
[19]. A pesar de que la BSA puede unirse a ambos sitios del cristal, las investigaciones
realizadas por Kandori y col. [15] revelaron que a pH fisioldgico las fuerzas de atraccion
electrostaticas entre la proteina BSA y materiales con una relacién Ca/P alta es mucho mayor

en comparacién con los de menor relacion Ca/P. De esta manera se propone que, debido a la
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carga negativa de las moléculas de BSA a pH fisioldgico del plasma sanguineo, la union

BSA-MI ocurre en los planos “a” de los cristales, con iones Ca®* expuestos.

6.3.3 Influencia de la adsorcién de BSA en la bioactividad in vitro

Para el analisis de la influencia de la BSA en la bioactividad se compararon los
resultados con los obtenidos en el capitulo 5 de “Bioactividad in vitro”, en donde se estudid
la deposicion de Ca-P sin pretratamiento con la proteina. En las micrografias SEM de las
muestras previamente mencionadas se observé que luego de sumergir el material M1 durante
10 dias con SBF los depositos de fosfato de calcio son de estructura esferulitica y cubren la
totalidad de la superficie del material (figura 6.6 A). Sin embargo, cuando las muestras son
pretratadas con 0,5 mg/ml BSA (90 min) y luego sumergidas en SBF durante 10 dias, se
observa una cubierta mineral aplanada y uniforme formada por depositos aciculares (figura
6.6 B). No se encontraron diferencias notables entre el pretratamiento de 45 min (figura 6.7
C) y en el que se utilizo el tiempo de equilibrio de adsorcion, 90 min (figura 6.7 D). Ademas,

en ninguno de los tratamientos se observo la presencia de proteina BSA adherida.

Pretratamiento
con BSA: No Si: 90 min
Ensayo de

bioactividad:

Figura 6.6: Micrografias SEM en donde se compara la micromorfologia (A) luego del
ensayo de bioactividad in vitro sobre Ml y (B) después del ensayo de bioactividad in vitro
sobre Ml pretratado durante 90 min con BSA (0,5 mg/ml).
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Pretratamiento
con BSA: No No Si: 45 min Si: 90 min
Ensayo de

bioactividad:

Figura 6.7: Micrografias SEM en donde se compara la nanomorfologia de (A) el material Ml
sin tratamiento, (B) ensayo de bioactividad in vitro sobre MlI, (C) ensayo de bioactividad in
vitro sobre Ml pretratado durante 45 min y (D) 90 min con BSA (0,5 mg/ml).

Confirmando lo analizado mediante inspeccién visual, los depositos de las muestras
pretratadas con BSA (a 45 y 90 min) mostraron valores de rugosidad media, R,, similares al
de la superficie del material sin tratar, y mayores en comparacion con la de los depdsitos
esferuliticos sin pretratamiento con BSA. Ademas, mencionados depositos esferuliticos tiene
un perfil de rugosidad con distribucion leptocdrtica, Ry, > 3, caracteristico de perfiles donde
predominan los picos altos [21]. En cuanto a la relacion Ca/P, se observé que los depdsitos de
fosfato de calcio formados luego de los tratamientos con BSA son deficientes en calcio (tabla
6.1).

Tabla 6.1: Comparacion de la composicién quimica y los parametros de rugosidad de los
depdsitos de Ca-P de los distintos tratamientos.

Pretratamiento con BSA: No No Si, t=45 min Sit=90 min
Ensayo de bioactividad in No Si Si Si
vitro:
Aspecto general Reticular Esferas Reticular Reticular
Ra (nm) 119,75 67,22 118,96 120,25
Raw 1,45 1,995 1,55 1,65
R 2,12 3,422 2,25 2,46
Relacién Ca/P (% atémico) 1,97 1,56 1,39 1,25
Carbono (% atomico) 12,12 19,17 14,8 14,98

Al igual que lo observado por otros grupos de investigacion [20], [38], los resultados
obtenidos en este ensayo demostraron que la proteina BSA preadsorbida durante 45 y 90 min

de algin modo desaceler6 o inhibi6 la deposicion de esferas de Ca-P.
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6.3.3.1 Mecanismo propuesto para la inhibicién de los depositos generado por
la BSA

Como se menciono anteriormente, los eventos que tienen lugar durante la adsorcion de
proteinas es complejo y pueden influir en la mineralizacion de biomateriales de manera
diferente. Segun Serro y col. la albimina interviene en el proceso de mineralizacion mediante
dos fendmenos: (i) el balance entre la cantidad de moléculas de albumina adsorbidas y las
moléculas en solucion; y (ii) la conformacion de las moléculas de albumina adsorbidas en la
superficie. Estos factores influyen en la disponibilidad de los sitios de unién a calcio y fosfato

que pueden actuar como centros de nucleacion para los depoésitos de Ca-P [19].

Algunos investigadores afirman que la albumina es un inhibidor de la nucleacion
mineral en el hueso [38], lo que coincide con la inhibicion de los depdsitos esferuliticos en
las muestras pretratadas con albumina. Por otro lado, estudios similares realizados en
materiales de Oxido de titanio demostraron que la proteina BSA y los depositos pueden
coexistir formando un film mixto [20], lo cual podria estar ocurriendo en nuestro sistema a

los 10 dias de tratamiento.

Resulta importante tener en cuenta que el microanalisis elemental de las muestras
pretratadas con BSA no muestran un aumento en el porcentaje atomico de los atomos de
carbono (tabla 6.1); tampoco se observo la presencia de la proteina en las micrografias SEM
(figura 6.7 C y D). Estos ensayos comprueban la hipétesis de que, luego de 10 dias de
incubacién con SBF, sélo una cantidad relativamente baja de proteina BSA queda finalmente
adsorbida en la interfase, la cual genera un efecto suficiente para desacelerar la nucleacion
esferoidal de Ca-P. Sin embargo, la existencia de depoésitos de Ca-P reticulares luego del
ensayo de bioactividad en presencia de BSA (figura 6.7 C y D) es un indicio de que la

mineralizacion es, si bien retardada, posible.

Un analisis teodrico profundo de la influencia de la BSA en la bioactividad fue realizado
por Wang y col [39], en sus investigaciones exponen que la adicion de BSA en SBF
desfavorece termodindmicamente a la nucleacion heterogénea ya que genera un aumento en
la energia libre de activacion de la nucleacion (AG*) mediada por la disminucion de la
cantidad de iones efectivos en solucién, y por lo tanto reduciendo la velocidad de nucleacion
(J) (capitulo 5, ecuacién 5.1). Ademas, la proteina adherida en la superficie del material

afecta la tension interfacial (y), por aumento del angulo de contacto. Luego de que se logra
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sobrepasar la barrera energética que permite el inicio de la nucleacion, el posterior
crecimiento de los cristales es inhibido por un incremento de la viscosidad que aumenta la

resistencia a la difusion de los iones Ca?* y PO,> [39].

El ensayo realizado en el presente capitulo implica un pretratamiento con BSA y
posterior adicion de SBF, por lo tanto se plantea que en primer lugar hay una desplazamiento
de las moléculas de BSA adsorbidas en los planos “a” de los cristales de HA por parte de los
iones PO,> presentes en la solucién de SBF, haciendo que la proteina quede en el
sobrenadante (figura 6.8). Luego, principalmente dos factores podrian estar disminuyendo la
nucleacion heterogénea y posterior crecimiento de los depdsitos de Ca-P en la interfase del
material: la union de la BSA con los iones de la solucion y el aumento de la viscosidad del

sobrenadante generado por la presencia de proteina.

A. B. C.

BSA [ ..
preadsorbida L "

HA

Figura 6.8: Mecanismo de accion propuesto: (A) La BSA se adsorbe sobre la superficie del
material de HA. (B) Luego, cuando se sumerge el material en SBF los iones fosfato son
atraidos a la interfase, (C) de este modo la proteina BSA es desplaza al sobrenadante.
Adaptado de Yang y col. [16].

El efecto de desorciéon de la proteina BSA en presencia de SBF demuestra que el
material no tiene una gran afinidad por la misma en condiciones fisioldgicas, lo cual es una
respuesta deseada ya que es ampliamente reconocido que la alboimina bloquea la unién de
otras proteinas “pro-adherentes” de la matriz extracelular que presentan la secuencia de
aminoacidos arginina - glicina - asparagina (RGD), como la fibronectina, el colageno y la
vitronectina. Estas proteinas RGD son reconocidas por los receptores de integrina celulares,
permitiendo el reconocimiento, adhesion y proliferacion celular, y finalmente asegurando la

aceptacion del implante [7].
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6.4 Conclusién

Durante este estudio se determind que la adsorcién de la proteina BSA sobre Ml
(superficie especifica BET = 80 + 3 m?/g) aumenta hasta una C; de BSA de 0,5 mg/ml,
llegando al equilibrio a los 90 min con un maximo de proteina adsorbida de 2,79 pg/dm?. Por
otro lado, cuando se utilizaron C; de BSA entre 0,5 y 3 mg/ml, la cantidad de proteina
adsorbida en el equilibro fue disminuyendo, posiblemente debido a la interaccion de las
proteinas con los iones en solucién y las proteinas vecinas, y a cambios conformacionales de
la molécula que ocurren en la interfase con el material. Se propone que a C; > 0,5 mg/ml la
velocidad de desnaturalizacién de la proteina en la interfase haya sido mayor que la velocidad
de adsorcidn, haciendo que el area ocupada sea mas extensa y no permita la adhesion de otras

moléculas, Ilegando méas rapidamente a la saturacién de la superficie.

Los ensayos de bioactividad in vitro demostraron que la proteina BSA preadsorbida
durante 45 y 90 min se desorbi¢ al estar sumergido en SBF durante 10 dias. Se propone que
existe una competencia por los sitios de anclaje a la HA entre la BSA y los iones del SBF que
desplazan a la proteina al sobrenadante. Alli la BSA disminuye la cantidad de iones efectivos
y aumenta en la viscosidad de la solucion de SBF generando la desaceleracion de la
nucleacion y crecimiento de los depdsitos de Ca-P, pero no la inhibicién total de la

mineralizacion.

Es importante destacar la importancia de los resultados preliminares obtenidos, ya que
la baja afinidad del material MI con la proteina BSA, ambos cargados negativamente en
condiciones fisioldgicas, es un buen indicio ya que se sabe que la albimina sérica humana no
permite la union de otras proteinas necesarias para la adhesion celular [38], factor clave para

la posterior osteoinduccion y osteointegracion del implante.

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



101

6.5 Referencias bibliograficas

[1]

[2]

[3]

[4]

[5]

[6]

[7]

[8]

[9]

[10]

[11]

[12]

M. Beragoui, C. Aguir, M. Khalfaoui, E. Enciso, M. J. Torralvo, L. Duclaux, L.
Reinert, M. Vayer, and A. Ben Lamine, “Bovine serum albumin adsorption onto
functionalized polystyrene lattices: A theoretical modeling approach and error
analysis,” Prog. Theor. Exp. Phys., vol. 2015, no. 3, pp. 1-25, 2014.

M. M. Stevens and J. H. George, “Exploring and engineering the cell surface
interface,” Science (80-. )., vol. 310, no. 5751, pp. 1135-1138, 2005.

R. Langer and D. A. Tirrell, “Designing materials for biology and medicine,” Nature,
vol. 428, no. 6982, pp. 487492, 2004.

S. M. Slack and T. A. Horbett, “The Vroman effect-A critical review,” Proteins
interfaces I, vol. 602, pp. 112-128, 1995.

X. M. He and D. C. Carter, “Atomic structure and chemistry of human serum
albumin.,” Nature, vol. 358, no. 6383, pp. 209-215, 1992.

M. Owen and J. T. Triffitt, “Extravascular albumin in bone tissue.,” J. Physiol., vol.
257, no. 2, pp. 293-307, 1976.

M. Tagaya, T. Ikoma, T. Takemura, N. Hanagata, T. Yoshioka, and J. Tanaka, “Effect
of interfacial proteins on osteoblast-like cell adhesion to hydroxyapatite nanocrystals,”
Langmuir, vol. 27, no. 12, pp. 7645-7653, 2011.

