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Introduccioén 1

La infeccion 6sea es una de las complicaciones mas graves de la
Cirugia Ortopédica y sigue siendo la mayor causa del fracaso de las
sustituciones articulares. Por otro lado, desde el punto de vista de la
Traumatologia, una infeccion 6ésea, tras la osteosintesis de una fractura,
implica la posibilidad de una falta de unién de la misma, con el consiguiente
riesgo e incertidumbre en lo que respecta al futuro del miembro fracturado.

Clasicamente las osteomielitis se han dividido en agudas y croénicas.
La osteomielitis aguda puede ser a su vez, subdividida en tres tipos:

a.- Primaria: considerada cuando existe una inoculacién directa del
agente patogeno en el hueso. Es el caso de las fracturas abiertas, o las
producidas tras cirugia.

b.- Por continuidad: es decir, el germen alcanza el hueso a partir de
una lesion vecina. Es la mas frecuente en los pacientes de edad avanzada,
diabéticos o con alteraciones vasculares.

c.- Hematogena: el germen alcanza el tejido 6seo por via hematica, ya
sea consecutivamente a una sepsis, en donde el foco osteomielitico seria
secundario o metastasico (el caso menos frecuente), o a partir de un foco
séptico, generalmente cutaneo o del area oronasal.

La osteomielitis aguda hematdégena es la forma de presentacion mas
frecuente, con una incidencia anual estimada en 4,5 casos cada 100.000
habitantes (Armstrong y Elsberry, 1997). Se localiza fundamentalmente en las
zonas metafisarias cercanas a la rodilla, es decir, metafisis distal del fémur y
proximal de la tibia, y las mas lejanas del codo, como la superior del humero y
la distal del radio. Es llamada también osteomielitis de los adolescentes, por
su presentacion frecuente en joévenes, generalmente varones, atribuible
posiblemente a la influencia de los traumatismos en la aparicién del cuadro.

Su comienzo, preferentemente metafisario, se debe a la estructura
vascular de esa zona, con una gran riqueza en vasos, con finas

ramificaciones de la arteria nutricia y formacion de bucles vasculares, que
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desembocan en lagos venosos, donde la circulacién se enlentece (Dimeglio,
1995).

Osteomielitis crénica: es aquella que se produce secundariamente a
una osteomielitis aguda que no curé.

Otros tipos de osteomielitis crénicas, de presentacién mas rara, son
(Piulachs, 1956):

a.- Osteomielitis cronica primitiva: recuente en ancianos. Se presenta
sin fiebre y con alteraciones radioldgicas éseas. De diagndstico diferencial
dificil con determinados tumores (sarcomas).

b.- Periostitis albuminosa de Ollier y Poncet: se presenta como una
coleccion subperiéstica, localizada generalmente en el tercio inferior del
fémur.

c.- Esclerosante o hiperostosante de Garré: puede aparecer tras una
forma aguda, o como crénica de entrada. El diagndstico es fundamentalmente
con pruebas complementarias (radiologia, gammagrafia), pues el hueso
aparece eburneo, engrosado, sin medular, y no hay dolor a la presién. De
cuadro clinico pobre, con alguna elevacién térmica.

d.- Forma neuralgica de Gosselin: caracterizada por el intenso dolor,
debido a la compresién de los filetes nerviosos dentro de los conductos de
Havers. Debe hacerse el diagndstico diferencial con la lues.

e.- Absceso de David-Brodie: se caracteriza por dolor mas o menos
intenso, que se exacerba por la noche y con los cambios de tiempo. De
localizacion metafisaria, generalmente en la distal de tibia y fémur, aparece
radiolobgicamente como una geoda ovalada, con el eje mayor paralelo al del
hueso y rodeada de un ribete, sin reaccién peridstica.

Otras formas de aparicioén, todavia mas raras son:

f.- Osteomielitis fibrosa de Phemister. aparece una reaccion fibrosa
localizada, que radiolégicamente se manifiesta por una cavidad quistica,

rellena de tejido fibroso.
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g.- Osteitis cortical de Leriche y Bauer: exclusiva del adulto. Se
localiza fundamentalmente en fémur, himero y tibia. De sintomatologia
exclusivamente dolorosa, aparece radiolégicamente como una geoda cortical,
con reaccion periostica y a veces con un pequeio secuestro en su interior.