F. F. Tian, F. L. Jiang, X. Le Han, C. Xiang, Y. S. Ge, J. H. Li, Y. Zhang, R. Li, X. L.
Ding, and Y. Liu, “Synthesis of a novel hydrazone derivative and biophysical studies
of its interactions with bovine serum albumin by spectroscopic, electrochemical, and
molecular docking methods,” J. Phys. Chem. B, vol. 114, no. 46, pp. 14842-14853,
2010.

P. Bolel, N. Mahapatra, and M. Halder, “Optical Spectroscopic Exploration of Binding
of Cochineal Red A with Two Homologous Serum Albumins,” J. Agric. Food Chem.,
vol. 60, pp. 3727-3734, 2012.

L. Bekale, D. Agudelo, and H. A. Tajmir-Riahi, “The role of polymer size and
hydrophobic end-group in PEG—protein interaction,” Colloids Surfaces B
Biointerfaces, vol. 130, pp. 141-148, 2015.

K. C. Dee, D. A. Puleo, and R. Bizios, “Biomaterials,” An Introd. to Tissue-
Biomaterial Interact., vol. 4, pp. 1-13, 2002.

L. Bacakova, E. Filova, M. Parizek, T. Ruml, and V. Svorcik, “Modulation of cell

adhesion, proliferation and differentiation on materials designed for body implants.,”

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



102

Biotechnol. Adv., vol. 29, no. 6, pp. 739-767, 2011.

[13] J. W. Shen, T. Wu, Q. Wang, and H. H. Pan, “Molecular simulation of protein
adsorption and desorption on hydroxyapatite surfaces,” Biomaterials, vol. 29, no. 5,
pp. 513-532, 2008.

[14] K. Kandori, K. Murata, and T. Ishikawa, “Microcalorimetric study of protein
adsorption onto calcium hydroxyapatites,” Langmuir, vol. 23, no. 4, pp. 2064-2070,
2007.

[15] K. Kandori, a. Masunari, and T. Ishikawa, “Study on adsorption mechanism of
proteins onto synthetic calcium hydroxyapatites through ionic concentration
measurements,” Calcif. Tissue Int., vol. 76, no. 3, pp. 194-206, 2005.

[16] Z. Yangand C. Zhang, “Adsorption/desorption behavior of protein on nanosized
hydroxyapatite coatings: A quartz crystal microbalance study,” Appl. Surf. Sci., vol.
255, no. 8, pp. 4569-4574, 2009.

[17] J. Sun and L. Wu, “Adsorption of protein onto double layer mixed matrix
membranes,” Colloids Surfaces B Biointerfaces, vol. 123, pp. 33-38, 2014.

[18] K. Kandori, A. Masunari, and T. Ishikawa, “Study on adsorption mechanism of
proteins onto synthetic calcium hydroxyapatites through ionic concentration
measurements,” Calcif. Tissue Int., vol. 76, no. 3, pp. 194-206, 2005.

[19] A.P. Serro, M. Bastos, J. C. Pessoa, and B. Saramago, “Bovine serum albumin
conformational changes upon adsorption on titania and on hydroxyapatite and their
relation with biomineralization.,” J. Biomed. Mater. Res. A, vol. 70, no. 3, pp. 420-
427, 2004.

[20] A.P. Serro, A. C. Fernandes, B. Saramago, J. Lima, and M. A. Barbosa, “Apatite
deposition on titanium surfaces—the role of albumin adsorption,” Biomaterials, vol.
18, no. 14, pp. 963-968, 1997.

[21] P. A. Marques, A. P. Serro, B. J. Saramago, a. C. Fernandes, M. C. . F. Magalhaes,
and R. N. Correia, “Mineralisation of two phosphate ceramics in HBSS: Role of
albumin,” Biomaterials, vol. 24, no. 3, pp. 451-460, 2003.

[22] B.. Lippens, B. . Linsen, and J. H. d. Boer, “Studies on pore systems in catalysts I.
The adsorption of nitrogen; apparatus and calculation,” J. Catal., vol. 3, no. 1, pp. 32—
37, 1964.

[23] J. Rouquerol, D. Avnir, C. W. Fairbridge, D. H. Everett, J. M. Haynes, N. Pernicone, J.
D. F. Ramsay, K. S. W. Sing, and K. K. Unger, “Recommendations for the

characterization of porous solids (Technical Report),” Pure Appl. Chem., vol. 66, no.

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



[24]

[25]

[26]

[27]

[28]

[29]

[30]

[31]

[32]

[33]

[34]

[35]

[36]

[37]

103

8, pp. 1739-1758, 1994.

E. P. Barrett, L. G. Joyner, and P. P. Halenda, “The determination of pore volume and
area distributions in porous substances. I. Computations from nitrogen isotherms,” J.
Am. Chem. Soc., vol. 73, no. 1, pp. 373-380, 1951.

L. J. Gurvich, “Physico-chemical attractive force,” Zh. Russ. Fiz-Khim. Obs. Chem,
vol. 47, pp. 805-827, 1915.

F. Schmid, “Biological Macromolecules: UV-visible Spectrophotometry,” eLS, 2001.
K. S. W. Sing, “Reporting physisorption data for gas/solid systems with special
reference to the determination of surface area and porosity,” Pure Appl. Chem., vol.
57, no. 4, pp. 603-619, 1985.

F. Putnam, The Plasma Proteins V3: Structure, Function, and Genetic Control.
Elsevier, 2012.

D. T. H. Wassell, R. C. Hall, and G. Embery, “Adsorption of bovine serum albumin
onto hydroxyapatite,” Biomaterials, vol. 16, no. 9, pp. 697-702, 1995.

W.-H. Lee, C.-Y. Loo, K. L. Van, a. V. Zavgorodniy, and R. Rohanizadeh,
“Modulating protein adsorption onto hydroxyapatite particles using different amino
acid treatments,” J. R. Soc. Interface, vol. 9, no. 70, pp. 918-927, 2012.

N. Hassan, V. Verdinelli, J. M. Ruso, and P. V. Messina, “Assessing structure and
dynamics of fibrinogen films on silicon nanofibers: towards hemocompatibility
devices,” Soft Matter, vol. 8, no. 24, pp. 6582-6592, 2012.

R. a. Latour, “The langmuir isotherm: A commonly applied but misleading approach
for the analysis of protein adsorption behavior,” J. Biomed. Mater. Res. Part A, vol.
103, no. 3, pp. 949-958, 2015.

M. Rabe, D. Verdes, and S. Seeger, “Understanding protein adsorption phenomena at
solid surfaces.,” Adv. Colloid Interface Sci., vol. 162, no. 1-2, pp. 87-106, 2011.

M. van der Veen, M. C. Stuart, and W. Norde, “Spreading of proteins and its effect on
adsorption and desorption kinetics.,” Colloids Surf. B. Biointerfaces, vol. 54, no. 2, pp.
136-42, 2007.

J. Lyklema, Fundamentals of interface and colloid science: soft colloids. Academic
press, 2005.

J. L. Wehmeyer, R. Synowicki, R. Bizios, and C. D. Garcia, “Dynamic adsorption of
albumin on nanostructured TiO 2 thin films,” Mater. Sci. Eng. C, vol. 30, no. 2, pp.
277-282, 2010.

M. S. Lord, M. Foss, and F. Besenbacher, “Influence of nanoscale surface topography

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



[38]

[39]

104

on protein adsorption and cellular response,” Nano Today, vol. 5, no. 1, pp. 6678,
2010.

M. Tijima, “In vitro crystal growth of octacalcium phosphate on type I collagen fiber,”
vol. 137, pp. 153-160, 1994.

K. Wang, Y. Leng, X. Lu, F. Ren, X. Geb, and Y. Ding, “Theoretical analysis of
calcium phosphate precipitation in simulated body fluid,” Biomaterials, vol. 26, no.
10, pp. 1097-1108, 2005.

Capitulo 6: Adsorcion de la proteina BSA e influencia en la bioactividad in vitro



105

Capitulo 7

Biocompatibilidad en osteoblastos

7.1. Introduccion

La biocompatibilidad se define como la habilidad de un material a estar en contacto con
los tejidos vivos sin causar dafio, y por lo tanto promover una respuesta favorable en el
hospedador [1]. La reaccion del tejido huésped hacia la presencia de un material exdgeno es
un proceso muy complejo que depende fundamentalmente de las caracteristicas fisicoquimica
del material. Si el material es biocompatible estas caracteristicas promoveran las reacciones
iniciales de las células circundantes y las secuencias de eventos culminaran en la restauracion
del tejido dafiado. En particular los materiales utilizados para sustitucion ésea deberan contar
con una semejanza estructural y funcional con el hueso, y ademas evitar complicaciones tales
como el rechazo inmunoldgico y/o la transferencia de patdgenos [2]-[4]. Un paso importante
para el estudio de la biocompatibilidad de materiales implantables es la evaluacién de la
viabilidad de las células formadoras de la matriz Gsea, los osteoblastos. En el caso de que el
material utilizado resulte citotoxico el numero de células disminuira por la induccién de

necrosis y/o apoptosis.

La formacion de tejido 6seo nuevo sobre la superficie del implante no solo implica la
supervivencia de los osteoblastos sino también el desencadenamiento de una secuencia de
eventos que intervienen en el crecimiento, maduracion y diferenciacion de los mismos. La
diferenciacion de osteoblastos, tanto in vitro como in vivo, se ve reflejada en la expresion de
niveles maximos de ciertos genes que se caracteriza por tres eventos principales: (i)
proliferacion celular, (i) maduracion de la matriz extracelular, y (iii) mineralizacion de la
matriz [5]. Durante la fase de maduracion de la matriz hay una maxima expresion de la
enzima fosfatasa alcalina (FAL) que es un indicador de la diferenciacion osteoblastica
temprana (figura 7.1). Un incremento de su actividad equivale a un aumento de la actividad
de los osteoblastos maduros, en consecuencia se utiliza como indicador in vitro de

maduracion e inicio de la osteogénesis [6].
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Figura 7.1: Principales proteinas expresadas en diferentes etapas de la diferenciacion de
las células madre mesenquimales o MSC (del inglés "mesenchymal stem cells™).
Abreviaciones: Runx2 (factor de transcripcion relacionados con Runt-2), Wnt10b
(familia de sitio de integracion MMTYV de tipo sin alas), BMPs (proteinas morfogénicas
0seas); BSPs (siloproteinas del hueso) y FAL (fosfatasa alcalina). Esquema adaptado de
la publicacion de Yu Zhang y col. [7].

El mecanismo por el cual la enzima FAL lleva a cabo su funcion en el organismo no se
encuentra totalmente dilucidado, pero parece actuar en el aumento de la concentracién local
de fosfato inorganico elevando su concentracion en el medio extracelular, promoviendo la
mineralizacion mediante la generacion de centros de nucleacion para el deposito de las sales
minerales y disminuyendo la concentracion de pirofosfato extracelular, un inhibidor de la
formacion mineral. La enzima FAL se localiza en el exterior de la membrana plasmatica de
las celulas y en el exterior de las membranas de las vesiculas de la matriz que éstos liberan

[8], por lo cual su actividad puede ser cuantificada mediante ensayos colorimétricos.
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En capitulos previos se demostré como las diferentes caracteristicas superficiales de los
materiales influencian en la degradacion, bioactividad y adsorcion de proteinas. En el
presente capitulo se abordaron ensayos con el objetivo de evaluar si las caracteristicas
fisicoquimicas y topogréficas de los materiales influyen sobre la viabilidad, morfologia y

actividad de la proteina FAL en osteoblastos de calvaria de rata.

7.2. Métodos experimentales

7.2.1. Reactivos

EDTA (acido etilendiaminotetraacético, PM = 292,24 g/mol, Sigma-Aldrich), Medio
esencial minimo a suplementado con suero fetal bovino o FBS (del inglés “fetal bovine
serum”) al 15 % y 10 % (a-MEM-15 % FBS, Sigma-Aldrich y a-MEM-10 % FBS, Sigma-
Aldrich), solucion reguladora de fosfato salino o PBS (1X, Sigma-Aldrich), colorante azul de
tripan (0,4 %, Gibco), tincion Giemsa (C14H14CIN3S, PM = 291,80, Sigma), kit de actividad
de la fosfatasa alcalina (FAL) (Wiener Lab., Rosario, Argentina), cloruro de calcio (CaCly,
PM =91 g/mol, 94 %, Anedra).

7.2.2. Aislamiento y cultivo de los osteoblastos de calvaria de rata

Los ensayos se realizaron utilizando un cultivo primario de preosteoblastos y
osteoblastos inmaduros aislados de calvarias de ratas neonata. Cabe destacar que a diferencia
de las lineas celulares inmortalizadas, el cultivo primario tiene como ventaja su similitud
genética, fenotipica y funcional con las células del organismo brindando resultados mas

fiables y por tanto resultan reproducibles in vivo [9].

Para extraer las calvarias, las ratas fueron sacrificadas por decapitacion rapida
siguiendo los protocolos de la “Guia para el cuidado y uso de animales de laboratorio”
publicado por el Instituto Nacional de Salud de los Estados Unidos o NIH (del inglés
“National Institutes of Health”, publicacion No. 85-23, revisado 1996). Brevemente, las
calvarias se incubaron a 37 °C en 1X PBS que contenia 4 mM de EDTA durante dos periodos
de 10 min, y los sobrenadantes fueron descartados. Posteriormente, las calvarias se lavaron en

1X PBS para luego realizar una digestion enzimatica en una solucion de 200 U/ml de
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colagenasa (U/ml: unidades de enzima por mililitro de disolucion) en 1X PBS durante cuatro
periodos de 15 min. Las células liberadas durante la primera digestion fueron descartadas,
mientras que las digestiones posteriores se recolectaron y se separaron de la solucion
enziméatica mediante centrifugacion durante 10 min a 1500 rpm. Luego, los osteoblastos
fueron cultivados en a-MEM — 15 % FBS, 1 % de penicilina y estreptomicina (a-MEM - 15
% FBS, 1 % P-E) a 37°C en atmosfera humeda (5,5 % CO,). EI medio de cultivo se descartd
luego de 24 h y se sustituyo por o-MEM — 10 % FBS, 1 % P-E, en el cual las células se
cultivaron durante 2 ¢ 3 dias hasta llegar a aproximadamente un 80 % de confluencia.
Finalmente, las células se almacenaron congeladas en nitrégeno liquido hasta su uso. El dia
del ensayo se descongelaron y se cultivaron en o-MEM — 15 % FBS, 1 % P-E, luego se
incubaron a 37 °C en atmosfera hiumeda (5,5 % CO,). Después de 24 h, el medio fue
sustituido por o-MEM — 10 % de FBS, 1 % P-E, y las células se cultivaron hasta

aproximadamente un 80 % de confluencia luego de 2 ¢ 3 dias.

7.2.3. Tratamientos de osteoblastos de calvaria de rata

Los tratamientos realizados para los ensayos de viabilidad y morfologia fueron los
siguientes: T1) Los osteoblastos se sembraron en placas de 48 pocillos en presencia de los
materiales (71,42 mg/ml) y luego se cultivaron durante 48 y 72 h en a-MEM — 10 % de FBS,
1 % P-E en atmosfera humeda (5,5 % CO,) a 37 °C; T2) Los osteoblastos se sembraron en
placas de 48 pocillos durante 24 h en a-MEM — 10 % de FBS, 1 % P-E en atmdsfera himeda
(5,5 % CO,) a 37 °C y luego se agregaron los materiales (71,42 mg/ml) sobre las células
previamente adheridas y se continud la incubacién durante 48 y 72 h. Como controles se

utilizaron células sometidas a los mismos tratamientos pero en ausencia de material.

7.2.4. Ensayo de viabilidad

El estudio del efecto de los nanomateriales en la viabilidad de preosteoblastos y
osteoblastos inmaduros de clavaria de rata se realizO mediante el método de tincion
excluyente azul de tripan. Esta técnica se basa en el principio de que las células que presentan
la membrana plasmatica integra, y por lo tanto viables, no incorporan el colorante; por el
contrario la molécula atraviesa las membranas de las células muertas por lo que se colorean

de azul. Los cultivos controles y los tratados con los materiales se lavaron con solucion
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reguladora 1X PBS vy se tifieron con 0,1 % de colorante azul de tripan. Las células se
incubaron durante 5 min a temperatura ambiente en agitacion lenta utilizando un agitador
orbital, y a continuacién se observaron en un microscopio invertido y se contaron las células
por campo [10]. La cantidad de células se obtuvo cuantificando las que excluian el colorante

(células viables) y luego se compararon con la muestra control (sin material).

7.2.5. Estudio de la morfologia celular

Para evaluar la morfologia de las células en presencia de los materiales, se montaron en
un portaobjetos de microscopio, se secaron al aire, se fijaron con etanol absoluto y se tifieron
utilizando la técnica de Giemsa [11]. Finalmente, se observaron con un microscopio Nikon

Eclipse TE 300 acoplado a una camara Nikon Digital Sight DS U2.

7.2.6. Cuantificacion de la actividad de la fosfatasa alcalina

Para cuantificar la actividad FAL los osteoblastos de calvaria de rata neonata se
cultivaron durante 4 y 7 dias en a-MEM — 10 % de FBS, 1 % P-E en ausencia y presencia
del material (71,42 mg/ml) en atmosfera himeda (5,5 % CO;) a 37 °C. Como controles
positivos de actividad FAL se adiciond 4 mM de CaCl, al medio de cultivo de las células y
teniendo en cuenta que el medio de cultivo utilizado para los ensayos contiene 1,8 mM de
Ca®* [12], en total estuvieron expuestos a 5,8 mM de Ca®*. La justificacién de la adicién de
CacCl, en los controles positivos se basa en que se ha encontrado en literatura cientifica que la
proliferacion y maduracion de cultivos primarios de osteoblastos son estimuladas cuando se

cultivan en presencia de concentraciones similares de calcio [13].

Una vez finalizados los tratamientos, los osteoblastos se lisaron segun los
procedimientos descriptos por Ayala - Pefia y col. [14]. La actividad FAL se midio utilizando
un kit comercial de Wiener Laboratorios, el cual permite calcular la cantidad de enzima de
manera indirecta mediante el siguiente proceso: (i) La fosfatasa alcalina libera fenol en
presencia de la solucion reguladora aminometil propanol (pH= 10). (ii) Luego, el fenol
liberado se determina por reaccion con 4-aminoantipirina y ferricianuro como agente
oxidante. (iii) Finalmente, los resultados se basaron en el aumento de la absorbancia a 520

nm de densidad dptica (OD) medidas utilizando un espectrofotometro. También se midi6 una
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muestra blanco (B) y un estandar (S) (200 Ul/I de fenol) para poder realizar los calculos
correspondientes mediante la siguiente ecuacion:

DO — B 7.1
S;—B

Actividad FAL (V!/;) = 200 Ul/,.

donde DO es la densidad Optica de las muestras, B la del blanco y St la de la muestra estandar
de fenol. Las actividad FAL es expresada en unidades internacionales o Ul ( del inglés

“international unit” ) por litro.
7.2.7. Analisis estadistico de los datos

La significacion estadistica de los datos se evalud utilizando t-test de Student y se
consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [15]. Los datos
cuantitativos se expresan como la media + desviacion estdndar (DE) del conjunto de

experimentos.

7.3. Resultados y discusion

7.3.1. Viabilidad y morfologia de osteoblastos

La biocompatibilidad de los materiales se analizd mediante el estudio de la viabilidad
de osteoblastos de rata luego de 48 y 72 h de tratamiento con el material antes (T1) y después
(T2) del sembrado de las células en los pocillos de cultivo. Los resultados demostraron que
no hay diferencias significativas en ambos tratamientos respecto a los controles en la
concentracion y a los tiempos de tratamiento estudiados (71,42 mg/ml, 48 y 72 h) (figura
7.2).
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Figura 7.2: Cuantificacion de las células viables a 72 h con el tratamiento 1 (T1) y 2
(T2) utilizando los materiales MI, MII, MIll 'y MIV. Los resultados estan expresados
como porcentajes del control (C = 100%).

Dependiendo de las condiciones externas las células pueden adoptar diferentes
morfologias, lo que se encuentra relacionado con la funcién que estan realizando en ese
momento, como por ejemplo la osteoinduccién [16], [17]. Lo que se pudo observar en las
micrografias fue que las células sometidas a ambos tratamientos mantuvieron su forma
poliédricas con largas y delgadas elongaciones citoplasmaticas tipicas (Figura 7.3). La
presencia de elongaciones citoplasmaticas es un buen indicador de biocompatibilidad ya que
muestran la interaccion con la matriz circundante [17]. Ademaés, tampoco se encontraron
diferencias morfoldgicas en las células tratadas con los diferentes materiales, tanto a 24 como
ar2h.
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Figura 7.3: Estudio de la viabilidad y morfologia en osteoblastos cultivadas en presencia de
MI segun el tratamiento T1y T2 durante 72 h. (A-F) Células tefiidas con azul de tripan y (G-
L) con Giemsa. Las flechas indican las elongaciones citoplsmaticas.
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7.3.2. Diferenciacion de osteoblastos: influencia de la degradacién y la

topografia de los materiales

Como parte de los estudios de interaccion célula - material se cuantifico la actividad
FAL, un pardmetro de la maduracion in vitro de los osteoblastos, después de 4 y 7 dias de
tratamiento en medio de cultivo con y sin la adicion de calcio (4 mM).

En las muestras a las que no se agregé calcio, luego de 4 dias de tratamiento se observo
que los materiales M1 y MII no modificaron la actividad FAL respecto a las muestras control,
pero con MIIl'y MIV se noté una disminucion de dicha actividad enzimatica (figura 7.4 A).
El dia 7 de tratamiento los efectos fueron ligeramente mas pronunciados. Alli, inicamente el
material MI favorecid la actividad FAL respecto al control; mientras que los tratamientos con

MII, MIITy MIV la disminuyeron significativamente (figura 7.4 B).

4 dias Il sin ca™ _ Il sin Ca™
[_1Con4 mM de Ca™ 1as [_]Con4 mM de Ca™
160 160
140 140 4
120 . 120
o )
L 100 . £ 100
< . e
— —
E 80 E 80 -
e * * g
S 604 . S 60
< 404 < 40
20 20 4
[ 04
¢ Mi Ml Ml MV c

Figura 7.4: Actividad de la enzima FAL de los osteoblastos luego de (A) 4 dias y (B) 7 dias
sin tratamiento (C) y tratados con los cuatro materiales (MI, MIl, MIll y MIV) con y sin la
adicion de calcio (4 mM). Los resultados estan expresados como porcentaje control (C =
100%). Las diferencias estadisticamente significativas entre las muestras y su respectivos C
se indican con asteriscos, * p< 0,05.

Cuando se comparan las muestras control entre si (con y sin calcio) se observa que a
ambos tiempos (4 y 7 dias) la actividad FAL es favorecida por la presencia de calcio extra.
Esto coincide con lo publicado por Maeno y col. [13], en donde se afirma que bajas
concentraciones de Ca’*, en un rango entre 2 a 6 mM, pueden proporcionar condiciones
adecuadas para la proliferacion y diferenciacion de cultivos celulares de osteoblastos. Pero

este efecto no se observé cuando, ademés de los 4 mM de Ca®*, se agregaron al medio de
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cultivo los materiales de HA (71,42 mg/ml); los experimentos mostraron una disminucion

estadisticamente significativa de la actividad FAL en todos los casos.

Los resultados obtenidos pueden estar asociados a una ligera disminucion del pH del
fluido intersticial causado por gradientes ionicos complejos dependiendo de la actividad
metabdlica de las células [18]; ademéas como se esquematizé en el capitulo 4 figura 4.5, luego
de la implantacion los materiales sufren modificaciones de su superficie las cuales implican
la liberacién de iones Ca®*. Se ha demostrado que la enzima FAL se ve estimulada por un
rango de concentraciones de calcio determinado, y pequefias desviaciones en esta
concentracion pueden inhibir su actividad e incluso inducir la muerte celular [13], [19]. El
aumento de la concentracién de Ca* en el entorno de los materiales M1, M1l y M1 podria
encontrarse por encima de la concentracion que promueve la diferenciacion celular debido a
sus mayores velocidades de degradacion, en comparacion con Ml (capitulo 4). Considerando
esto Gltimo, se propone que MI, el material de degradacién acida mas lenta, no generaria ese
aumento desfavorable de mencionados iones, haciendo que la actividad FAL no se vea
afectada luego de 4 dias de tratamiento e incluso la aumente a los 7 dias. Cabe destacar que
el mecanismo por el cual los iones calcio de los materiales de HA pueda estar afectando a los
osteoblastos resulta de gran importancia in vivo, debido a que se postula que este ion no solo
interviene en la actividad de la enzima FAL, sino también en la regulacién de una variedad de
procesos relacionados con la homeostasis mineral 6sea, tanto en el crecimiento de cristales de

HA como en la prevencion de la mineralizacion excesiva [19].