Desde un principio y de diferentes maneras, se intenta luchar contra la
infeccidon. Asi, en Hipécrates (Lain Entralgo, 1975) encontramos la primera
referencia, pues aconsejaba el uso sistematico de la cauterizacion de las
heridas. Esta idea, asi como la del “pus laudabile”, permanecen vigentes
hasta el siglo XIV, cuando opiniones como las de Henry de Mondeville y
Avicena (Lain Entralgo, 1975) se aventuran a contradecir a los maestros
clasicos. Dessault (Lain Entralgo, 1975) indica la necesidad de desbridar las
heridas pero a pesar de ello, el tratamiento de las fracturas abiertas, en las
que la aparicibn de una infeccion &ésea era casi seguro, consistia
preferentemente en la amputacion del miembro. Larrey, cirujano de Napoleon,
llego a realizar doscientas amputaciones en una sola noche (Kren, 1915).

A finales del siglo XIX, las dos principales armas para luchar contra la
infeccién eran el desbridamiento de las heridas y el uso de antisépticos.
Desde ese momento y hasta nuestros dias, la incorporacion de nuevas
técnicas quirurgicas, la cobertura realizada con antibidticos de amplio
espectro y combinaciones de ellos, los avances en microcirugia, la utilizacion
de implantes de nuevos materiales para la osteosintesis y osteotaxia de las
fracturas, han conseguido disminuir el nimero de infecciones éseas, si bien,
cuando aparecen, no dejan de ser una grave complicacién para el paciente.

Actualmente, y por diferentes razones (nuevas técnicas quirurgicas,
nuevos materiales para osteosintesis, etc.) las indicaciones quirdrgicas en las
fracturas son mayores y aunque el riesgo de infeccion, debido al uso de
antibioticos ha disminuido, las complicaciones sépticas se siguen
presentando, lo que justifica la antibioterapia. Logicamente, el nimero cada

vez mayor de fracturas abiertas debidas a los accidentes de trafico, laborales
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y por armas de fuego, contribuye también al aumento de las infecciones
Oseas.

A pesar del amplio abanico antibioterapico, una osteomielitis aguda
hematdgena sigue siendo hoy un cuadro grave, que no soélo pone en peligro
la viabilidad de la zona afectada, sino también la vida del enfermo.

Con respecto a las infecciones cronicas, hasta nuestros dias, el
tratamiento ha sido largo, engorroso, molesto para el paciente, que se ve
sometido en ocasiones a numerosas intervenciones quirdrgicas, Yy
decepcionante en lo que a resultados se refiere, pues la existencia de graves
secuelas relativas a la movilidad, dolor, longitud del miembro, etc., estan casi

aseguradas.

TRATAMIENTOS PROPUESTOS

Objetivo terapéutico

La osteomielitis es una enfermedad 6sea causada fundamentalmente
por bacterias, que afecta a la cavidad medular, a la cortical y al periostio
(Ramchandani y Robinson, 1998). Los principales microorganismos
responsables de producir la osteomielitis son Staphylococcus aureus,
Escherichia coli y Pseudomonas aeruginosa (Azanza et al., 2000).

Una osteomielitis tras una cirugia de reemplazo articular, o tras la
osteosintesis de una fractura, continia siendo un problema importante,
pudiéndose considerar como una verdadera catastrofe (Korkusuz et al.,
1993). Hay que tener en cuenta, especialmente en las osteomielitis crénicas,
que ademas de la infeccion, se produce una pérdida de tejido 6seo, debido en
parte a la propia enfermedad, y también por los actos quirurgicos
encaminados a su erradicacion. Por lo tanto, el tratamiento tendra el doble
propésito de, por una parte eliminar la infeccion 6sea y por otra, sustituir el

tejido perdido. Esto conlleva a una combinacién del tratamiento quirurgico,
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para eliminar los tejidos desvitalizados, secuestros, etc., con una terapia
antibidtica local (Thoma et al., 1992) y efectiva, con aporte de material que
estimule o sirva de soporte para un nuevo tejido 6seo.

Para tratar la infeccién 6sea se necesitan altas concentraciones de
antibidticos en la zona afectada (Korkusuz et al., 1993), concretamente se
requiere mantener concentraciones minimas inhibitorias (CMI) durante un
tiempo prolongado.