Por otro lado, las propiedades superficiales de los biomaterial de HA podrian estar
regulando el fenotipo celular de los osteoblastos a través de su capacidad de soportar y
distribuir contactos de adhesion focal. Como se menciond en el capitulo 1 seccion 1.3.2, las
células interactian con las proteinas del medio adsorbidas en el biomaterial a través de los
receptores de adhesion de integrinas, que activan una cascada de sefializacion celular y
conducen al montaje de los contactos de adhesion focal y a la activacion de vias de
sefializacion que regulan el fenotipo de los osteoblastos, siendo la proteina FAL un indicador
de este proceso [20], [21]. Con respecto a las caracteristicas topograficas analizadas en el
capitulo 3 seccion 3.3.4, el material MI se diferencia a los otros tres por ser el de mayor
rugosidad media (R,) y por presentar pocos picos agudos y predominantes valles profundos,

lo que podria favorecer la adhesion, proliferacion y posterior maduracion de los osteoblastos.

7.4. Conclusion
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Se ha demostrado que ninguno de los materiales de HA (71,42 mg/ml) afectan la
viabilidad de cultivos primarios de osteoblastos de calvaria de ratas cuando son cultivados en
presencia de los mismos antes y después de ser sembradas durante 48 y 72 h. Ademas, el
estudio de la morfologia de los osteoblastos demostré que se mantuvo su forma poliédrica y
se observd la presencia de elongaciones citoplasmaticas, indicadores de la interaccion de las

células con el entorno.

De los cuatro materiales sintetizados, unicamente MI favorecié la actividad de la
proteina FAL, indicador de la diferenciacion de osteoblastos, luego de 7 dias de tratamiento y
este efecto podria deberse a su lenta degradacion, y por consiguiente menor liberacién de
iones calcio, y a sus caracteristicas topogréaficas especificas que le otorgan un mayor efecto

osteoinductor.
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Capitulo 8

Biocompatibilidad de MSC sobre cubiertas
biomimeéticas

8.1 Introduccion

Las células madre mesenquimales o MSC (del inglés “mesenchymal stem cells”) son
células adultas multipotentes, capaces de diferenciarse en mas de un tipo de célula
especializada del cuerpo humano, como los adipocitos, condrocitos y osteoblastos,
dependiendo de los factores del entorno [1]. La importancia de su estudio radica en que son
las primeras células en colonizar el implante [2], como se esquematiz6 en el capitulo 1 figura
1.4. Inmediatamente después de que el hueso se fractura por la incorporacion de un implante
ocurre la hemorragia, las plaquetas de la sangre impactan sobre su superficie y se comienzan
a liberar multiples factores de crecimiento celular y citoquinas que forman un gradiente de
concentracion [3]. Estos factores son reconocidos por las MSC activando su migracion hacia
la superficie del biomaterial a través de la proteina fibrina que forma parte de la red
tridimensional del coagulo que rodea el implante. Alli adheridas, las MSC cambian su forma,
se polarizan, se diferencian a osteoblastos y se inicia la formacion de la matriz dsea [2]; los
materiales capaces de estimular a las MSC para que se desencadenen estos mecanismos se los
denomina osteoinductivos [4].

Descubrimientos actuales han reconocido que las propiedades superficiales y mecanicas
del entorno tienen una fuerte influencia en estos acontecimientos [3], [5]. Propiedades del
entorno celular tales como la rigidez, geometria y las tensiones externas juegan un rol
importante en la mecanotransduccion celular que luego define su funcionamiento [6]. Tal es
asi que se ha demostrado que pueden influir en la forma y orientacion celular dirigiendo el
desarrollo y organizacién de los tejidos [6]. En relacion a esto, la naturaleza elastica del
citoesqueleto celular es importante no sélo para la estabilidad mecénica de la célula, sino
también para transmitir sefiales en forma de campos de tensiones y deformaciones elasticas,
desde el medio, a través del citoesqueleto hacia el nacleo celular [7]. El citoesqueleto es una
red compleja de actina, filamentos intermedios, y los microtabulos que interactdan con una
gran variedad de motores moleculares y proteinas de adhesion. Estas proteinas,

colectivamente responsables de la mecanotransduccion celular, tienen dimensiones
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nanomeétricas y por lo tanto se encuentran fuertemente influenciadas por la nanotopografia

superficial del material implantado (figura 8.1).
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Figura 8.1: Organizacion del citoesqueleto celular y mecanotransduccion. La ilustracion
muestra una MSC adherida a través de un complejo de adhesion focal a un material con
nanotopografia. Las adhesiones focales se comunican con el ndcleo a través del
citoesqueleto y del complejo enlazador de citoesqueleto y nicleoesqueleto o LINC (del
inglés “Linker of Nucleoskeleton and Cytoskeleton”). Esto altera la organizacion del
nucleoesqueleto y afecta la transcripcion del genoma, modula la expresiéon de proteinas y
por lo tanto interviene en las funciones celulares tales como la supervivencia, proliferacion
y diferenciacion. Abreviaciones: Fosfoproteina estimulada por vasodilatador o VASP (del
inglés “Vasodilator-stimulated phosphoprotein”), quinasa de adhesion focal o FAK (del
inglés “focal adhesion kinase™). Esquema adaptado de las publicaciones de Dalby y col. [8]

y Tsimbouri [9].

Estudios recientes han identificado en osteoblastos, asi como en muchas otras células

del tejido conectivo musculoesquelético, la expresion de una isoforma de actina de musculo

liso, la proteinas a-SMA (del inglés “a-smooth muscle actin) [10]. Investigaciones

relacionadas mostraron que los osteoblastos que expresan la proteina a-SMA son capaces de

contraer un analogo de colageno - glicosaminoglicano de la matriz extracelular in vitro; por

esta razon se propuso que las contracciones en donde interviene la proteina a-SMA podrian

ser responsables de la retraccion de los osteoblastos en la superficie del hueso durante el
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inicio del ciclo de remodelacién [11]. La contraccion celular mediada por a-SMA permite la
generacion de las grandes fuerzas que son requeridas para el modelado de la matriz
extracelular recientemente formada, por lo que esta proteina podrian estar contribuyendo a la
formacion de la arquitectura especifica del tejido [12]. Por lo tanto, una elevada expresion de
la proteina a-SMA estaria asociada a procesos osteogénicos [13]. En consecuencia, la
expresion de esta isoforma de actina en las MSC es un indicador interesante no solo para el
estudio de la integridad del citoesqueleto sino también del potencial osteoinductivo del

material.

Los experimentos realizados en el presente capitulo fueron disefiados a modo de imitar
el entorno éseo en el cual las MSC se adhieren, proliferan y finalmente se diferencian en
osteoblastos. Con este fin, la biocompatibilidad de las MCS fue estudiada sobre cubiertas de:
(i) HA y (ii) colageno tipo I, el principal componente organico del hueso [14], con y sin la
incorporacion de nanoparticulas de HA. Las células cultivadas sobre estas cubiertas fueron
sujetas a estudios de viabilidad, adhesion, expresion de las proteinas a-SMA, como indicador

de la integridad del citoesqueleto celular, y genotoxicidad.

8.2 Métodos experimentales

8.2.1Reactivos

Solucién de pentobarbital sddico IV (240 mg/ml, Euthanyl, CDMV) , xilacina (20
mg/ml, Rompun, CDMV), ketamina (100 mg/ml, Rogarsetic, CDMV), Mezcla de Medio
Eagle modificado por Dulbecco y nutrientes F12 o DMEM/F12 ( del inglés “Dulbecco’s
Modified Eagle Medium: Nutrient Mixture F-12”") (Gibco) suplementado con bicarbonato de
(2,438 g, Sigma-Aldrich) y con suero fetal bovino (FBS) al 10 %, solucién reguladora de
fosfato salino (PBS) con Ca/Mg (1X, Sigma-Aldrich), Triton X-100, paraformaldehido
(HO(CH,0).H, Sigma-Aldrich), suero de cabra (Sigma-Aldrich), Triton X-100 (Sigma-
Aldrich), albumina sérica bovina (BSA) (Sigma-Aldrich), FluoromountG (Southern),
Colageno tipo | de cola de rata o Co | (3,9 mg/ml, Sigma- Aldrich), Alexa Fluor® 488 de
cabra anti raton 1gG (H + L) (2 mg/ml, Molecular Probes), anticuerpo anti actina monoclonal
de raton, a-actina del musculo liso (, 1 pg/ml, clon 1A4, Isotipo 1gG2a, Sigma-Aldrich);
Hoechst 33342 (2 ug/ml, Gibco); Fluoromount-G (Southern biotech), 3-(4,5-dimetiltiazol-2)-
2,bromuro de 5-difeniltetrazolio o MTT (5 mg/ml, Sigma-Aldrich).
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8.2.2 Aislamiento de células madre mesenquimales de conejo (MSC)

Las MCS se obtuvieron de conejos blancos raza Nueva Zelanda de 9 a 11 meses de
edad a los cuales se les administré 150 mg/ kg de solucién de pentobarbital sédico (Euthanyl)
por via intravenosa bajo el efecto de los anestésicos xilacina — ketamina. Para ellos se
siguieron protocolos aprobados por comités éticos institucionales de cuidado y uso de
animales. Se extrajeron fragmentos de hueso subcondral de la region distal del fémur y se
realiz6 una digestion con la enzima colagenasa a modo de obtener un pellet de células del
estroma 0seo. Las células se cultivaron en placas de cultivo con medio completo DMEM/F12
— 10 % FBS, 1 % de penicilina y estreptomicina (DMEM/F12 — 10 % FBS, 1 % P-E) dentro
de incubador a 37 °C en atmdsfera humeda (5 % CO,). Las células obtenidas se cultivaron
durante 5 dias y el medio de cultivo se renovd cada 2 dias para remover células no
adherentes, y de este modo seleccionar las adherentes. Las MCS (pasaje 0 y 1) se
almacenaron en nitrégeno liquido a - 196 °C para ser descongeladas en el momento de la

realizacién de cada ensayo.

8.2.3Ensayos de adhesion de MSC de conejo

8.2.3.1 Ensayo de viabilidad y proliferacion de MSC sobre cubiertas de HA

La reduccion de sales de tetrazolio es uno de los métodos mas fiables y comunes de la
determinacion de la viabilidad y la proliferacion celular. Especificamente, MTT es una sal de
tetrazolio que se utiliza para determinar la actividad de las enzimas deshidrogenasas de las
celulas. Dichas enzimas, esenciales en el ciclo de Krebs, catalizan la oxidacion o reduccion
de un sustrato por sustraccion o adicién de atomos de hidrégeno, y pueden ser detectadas en
celulas metabolicamente activas, siendo una medida indirecta de la viabilidad celular [15]
(figura 8.2).
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Figura 8.2: Esquema de la reduccion de MTT en las células metabdlicamente activas, en
parte por la accion de la enzima succinato deshidrogenasa mitocondrial y NADH
citoplasmatica; el producto resultante es formazan de color parpura [16].

Antes de cultivar las MSC, se realizaron recubrimientos homogéneos de los materiales
MI, MII, MIl y MIV mediante secado por evaporacion. Para ello, los materiales fueron
previamente esterilizados en autoclave durante 30 min a 120 °C. Luego Se prepararon
dispersiones de los mismos en agua utilizando un mezclador rotativo durante 5 min.
Seguidamente se llenaron placas de 96 pocillos con las distintas dispersiones de
nanoparticulas a modo de obtener cantidades finales entre 15 a 3100 pg/cm?. Finalmente, las
cubiertas de materiales se dejaron secar durante toda la noche dentro de una cabina de
seguridad bioldgica sobre un agitador orbital a modo de obtener cubiertas homogéneas en el
fondo de cada pocillo. Al dia siguiente se sembraron 10.000 células en cada pocillo y se
cultivaron durante 24 y 48 h en medio de cultivo completo (DMEM/F12 — 10 % FBS, 1 % P-
E). La distribucion homogénea de las nanoparticulas en el fondo de cada pocillo se evaluo
antes y después de cultivar las células mediante microscopia Optica. Luego de transcurrido el
tiempo de tratamiento se agregd la solucion de MTT en cada pocillo a una concentracion
final de 0,5 mg/ml, luego las placas se incubaron durante 3 h en atmosfera himeda (5 %
CO,). Después de aspirar el medio de cultivo junto con el MTT, se agregaron 200 ul del

solvente DMSO al 100 % para extraer el formazan. La densidad Optica del formazan presente
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en las muestras se leyo a 570 nm en un lector de placas de ELISA. Como controles se
utilizaron pocillos con la misma cantidad de células pero sin cubiertas (control positivo) y

como blancos se utilizaron los pocillos cubiertos con material pero sin células.

8.2.3.2 Ensayo de viabilidad de MSC de conejo sobre cubiertas biomiméticas HA
MlI/Co |

A modo de imitar la composicion del tejido 6seo se estudio la adhesion y actividad
metabolica de las MCS cultivadas sobre cubiertas de HA MI / colageno tipo | (Co I). Para
ello se recubrieron placas de 96 pocillos con cuatro relaciones en peso diferentes (MI/Co I:
0/1; 0,5/1; 1/1 'y 2/1, con Co | = 31 pg/cm?). Para preparar las soluciones para las cubiertas se
utiliz6 colageno tipo | de cola de rata disuelto en &cido acético (20 mM), el cual se neutralizé
previene con una solucion 20 mM de NaOH. Luego, se dispersaron cantidades diferentes de
MI en agua con soluciones de Co | con el fin de obtener cubiertas con las diferentes
relaciones de MI/Co I. Las cubiertas y el ensayo de MTT se realizaron utilizando la misma

técnica descripta en la seccion anterior.

8.2.3.3 Expresion de la proteina o-SMA en MSC de conejo sobre cubiertas
biomiméticas HA MI/Co |

El material MI se seleccioné para ser combinado con colageno tipo | (Co I) y formar
revestimientos que imiten la matriz 6sea con el fin de evaluar indirectamente su uso potencial
en la reparacién del tejido 6seo. La razon por la cual se utiliz6 dicho material se debe a que se
observo una bioactividad superior (capitulo 5) y fue el Unico que indujo la diferenciacion de
osteoblastos (capitulo 6). Los recubrimientos MI/Co | se prepararon de acuerdo a las
proporciones presenten en el tejido 6seo, en donde el contenido mineral promedio de una
persona adulta sana puede variar entre el 50 al 75% en peso dependiendo de la localizacion,

entre otros factores [17].

Con el fin de estudiar si las cubiertas de MI/Co | afectan al citoesqueleto celular de las
MSC, se analizé de manera cualitativa y semicuantitativa la expresion de la proteina a-SMA.
En primer lugar se cultivaron 10.000 MCS de conejo por pocillo en camaras individuales de
cultivo con portaobjetos de vidrio (Falcon®, Corning) (figura 8.3) previamente recubiertos
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con Co | y MI/Co 1 utilizando la metodologia descripta en la seccién anterior del presente
capitulo. Como controles positivo se utilizaron camaras de cultivo sin cubiertas. Las células
se incubaron durante 29 h en incubador con atmosfera humeda y 5 % CO,, luego se fijaron
con paraformaldehido al 4 % durante 5 min y se lavaron tres veces durante 5 min con PBS. El
bloqueo para que ocurra la union en sitios inespecificos y la permeabilizacion de las muestras
se realz6 con 20 % v/v suero de cabra/PBS/0.1 % Triton X-100 durante 15 min a temperatura
ambiente. Luego de lavar las muestras durante 5 min con 1% BSA/PBS/0,1% Triton X-100,
se incubaron durante 30 min a temperatura ambiente con un anticuerpo primario anti a-SMA
(1 pg/ml) en 1 % BSA/PBS/0,1 % Triton X-100. Después de tres lavados con 1 %
BSA/PBS/0,1 % Triton X-100 durante 10 min los portaobjetos se incubaron con el anticuerpo
secundario conjugado al fluorocromo Alexa 488 (1,3 pg/mL) en 1 % BSA/PBS/0,1 % Triton
X-100 durante 30 min a temperatura ambiente. Luego de dos lavados de 10 min con PBS
incubaron las muestras con una tincion de cromatina Hoechst 33342 (2 pg/ml) por 1 min a
temperatura ambiente. Los portaobjetos de vidrio se lavaron dos veces con PBS durante 10
min y se separaron de las camaras. Se utiliz6 la solucion FluoromountG para montar los
cubreobjetos y luego los portaobjetos se cubrieron con papel de aluminio y se dejaron secar
durante 24 h. Se tomaron iméagenes de las muestras utilizando un microscopio de barrido
laser confocal Olympus FluoView ™ FV1000 con la longitud de onda del laser operativa
ajustada a 405 nm para la sefial azul de la tincion de Hoechst que detecta los nucleos
celulares y a 488 nm para la sefial verde que indica la expresion de la proteina a-SMA. Todas
las imagenes fueron analizados con la ayuda del software ImageJ® 1.77v. El nlmero de
células se determiné mediante el recuento de nucleos positivos para la tincion Hoechst y la

expresion de a-SMA se cuantificd utilizando la siguiente ecuacion:

P,
%P, _ P—”100 8.1
T

donde P, es el numero de pixeles verdes por imagen y Pt el numero total de pixeles por
imagen. Ademas, la expresion la proteina a-SMA se cuantifico con el valor medio del brillo
de los pixeles verdes determinados a partir de la intensidad de todos los pixeles verdes por

campo en imagenes monocromaticas del laser fijado en 488 nm.
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Figura 8.3: Camaras individuales de cultivo con portaobjetos de vidrio (Falcon®, Corning)
utilizadas para los ensayos de microscopio laser confocal de fluorescencia. Fotografia tomada
de la pagina web de Fisher Scientific® [18].

8.2.3.4 Estudio de genotoxicidad en MSC de conejo sobre cubiertas biomiméticas de
HA MI/Co |

Las micrografias de amplificacion 10 X obtenidas por microcopia laser confocal de
fluorescencia de muestras tefiidas con Hoechst 33342 (2 pg/ml) fueron utilizadas para
detectar y cuantificar la presencia de células binucleadas y micronucleos. Se consideraron
micronucleos validos a los situados en la zona celular citoplasmatica, individuales, de
intensidad similar a los ndcleos principales y con un diametro de menos de 33 % de los
nacleos principales. La cuantificacion se realizé analizando 2.000 células para cada condicion
con la ayuda del software ImageJ® 1.47v acoplado al paquete de procesamiento de imagenes

“Cell Counter”.

8.2.4 Andlisis estadistico de los datos

La significacion estadistica de los datos se evalu6 utilizando la prueba “t” de Student y
se consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [19]. Los datos
cuantitativos se expresan como la media = desviacion estandar (DE) del conjunto de

experimentos.
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8.3 Resultados y discusion

8.3.1 Adhesion de MCS sobre cubiertas de HA: Ensayo de viabilidad y

proliferacion

Para estudiar si existen diferencias significativas en la viabilidad y adhesion celular de
las MSC utilizando los materiales MI, MIl, MIlIl y MIV se realizaron cubiertas con
cantidades crecientes de los mismos (15 - 3100 pg/cm?). Los resultados demostraron que a 48
h existe un efecto inhibitorio producido por las particulas dependiente de la dosis y del tipo

de material utilizado (figura 8.4).
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Figura 8.4: Actividad metabolica de las MSC adheridas a cubiertas de HA durante 48 h.
Los resultados experimentales se ajustaron a la curva sigmoidal de Boltzmann. Las
diferencias estadisticamente significativas entre las muestras y el control (C, sin cubierta)
se indican con asteriscos y entre las muestras se indican con corchetes (p <0,05).

Las células incubadas sobre cubiertas de Ml y MIIl exhibieron una inhibicion de la

actividad metabélica celular del 50 % cuando se utilizaron aproximadamente 300 pg/cm?;
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mientras que el mismo porcentaje se alcanzé con 162 pg/cm? en presencia de MIV siendo el
material MII el de mayor efecto inhibitorio de la actividad metabdlica de las MSC (50 % de
viabilidad utilizando 124 pg/cm?). Por encima de los 300 pg/cm® de recubrimiento, la
inhibicion de la actividad metabolica celular es similar para todos los materiales ensayados.
Probablemente en estas cantidades la presencia de los materiales altera la adecuada adhesion
de las células sobre la superficie, haciendo que las mismas queden suspendidas en el medio y

no puedan ser detectadas en el estudio de MTT.

Para analizar la proliferacion celular se compar6é la variacion de la actividad
metabolica entre las 24 y 48 h de incubacién sobre cubiertas con 15, 30 y 60 pg/cm? de
material (figura 8.5). Los resultados obtenidos mostraron un aumento significativo de la
actividad metabélica en el tiempo en todos los tratamientos excepto con 15 y 60 pg/cm? de
MIV que permanecié constante. Cabe destacar que se observo un aumento de la actividad
metabélica luego de 48 h en las células cultivadas sobre MI, MIl'y MI11 (15, 30 y 60 pg/cm?)
comparadas con las muestras control, en cambio los tratamientos con 15 pg/cm? de MIV no

la afectaron y con 30 y 60 pg/cm? se vio una inhibicién de dicha actividad.
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Figura 8.5: Ensayo de proliferacion de MSC sembradas sobre cubiertas con 15, 30 y 60
pg/cm? de los materiales MI, MIl, MIIl y MIV durante 24 y 48 h. Los resultados estan
expresados como porcentajes del control (barras negras, C = 100 %). Las diferencias
estadisticamente significativas entre 24 y 48 h se indican con corchetes (p <0,05).

Los resultados obtenidos demostraron en términos generales que, en las condiciones
testeadas, los materiales MI, M1l y MIII tienen influencia mas positiva sobre la viabilidad y
proliferacion de las MSC que MIV. ElI material MIV, de topografia asimétrica con
predominantes picos agudos y pocos valles profundos (capitulo 3 seccién 3.3.4), genera el
mayor efecto citotoxico sobre las MCS. Esto coincide con otros grupos de investigacion que
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encontraron una correlacion entre las propiedades superficiales de los materiales y la
citotoxicidad [20]-[22]. Por otro lado, como se menciond en la discusion del capitulo 7
seccion 7.3.2, vale la pena considerar que la rapida degradacion del material MIV podria
estar causando un aumento en la concentracion de calcio intracelular, que no solo inhibe la

actividad de la enzima FAL sino que también influye en la citotoxicidad [23].

8.3.2 Adhesién de MCS sobre cubiertas biomiméticas: HA MI1/Co |

8.3.2.1 Ensayo de viabilidad e integridad del citoesqueleto

La figura 8.6 muestra la actividad metabdlica de las MCS luego de ser cultivadas en
presencia de recubrimientos con diferentes relaciones en peso de MI/Co I. Los resultados
demostraron que no hubo diferencias estadisticamente significativas en la adhesion y
viabilidad de las MCS con los diferentes tratamientos.
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Figura 8.6: Actividad metabdlica de las MSC de conejo adheridas a cubiertas con
diferentes relaciones en peso de MI/Co I. Como controles positivos (C+) se utilizaron
pocillos sin cubierta. Los resultados estan expresados como porcentajes del control (C =
100 %)

Como se hizo mencidn al principio de este capitulo, el citoesqueleto juega un rol muy
importante en los pasos que intervienen en la mecanotransduccion celular [24]. Entre las
proteinas involucradas en este proceso se encuentra la a-SMA, que ademas es utilizada para
estudiar la presencia y maduracién de los complejos de adhesion focal ya que se ha

demostrado que un aumento en su expresion indica una mayor fuerza de adhesion [25].
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Debido a esto se evalud la expresion y morfologia de la proteina a-SMA en la MSC
cultivadas sobre recubrimientos de MI/Co I. Los resultados indican que las MCS de conejo se
adhieren a todos los recubrimientos de MI/Co | de la misma manera que en los controles (C+:
vidrio y Co ). En todos los casos los filamentos de a-SMA mantienen el tamafio y la

morfologia caracteristica, incluso en los contactos de adhesion focal (figura 8.7).

Cubiertas MI/ Co 1

0,5/1

Figura 8.7: (A-E) Microfotografias confocal laser que muestra los nucleos celulares y la
expresion de a-SMA marcada con inmunofluorescencia, azul y verde respectivamente,
magnificacion 40 X, barra de escala: 50 um. (F-J) Microfotografias laser confocal que
muestran el tamafio y forma de los filamentos de a-SMA, (K-O) y los contactos de
adhesiéon focal, magnificacion 400 X, barra de escala: 5 um. (P-T) Iméagenes de
microscopia optica de contraste de fase que muestran la morfologia de las MSC adheridas.
Se utilizaron como controles positivos (C+) portaobjetos de vidrio no recubierto.

Al igual que lo observado en el ensayo de viabilidad, la cuantificacion del nimero de
células no presentdé ninguna diferencia significativa respecto al control (figura 8.8 A).

Tampoco se observaron diferencias en el estudio semicuantitativo de la expresion de la
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proteina a-SMA, tanto al ser comparados directamente con el control (figura 8.8 B) como la
medicion de la intensidad por célula (figura 8.8 C). La inspeccion visual de las células
adheridas proporcion6 informacién sobre la capacidad de las mismas para cubrir
uniformemente los revestimientos de MI/Co | (figura 8.8 D).
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Figura 8.8: (A) Porcentaje de MSC adheridas sobre las diferentes cubiertas (C+ = 100%).
(B) Cuantificacion de la tincion positiva para a-SMA como medida de la expresion de la
proteina (C + = 100%). (C) Intensidad de los pixeles verdes como medida de la cantidad de
a-SMA expresada por célula. (D) Imagenes de microfotografia laser confocal con el fin de

mostrar la expresion a-SMA, magnificacion 10 X. Se utilizaron como controles positivos
(C+) portaobjetos de vidrio no recubierto.

8.3.2.2  Estudio de genotoxicidad

La tincién de cromatina Hoechst 33342 permite visualizar alteraciones en los nicleos
celulares [26], [27], tales como cambios de tamafio, densidad y distribucion de la cromatina,
las cuales son indicadores de dafio en el ADN, citotoxicidad y muerte celular. Entre estas
anormalidades se encuentran la cromatina condensada y la presencia de nicleos lobulados;
ninguna de ellas presenta un mecanismo de formacion ni significado bioldgico del todo

esclarecido hasta el momento [2].
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La inspeccion visual de las micrografias de fluorescencia permitié determinar que no
hay diferencias en cuanto al tamafio y morfologia de los nucleos entre controles y tratados.
Mayormente se trata de nucleos caracteristicos de células mesenquimales [28]; redondeados
u ovales, uniformemente tefiidos, sin indicios de cromatina condensada, y de tamafio mas

pequefio en relacion al citoplasma (figura 8.9).

Cubiertas M1/ Co I

C+ 0/1 0,5/1 1/1 2/1

Figura 8.9: Estudio de la genotoxicidad. (A-E) Las micrografias de fluorescencia confocal
muestran los nucleos celulares tefiidos con Hoechst, magnificacién 40 X, barra de escala:
50 um. (F-J) Microfotografias laser confocal que muestran el tamafio y forma de los
nacleos, magnificacion 80 X, barra de escala: 25 pum.

Otra de las utilidades de esta tincion nuclear es la identificacion de la presencia de
células binucleadas y la deteccion de micronucleos, indicadores de alteraciones
cromosOmicas o disfuncion del huso acromatico [29]. Los micronlcleos son cuerpos que
contienen cromatina que representan fragmentos o incluso cromosomas enteros que no fueron
incorporadas en un nucleo de la célula hija durante el proceso de division celular, la mitosis
[29] (figura 8.10 A). Por otro lado, las células binucleadas son células que contienen dos
nucleos principales, usualmente los nicleos estdn muy préximos e incluso podrian hacer
contacto, ambos con morfologia y tincién similar a un ndcleo normal (figura 8.10 B). Este
hecho podria ocurrir por interferencia en los sucesos que ocurren durante la finalizacion de la
mitosis [30].
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Los resultados de la cuantificacion de ambos biomarcadores, los micronucleos y las
células bilobuladas, en las micrografias de fluorescencia mostraron que se encuentran en la
misma proporcion tanto en la muestras control como en las células cultivadas sobre los
diferentes recubirmientos con y sin MI, por lo que no hay indicios de que las cubiertas

induzcan genotoxicidad en las MSC (figura 8.10 C).
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Figura 8.9: Estudio de la genotoxicidad. (A) Microndcleos de la muestra control (C+) se
marcan con flechas. (B) Célula binucleada de la cubierta de colageno tipo | (0/1),
magnificacion: 200 X, barra de escala: 10 um. (C) Cuantificacion de la frecuencia de
micronucleos y células binucleadas en las microfotografias laser confocal de fluorescencia.
El porcentaje fue calculado sobre un total de 2000 células (100 %).

Se observaron con anterioridad frecuencias similares de estas anormalidades nucleares
en cultivos primarios de células madre mesenguimales humanas [28], [31], sin embargo hasta

el momento no se han estudiado en MSC de conejo para realizar una comparacion mas

Capitulo 8: Biocompatibilidad en MSC sobre cubiertas biomiméticas



133

especifica. La presencia de estas alteraciones nucleares no solo podria estar influenciada por
la especie, sino también a la sensibilidad de las mismas a cambios exdgenos causadas por la
conservacion y cultivo in vitro, como por ejemplo el tiempo y las condiciones de

criopreservacion [28].

8.4 Conclusion

Los datos obtenidos demuestran que la utilizacién de cubiertas de mas de 300 pg/cm?
generd una inhibicién de la actividad metabdlica de las MCS mayor al 50 %, probablemente
debido a la imposibilidad de las células a adherirse. Por otro lado, la adhesion, viabilidad y
proliferacion celular es favorecida cuando se cultivan sobre cubiertas formadas por los
materiales MI, M1l 'y MIII (48 h, 15, 30 y 60 pg/cm?), por el contrario este efecto no se
observa con MIV, lo que podria estar relacionado con sus caracteristicas topograficas y a la

mayor velocidad de degradacion.

Los recubrimientos biomiméticos MI/Co | no afectaron la viabilidad y permitieron la
correcta adhesion de las MSC (29 h, hasta 62 pg/cm? de MI). La expresion de la proteina o-
SMA tampoco se alterd por los tratamientos, indicando que se mantiene la integridad del
citoesqueleto celular y ademas el posible efecto osteoinductor de las cubiertas. Por ultimo, la
morfologia nuclear observada fue en su mayoria caracteristica del tipo celular. A pesar de que
se detecto la presencia de micronucleos y células binucleadas, estan se encuentran en la
misma frecuencia que en las muestras control, por lo que en principio las cubiertas no

generan un efecto genotoxico.
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Capitulo 9

Influencia en el proceso de coagulacion

9.1 Introduccion

Con el fin de controlar la hemorragia en respuesta a la lesién generada por el implante,
se requieren mecanismos hemostaticos complejos que involucran la formacion de una red de
fibrina para detener el sangrado y mantener el flujo sanguineo normal, proceso denominado
coagulacion [1]. Por otro lado, la importancia de la induccion de la coagulacién por parte de
los materiales implantables radica en que la secuencia que dara lugar a la osteoinduccion
inicia con la formacion del coagulo [2]. Como se detallé en el capitulo 8 seccién 8.1, la
formacion de esta la red de fibrina es fundamental para que ocurra la migracion celular hacia

la superficie del implante.

Los procesos que se desencadenan instantaneamente luego de que una herida dafia el
endotelio de un vaso sanguineo se pueden explicar mediante el “modelo celular de la
coagulacion” que consta de tres fases, cada una asociada a proteinas, denominadas “factores
de coagulacion”, que se activan en un orden especifico y requieren de cofactores de
activacion como el calcio y fosfolipidos [3] (figura 9.1). En los ultimos afios se ha estudiado
el potencial rol en la activacion de la coagulacion por parte de microparticulas de distintos
origenes, tales como pequefios fragmentos de células derivadas de leucocitos, plaquetas,
células endoteliales [4], aunque cuyo papel ain no esta claro. Ademas, cuando la sangre se
expone a superficies artificiales, propiedades tales como el tamafio, forma [5], rugosidad,
carga [6] e hidrofilicidad [7], [8] juegan un rol clave. Sin embargo, hoy en dia los
mecanismos de activacion de la coagulacion propuestos resultan controversiales debido a que
algunos experimentos han demostrado que tanto superficies anidnicas hidrofilicas como

hidrofobas tienen la misma capacidad de activar in vitro la formacién del coagulo [9], [10].
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Figura 9.1: Modelo celular de la coagulacién con sus tres fases: iniciacion, amplificacion y
propagacion. En la fase de iniciacion la lesion vascular deja expuesta al factor tisular o TF
(del inglés “tissue factor”) en la superficie celular; luego el factor VII se une a TF formando
el complejo “TF-FVIIa” que a su vez activa a FX transformando pequefias cantidades de
protrombina en trombina, insuficientes para completar el proceso de formacion de fibrina. La
trombina es un avido reclutador de plaquetas, en el proceso denominado “activacion
plaquetaria”, y retroalimenta de manera positiva al sistema ya que posee la capacidad de
activar los factores V, VIIl y IX. De esta manera se amplifica y propaga la formacion de mas
cantidad de trombina, evento denominado “explosion de trombina”. La explosion de
trombina es un proceso esencial para el clivaje proteolitico de fibrindgeno para formar fibrina
que se polimeriza para dar lugar al coagulo firme. La trombina, a su vez, activa al factor XIlI
encargado de entrecruzar las fibras de fibrina, volviendo al coagulo mas estable, mientras
que al mismo tiempo inhibe la fibrinolisis. Adaptado de Villiers y col. [3]

Actualmente es posible predecir la influencia de los biomateriales en la coagulacion sin
la necesidad de protocolos extensos en animales, utilizando un método de reemplazo rapido y
eficaz denominado tromboelastografia. EI tromboelastégrafo (TEG) es un instrumento que
mide los cambios en las propiedades viscoelasticas de la sangre en el tiempo en presencia de
un material, detectando la formacion inicial de fibrina, la velocidad de formacion del coagulo
y eventual lisis del mismo [6]. Los valores convencionales que proporciona una
tromboelastografia son: (i) el tiempo de reaccion (R): periodo transcurrido entre la colocacion
de la sangre en el equipo y el comienzo de la formacion de fibrina; (ii) el tiempo desde el
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comienzo de la formacion del coagulo hasta los 20 mm (K); (iii) la amplitud méaxima del
coagulo (MA); (iv) tiempo en llegar a la MA (TMA); (v) el angulo a: es el angulo formado
por el brazo de R y la pendiente de K (figura 9.2) [11].

— R

Amplitud (mm)
<
>

T T T T T T
Tiempo (min)

Figura 9.2: Esquema de una tromboelastografia normal en donde se indica cémo se calculan
los tiempos R y K y los parametros de amplitud del coagulo MA y o. Adaptado de Contreras

— Garcia y col. [6].

Para el estudio de tromboelastografia se seleccioné el material de hidroxiapatita M1 por
presentar caracteristicas de bioactividad, biodegradacion y biocompatibilidad favorables. El
efecto del material en la coagulacion se realizo utilizando plasma sanguineo humano pobre en
plaquetas (PPP) y PPP sin microparticulas, vesiculas lipidicas ni exosomas (PPP sin MP), con
el objetivo de dilucidar si sus caracteristicas fisicoquimicas intervienen en el proceso de

formacion del coagulo y proponer le mecanismo por el cual ocurre.

9.2 Meétodos experimentales

9.2.1Reactivos

Cloruro de calcio anhidrido (Sigma), pool de plasma citratado (CRYOcheck CCN-15,

lot#A1151, de Precision BioLogic, Dartmouth, Nueva Escocia, Canada), microesferas de

vidrio borosilicato (10 um de diametro, Sphericel).
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9.2.2 Ensayos de tromboelastografia

Se prepararon tres diluciones del material MI en agua, para obtener las siguiente
concentraciones finales: 0,25, 2,5 y 25 mg/ml. Para el ensayo se utilizd plasma sanguineo
humano citratado recalcificado pobre en plaquetas (PPP) almacenado a — 80 °C que fue
previamente descongelado a 37 °C antes de su uso. La eleccion del PPP, en lugar de la sangre
entera, se hizo para proporcionar una mayor reproducibilidad del ensayo, y para corroborar si
los efectos observados se deban a las caracteristicas fisicoquimicas del material. Ademas se
utilizé plasma sanguineo sin microparticulas, exosomas ni vesiculas lipidicas (PPP sin MP),
el cual fue obtenido por ultracentrifugaciéon a 50.000 RPM (136.000xg) durante 3 min a 4 °C

utilizando una centrifuga Optima Max-E, Beckman® (figura 9.3).

— Plasma pobre en plaquetas

Plasma rico en plaquetas

Capa leucocitaria

— Eritrocitos

et
K
f Plasma pobre en plaquetas
—_— — ——  sin microparticulas

' ni exosomas
p
5,000 RPM
3 min, 4 °C

PPP

Figura 9.3: Obtencion de los dos tipos de plasma utilizados durante el ensayo (PPP y PPP
sin MP) mediante centrifugaciones sucesivas.

Las medidas se realizaron en un tromboelastografo Modelo 5000 (Haemonetics

Corporation, Niles, IL, USA) (figura 9.4). Este instrumento se compone principalmente por
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una taza que contiene la sangre (360 ml a 37 °C) que oscila a través de un angulo de 4 ° 45
>’_y de un pin con control de movimiento, con un extremo conectado a un cable de torsion y
otro inmerso en la sangre. Una vez que el codgulo comienza a formarse el torque de la taza
rotatoria es transmitido al pin. Cuando ocurre la lisis del coagulo, los enlaces se rompen y la
transferencia de movimiento a la taza disminuye. La rotacion del pin es convertido por un
transductor mecanico - eléctrico en una sefial eléctrica, luego la informacion es registrada por

una computadora [6].

™
—— Cable de torsion

Taza

Plasma |
sanguineo

porte y
controlador

Figura 9.4: Fotografia de un TEG Modelo 5000 (Haemonetics Corporation, Niles, IL,
USA) y sus componentes. Adaptado de Contreras — Garcia y col. [6].

Para realizar las medidas en primer lugar se agregaron 20 pl de solucion 200 mM de
CaCl;, (500 mOsm) en la taza del TEG; luego 20 pl de material en diferentes concentraciones
finales 0,25, 2,5 y 25 mg/ml e inmediatamente después 320 ul de PPP o PPP sin MP;
seguidamente el instrumento TEG comenz6 a registrar los datos. Se llevaron a cabo entre 3y
6 pruebas independientes para cada condicion. Como control negativo se utilizd agua
bidestilada y como control positivo 2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato de 10 um de
diametro, cuyo efecto promotor de la coagulacion fue previamente estudiado por Ostomel y
col [12].
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9.2.3 Anadlisis estadistico de los datos

La significacion estadistica de los datos se evalud utilizando t-test de Student y se
consideraron significativos los valores por debajo de 0,05 (p<0,05) [13]. Los datos
cuantitativos se expresan como la media + desviacion estdndar (DE) del conjunto de

experimentos.

9.3 Resultados y discusion

Los perfiles obtenidos por TEG utilizando PPP con 0,25, 2,5 y 25 mg/ml de HA MI se
muestran en la figura 9.5. Al analizar los mismos se observé que 0,25 mg/ml de MI no son
suficientes para inducir efectos en la coagulacion, mientras que 2,5 mg/ml de MI generan un
efecto ligeramente mayor, aunque el andlisis estadistico de los pardmetros demostré que no
difiere significativamente con el control negativo. Sin embargo, 25 mg/ml de MI fueron
suficientes para promover la formacion del coagulo del mismo modo que el control positivo,

2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato.

——————————————— PPP - Esferas de vidrio 2,5 mg/ml

PPP - MI 25 mg/ml
PPP - MI 2,5 mg/ml

_ PPP - MI - 0,25 mg/ml

g PPP-C(-)

=

Z

=

g

<

0 15 30 45 60 75

Tiempo (min)
Figura 9.5: Tromboelastografia utilizando 0,25, 2,5 y 25 mg/ml de HA MI. Como control

negativo se utilizo agua bidestilada, C (-), y como control positivo 2,5 mg/ml de esferas de
vidrio borosilicato.

A partir de los pardmetros de TEG calculados para 25 mg/ml de MI se obtuvieron

tiempos TMA, R y K menores que el control negativo y estadisticamente comparables al
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control positivo (figuras 9.6), lo que refleja mayor accion de los factores que interviene en la

coagulacion [11], especialmente la actividad de los factores XII, XI'y VIII [14].

50

45 +
40 +
35 4

E
g 307 mTMA
S 25 —
=2 R
.% 20 * * mK
=
157 I I * *
10 T T
5 * *
C() 0,25mg/ml  2,5mg/ml  25mg/ml  2,5mg/ml
HA MI Esferas de
vidrio

Figura 9.6: Gréafico del tiempo de reaccion (R), tiempo para llegar a los 20 mm (K) y a la
méaxima amplitud del codgulo (TMA). Las diferencias estadisticamente significativas entre
las muestras y el control negativo (C-) se indican con asteriscos, * p< 0,05.

Por otro lado, el pardmetro relacionado con la velocidad de formacion del coéagulo, el
angulo a, se vio aumentado y comparable al control positivo, cuando se realiz6 el ensayo con
25 mg/ml de MI HA (figura 9.7). Esto Gltimo indica un inicio de la formacion del coagulo

mucho mas abrupto causado por una mayor explosion de trombina durante la formacion del

coagulo estable de fibrina [14].

0,25mg/ml 25mg/ml 25 mg/ml Esferas de
vidrio

g & 23 B

Angulo « (grados)
g

—
(=

0

HA MI

Figura 9.7: Grafico del angulo o. Las diferencias estadisticamente significativas entre las
muestras y el control negativo (C-) se indican con asteriscos, * p< 0,05.

Capitulo 9: Influencia en el proceso de coagulacion



144

En cuanto a MA no se encontraron diferencias significativas bajo los distintos
tratamientos (figura 9.8). Este parametro se encuentra estrechamente relacionado con la

elasticidad del coagulo y la funcionalidad del fibrindgeno y del factor X111 [14].

35

-
0

0,25mg/ml 2.5 mg/ml 25 mg/ml Esferas de
vidrio

(=]

~

"

MA (mm)

s &

A

HA MI

Figura 9.8: Gréfico de la maxima amplitud del coagulo (MA).

En la figura 9.9 se muestran los perfiles de TEG utilizando PPP sin MP para estudiar si
las nanoparticulas de hidroxiapatita M1 puede sustituir el efecto inductor de la coagulacion
producido por vesiculas lipidicas anidnicas, exosomas y microparticulas. Alli se observo que
las concentraciones de MI 2,5 y 0,25 mg/ml no fueron suficientes para iniciar el proceso de
coagulacién. Por el contrario, la formacién del codgulo fue inducida por 25 mg/ml de Ml
aunque no de manera comparable al control positivo, promoviendo un efecto menos

pronunciado respecto a 2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato (figura 9.9).

30 ettt 22 PPP - MI 25 mg/ml
ST s PPP sin MP - Esferas de vidrio 2,5 mg/ml
PPP sin MP - MI 25 mg/ml
PPP sin MP - MI 2,5
< PPP sin MP - MI 0,25 mg/ml
PPP sin MP - C (-)

Amplitud (mm)
o

0 15 30 45 60 75
Tiempo (min)

Figura 9.9: Tromboelastografia utilizando PPP con 25 mg/ml de HA MI y PPP sin MP con
0,25, 2,5y 25 mg/ml de HA MI. Como control negativo se utilizé agua bidestilada, C (-), y
como control positivo 2,5 mg/ml de esferas de vidrio borosilicato.
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En comparacion con el estudio mencionado anteriormente en PPP con 25 mg/ml de Ml,
se requirié mas tiempo para el comienzo de la formacion del coagulo (R), lo cual era un
resultado esperable debido a la ausencia de MP (figura 9.10 A). En cuanto a la amplitud
méaxima del codgulo (MA) no se encontraron diferencias (figura 9.10 B), demostrando que se

obtienen coagulos de la misma elasticidad en plasma con o sin microparticulas.

60 . . .
50 I
= 40 :
g = ) B TMA
§ 30 B
= 20 : K
-
0 | -
25mg/ml 25mg/ml 2,5 mg/ml
HA MI HAMI Esferas de vidrio
PP PPP sin MP
70 * 30
T - ® Angulo a
o ol ] e
~ 30
S 20
= . z
540 >
s 15 =
=) * =
= 10
< 20
10 3
0 0
25mg/ml 25mg/ml 2,5 mg/ml
HA MI HA MI Esferas de vidrio
PPP PPP sin MP

Figura 9.9: (A) Grafico los tiempos K, R 'y TMA. (B) Grafico del angulo a y MA. Las
diferencias estadisticamente significativas entre PPP sin y con MP se indican con
asteriscos. En el caso de las diferencias entre las dos muestras de PPP sin MP se utilizaron
llaves, * p< 0,05
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9.3.1 Mecanismo propuesto para la activacion de la coagulacion inducido por la
HA

A la vista de los resultados obtenidos, se propone que la HA MI tiene un rol en el
proceso de coagulacion similar al generado por vesiculas lipidicas anidnicas, exosomas y
microparticulas. La induccion de la formacion del coagulo generado por la nanoparticulas de
HA podria estar relacionado con sus caracteristicas superficiales. Ensayos de
tromboelastografia realizados por otros grupos de investigacion demostraron que las
particulas cargadas negativamente, caracteristica que coincide con la HA MI (capitulo 3,
seccion 3.3.5), son promotoras de la formacion por favorecer la activacién de los factores de

coagulacion [6].

Al mismo tiempo, se sabe que la hidroxiapatita tiene una gran afinidad por proteinas
que contienen acido glutamico gamma carboxilado (Gla) como la osteocalcina, proteina no
colagena presente en el hueso y la dentina [15]. La interaccion osteocalcina — HA ocurre a
través de las fuertes uniones i6nicas de los residuos Gla con los iones Ca®* expuestos en la
superficie de la cara (100) del cristal de HA (correspondiente al denominado plano “a”) [15].
A partir de los resultados obtenidos en los ensayos de TEG se propone que este mismo tipo
de interaccion podria estar ocurriendo entre las nanoparticulas de HA y los factores de
coagulacién que contiene residuos Gla, tal es el caso del factor VII, IX, X, la protrombina (o
factor 1), la proteina C (o factor IV), la proteina S y la proteina Z [16].

Hasta el momento no hay estudios que muestren el mecanismo exacto por el cual las
particulas de HA afectan el proceso de coagulacién, sin embargo se ha visto que este tipo de
particulas [2], al igual que diferentes materiales ceramicos de calcio como CaO y CaCOj3 [5],
pueden influenciar el proceso de coagulacion posiblemente mediante su disolucién en el
medio y posterior liberacion de iones Ca?*, fundamental para la unién de los factores de
coagulaciéon a las membranas. Durante la coagulacion, en un proceso similar a la union
osteoclacina — HA, los puente calcio entre la HA y los residuos Gla de los factores de
coagulacion permitiran su union con la superficie de las membranas fosfolipidicas y por lo
tanto, la correcta alineacion e inmovilizacion de los factores de coagulacion necesario para
que ocurran diferentes reacciones enzimaticas requeridas para la produccion de fibrina y

formacion del coagulo [16].

Por lo tanto, la activacion de la coagulacion del plasma inducida por 25 mg/ml de Ml

podria ser mediante tres procesos diferentes que actuarian de manera sinérgica y que
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permitirian la union de factores de coagulacion con residuos Gla: (i) el aumento de la
concentracion de calcio local debido a la disolucion de MI, permitiendo la union de los
factores de coagulacion con superficies fosfolipidicas, (ii) la union al plano “c” del cristal con
grupos PO, expuestos mediada por Ca** (presentes en el medio o como producto de la
disolucion del material) y (iii) la union directa de las proteinas que presentan este aminoacido
al plano “a” del cristal con iones Ca** expuestos. Los mecanismos (ii) y (iii) propuestos
explican la induccion de la coagulacion aun en ausencia de ceélulas, vesiculas lipidicas

anionicas, exosomas y microparticulas (PPP sin MP).

En cuanto al tamafio de particula, cabria esperar que en PPP sin MP se observe una
mayor velocidad de coagulacion utilizando nanoparticulas de HA (8 nm de didmetro) en
comparacion con las microparticulas de vidrio borosilicato (1.10* nm de didmetro), debido a
la mayor relacién superficie / volumen del material que permitiria la unién de mayor cantidad
de factores de coagulacién. No obstante se observa el efecto contrario, incluso utilizando una

concentracion de microesferas diez veces menor (2,5 mg/ml).
9.4 Conclusion

En los ensayos de TEG se pudo observar que utilizando plasma humano con y sin
microparticulas con 0,25, 2,5 mg/ml de MI no hubo induccién de la coagulacion promovida
por el material. Por otro lado, a concentraciones mayores de MI (25 mg/ml) en PPP se
obtuvieron efectos comparables al control positivo, 2,5 mg/ml de microparticulas de vidrio
borosilicato. Cuando se utilizé plasma sin microparticulas, MI a una concentracion de 25
mg/ml también indujo la formacion del codgulo de fibrina, aunque a menor velocidad que
cuando se utilizaron microparticulas de borosilicato diez veces menos concentradas, a pesar
de que la HA tiene mayor relacion superficie volumen lo que permitiria mayor activacion de
los factores de coagulacion. Por esta razon es importante realizar mas estudios de la
interaccion de los materiales de HA con proteinas del plasma sanguineo de manera individual
para dilucidar qué mecanismos estan interviniendo y la influencia de caracteristicas

superficiales tales como la rugosidad, tamario, forma y carga.

La induccion generada por 25 mg/ml de HA MI podria deberse a la liberacion local de
Ca®* debido a su disolucién. El efecto inductor de la coagulacién observado en PPP sin
microparticulas es un indicador de que ademas funciona como estructura de soporte que
permite la correcta alineacion de factores de coagulacion con residuos Gla, y de este modo

amplifica indirectamente la produccion de fibrina.
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Capitulo 10

Conclusiones generales y perspectivas a futuro

Durante este trabajo de investigacion se han logrado obtener cuatro materiales (Ml,
MII, Ml y MIV) de composicion quimica, morfologia y tamafio similar a la apatita
biologica. El control de la nano y microrugosidad de la superficie de los materiales se
consiguid utilizando sistemas autoagregados de CTAB, que actuaron como nanoreactores
dirigiendo la nucleacion y estructura de las nanoparticulas, y distintos polimeros. La
utilizacion de diferentes sistemas hibridos formados por las micelas de CTAB/polimero y las
sales inorganicas en solucion dieron lugar a materiales con diferentes caracteristicas
topograficas y composiciones quimicas; hecho que se evidencia en las diferencias en

relaciones Ca/P, las micromorfologias y las cargas superficiales entre los materiales.

Cuando un material es implantado ocurre un contacto inmediato con los fluidos
corporales dando lugar a la adhesion de biomoléculas como las proteinas. Para estudiar el
comportamiento de los materiales en un entorno bioldgico simulado se realizaron ensayos de
degradacion en condiciones de resorcion 0sea, ensayos de bioactividad in vitro y adsorcion de
albUmina sérica bovina. Los resultados del primer ensayo expusieron que los materiales con
superficies formadas por picos altos y valles profundos de dimensiones comparables, Ml y
MIII, se degradaron mas lentamente. Por otro lado, los ensayos de bioactividad in vitro
demostraron que los defectos superficiales y la carga negativa del material M1 favorecieron la
nucleacion, crecimiento y aglomeracion de depdsitos de fosfatos de calcio esferoidales, de
composicion quimica y morfologia que coincide con las vesiculas de matriz mineral
secretadas por los osteoblastos siendo esto un indicador de las buenas caracteristicas
osteoinductivas del material. Cuando el material MI fue preincubado con albumina sérica
bovina, una cantidad relativamente baja de proteina se adsorbi6 en la interfase, la cual generd
un efecto suficiente para desacelerar la nucleacion esferoidal de fosfatos de calcio en SBF,
posiblemente por competencia por los sitios de union con los iones de la solucién y por el
aumento de la viscosidad de la misma. Este comportamiento apoya a las conclusiones
obtenidas previamente por otros grupos de investigacion que exponen a la albimina retarda e

inhibe la biomineralizacion.
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Un material biocompatible debe tener la habilidad de estar en contacto con los tejidos
vivos sin causar dafio, por lo tanto como ensayos preliminares de biocompatibilidad se
estudio la viabilidad y adhesion en cultivos primarios de osteoblastos de calvaria de ratas, en
los cuales no se encontraron diferencias entre las muestras control y los tratamientos con los
materiales. Sin embargo, los ensayos de diferenciacion celular, en los cuales se cuantifico la
expresion de la proteina fosfatasa alcalina, mostraron que el material Ml fue capaz de inducir

la diferenciacion de los osteoblastos inmaduros a 7 dias de tratamiento.

Es sabido que las propiedades superficiales de implante tienen una fuerte influencia en
la migracion, adhesion y diferenciacion de las MSC. Para probar la hipétesis de que los
materiales podrian afectar de algin modo este comportamiento se llevaron a cabo ensayos
con MSC de conejo. Para cumplir con este objetivo se hicieron recubrimientos con los cuatro
materiales y se observaron respuestas mas favorables de adhesion, viabilidad y proliferacion
de MSC cuando se cultivan sobre cubiertas formadas por el material MI. Consecuentemente
se realizaron cubiertas biomiméticas de hidroxiapatita M1 y fibras de colageno tipo I, y se
Ilevaron a cabo los siguientes estudios en MSC: (i) adhesion, (ii) analisis de la integridad del
citoesqueleto celular mediante la localizacion por inmunofluorescencia de la proteina a-SMA
y (iii) estudio de la genotoxicidad. En todos ellos no se observaron diferencias de los
tratamientos respecto a las muestras control, lo que demostrd su biocompatibilidad y

potencial efecto osteoinductivo.

Luego de la insercién de un implante la secuencia que dara lugar a la osteoinduccion
inicia con la coagulacion; proceso hemostatico complejo que involucra la formacién de una
red de fibrina que detiene el sangrado y mantiene el flujo sanguineo normal. Para los estudios
de coagulacion in vitro mediante tromboelastografia se selecciono el material MI por haber
presentado bioactividad mejorada y respuestas favorables en los ensayos de
biocompatibilidad. Los resultados llevaron a inferir que la hidroxiapatita Ml tiene efectos
inductores en la coagulacion posiblemente gracias a la union mediada por iones calcio a los
factores de coagulacion del plasma sanguineo que contienen residuos de acido glutdmico,
proceso que favorece la alineacion y posterior activacion de dichos factores inductores de la

formacion del coagulo de fibrina.

Las experiencias realizadas en la presente disertacion dieron lugar a la obtencion de un
material nanocristalino de hidroxiapatita que podria ser aplicado en ingenieria de tejidos por

su potencial capacidad de osteoconduccion, osteoinduccion y osteointegracion. Al mismo
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tiempo se resalta como las caracteristicas fisicoquimicas y de rugosidad superficial de los
biomateriales influyen en la biodegradacion, bioactividad, biocompatibilidad celular e

induccion de la coagulacion.

Actualmente existe una gran demanda de nuevos avances en el disefio de materiales
para su empleo en tecnologias de regeneracion de tejidos 6seos en lugar de su reparacion o
reemplazo. La necesidad de regeneracion de tejido 6seo a nivel mundial es clara y realizarlo
es un reto cientifico tan ambicioso como trascendente. Desde la perspectiva de América latina
el acceso a dichas tecnologias resulta muy costoso, los materiales son mayormente
importados, y por tal motivo no son accesibles a la mayoria de los pacientes. El presente
trabajo de investigacion realiza un aporte substancial en el campo de la investigacién y
desarrollo tecnoldgico biomédicas. En principio se logro obtener y caracterizar un biomaterial
nanocristalino de HA con bajos costos de fabricacion y utilizando tecnologias limpias, como
paso siguiente se requiere continuar con los ensayos de compatibilidad biol6gica asi como la
validacion de los protocolos de fabricacion para su posterior aplicacion clinica. En funcion de
los resultados obtenidos, se plantean algunas lineas de trabajo futuro posibles que permitirian

afianzar las conclusiones obtenidas y ampliar el conocimiento logrado.

En primer lugar se propone continuar con los ensayos de biocompatibilidad y
diferenciacion celular in vitro. Al tratarse de materiales nanoparticulados, principalmente
resulta interesante poder determinar si existe internalizacion y degradacion citoplasmaética de
las nanoparticulas y, en el caso de que esto ocurra, que mecanismos intervienen. Ademas, es
importante profundizar en la induccién en la transcripcion y expresion de otras proteinas
especificas que se expresan durante el proceso de diferenciacién de células madre vy
osteoblastos como la osteocalcina, osteopontina, osteonectina, Runx2 (factor de transcripcion

relacionados con Runt-2) y BMPs (proteinas morfogénicas 0seas), entre otras.

A pesar de que los cultivos celulares primarios aportan informacién preliminar
relevante acerca de la biocompatibilidad de los biomateriales, para progresar con los
resultados resulta necesario realizar ensayos en un entorno biologico real mediante
experimentacion animal. Las nanoparticulas de hidroxiapatita en polvo, tal como fueron
obtenidas, pueden ser aplicadas como relleno de fracturas o defectos Gseas en diferentes
intervenciones quirdrgicas como osteotomias, y reconstruccion acetabular de cadera, entre
otras, tal como se aplican en medicina clinica hidroxiapatitas comerciales tales como OSIQ®,

Ostim® 35 e hidroxiapatita Bionnovation®
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Para un estudio riguroso de la influencia de las propiedades mecanicas de los materiales
en la mecanotransduccion celular se podrian construir andamios formados, en su totalidad o
en parte, por las nanoparticulas de hidroxiapatita sintetizadas. EI material que se disefie debe
reproducir las caracteristicas mecénicas del tejido 6seo ya que las propiedades del entorno
celular (rigidez, geometria y las tensiones externas, entre otras) juegan un rol critico en la
mecanotransduccion celular dirigiendo el desarrollo y organizacion de los tejidos. El proximo
paso es determinar si el material satisface las propiedades mecénicas del tejido 6seo, tanto a
nivel macroscopico como a nivel celular; es decir, si es capaz de tolerar los estimulos de
estrés mecanico y fisico al cual se ve sometido el hueso en relacion a su funcion vy, frente a
estos estimulos, inducir una respuesta celular que permita la regeneracion idénea de dicho

tejido.

En virtud de su estabilidad en condiciones fisioldgicas, alta relacion superficie/volumen
y su afinidad diferencial por diferentes moléculas se propone que las nanoparticulas de HA
podrian ser utilizadas en diversidad de aplicaciones tales como purificacion de proteinas,
terapia geénica y direccionamiento de farmacos. En términos de su aplicabilidad
biofarmacéutica es necesario realizar estudios exhaustivos su biodistribucion, actividad
metabolismo y excrecién como paso previo para el disefio de ensayos clinicos. Es preciso
sefialar que ciertas caracteristicas de las nanoparticulas de HA obtenidas resultan atractivas
para dichas aplicaciones como ser su distribucién homogénea de tamafio y forma. Ademas, la
degradacion diferencial dependiente del pH resulta interesante a la hora de ser aplicado en
direccionamiento de farmacos, y su superficie hidrofilica y relativamente baja afinidad por la
albimina, resultan criticos para el bloqueo y retardo de la accion del sistema fagocitico

mononuclear.
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