La administracion sistémica de antibiéticos es la modalidad que mas
se emplea en el tratamiento de la osteomielitis a pesar de los inconvenientes
que presenta, particularmente en la enfermedad crénica. Dentro de estos
inconvenientes hemos de resaltar la falta de eficacia antiinfecciosa en algunos
casos pues no es un método apropiado para obtener altas concentraciones
en el lugar de la infeccion. En primer lugar, porque soélo una pequefia fraccion
de la dosis administrada alcanza el lugar deseado (Schmidt et al., 1995) y, en
segundo lugar, la presencia de tejido necrosado o isquémico, cavidades y
fragmentos 6seos desvitalizados (secuestros) privados de riego sanguineo
(Watson Jones, 1980) hacen que la penetracion del antibidtico sea aun
menor, dificultandose asi la obtencion de concentraciones eficaces y ademas,
una terapia antiinfecciosa prolongada potencia la aparicion de efectos
secundarios. Si con el propdsito de incrementar la concentracion de
antibiodticos en la zona infectada, aumentamos la dosis administrada, se
aumenta el riesgo de efectos secundarios como ototoxicidad, nefrotoxicidad
(Schmidt et al., 1995), aplasia medular, hepatitis, etc. (Shinto et al., 1992).
Otra desventaja es la de mantener abierta una via durante las semanas que
se prolongue el tratamiento, sin que se obstruya o infecte el catéter (Calhoun
y Mader, 1997). Finalmente, hemos de indicar que este tipo de tratamiento
por via sistémica resulta caro.

Con el fin de evitar estos inconvenientes, se ha intentado desarrollar

nuevas técnicas y sistemas para la administracién directa de antibidticos en el
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sitio de la infeccion, que permitan alcanzar altas concentraciones locales y
bajos niveles sistémicos (Schmidt et al., 1995).

Sin embargo, hasta el momento, sélo una especialidad (Septopal®), se
encuentra en el mercado europeo. Esta especialidad consiste en perlas de
polimetiimetacrilato (PMMA) impregnadas con gentamicina. Cada perla
contiene 7,5 mg de sulfato de gentamicina que pueden emplearse
individualmente para rellenar una cavidad practicada en una intervencion
quirurgica o utilizarse varias de ellas unidas por un hilo de acero inoxidable en
forma de cadena, de 10, 30 6 60 perlas, para colocar en hueso o en tejido
blando. Las perlas se mantienen en la zona infectada durante
aproximadamente dos semanas cediendo gentamicina a una velocidad de
400 a 600 ng/perla/dia. Este sistema tiene la ventaja de ceder las dosis
adecuadas para mantener elevadas concentraciones de antibidtico en la zona
afectada y niveles sistémicos minimos. Ademas, no se requiere en general, la
administracién de antibidticos por via sistémica reduciéndose asi el personal
sanitario por enfermo y disminuyendo el tiempo de hospitalizacion.
Desgraciadamente este tipo de terapia presenta una serie de limitaciones e
inconvenientes. Estas incluyen: total inmovilizacién del paciente, la
introduccion de un material extrafio que puede desarrollar una reaccion
inflamatoria local y la posibilidad de reinfeccion y, por ultimo, es necesaria una
segunda intervencion para retirar el material ya que el PMMA no es
biodegradable ni bioabsorbible.

Por todo lo expuesto, en los ultimos afos se continua investigando
para conseguir un sistema que mantenga las ventajas de una administracion
local pero sin los inconvenientes que acabamos de describir. El objetivo
actual es conseguir un método que proporcione las concentraciones

adecuadas para erradicar la infeccion y que a la vez se degrade o se
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reabsorba y no sea necesario retirarlo una vez que se ha liberado la totalidad

de la dosis.

Terapia antiinfecciosa.

Llama la atencion la gran variedad de grupos de antibiéticos que han
sido empleados para el tratamiento de la osteomielitis. Variedad que también
se refleja en los estudios experimentales tanto in Vitro como in vivo que se
han publicado en la ultima década, proponiendo nuevos sistemas terapéuticos
para este tipo de infeccién, como se recoge en la tabla 1. Sin embargo, es sin
lugar a dudas la gentamicina el antibidtico mas ampliamente estudiado
probablemente debido a su amplio espectro y elevada toxicidad sistémica, lo
que lo hace un candidato atractivo para formularlo en sistemas de cesion in

situ, con el objetivo de aumentar su eficacia terapéutica y evitar su toxicidad.
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Grupo Antibiético Referencia
Tetraciclinas Tetraciclina Maze et al. (1995), Webber et al. (1998)
Cefoperazona Shinto et al. (1992)
Cefoperazona + Yagmurlu et al. (1999)
Sulbactam
Cefalosporinas
Cefuroxima Gracia et al. (1998)

Cefmetazol + sulfato

de Isepamicina

Kawanabe et al. (1998)

Aminoglucésidos

Kanamicina Wei G. et al. (1991)
Arbekacin Itokazu et al. (1997)

- Greene et al. (1998), Gracia et al.
Tobramicina

(1998), Scott et al. (1999)

Gentamicina

Shinto et al. (1992), Thoma et al. (1992),
Korkusuz et al. (1992), Laurencin et al.
(1993), Morales de Cano et al. (1995),
Thomazeau et al. (1996), Bohner et al.
(1997), Meyer et al. (1998), Seber et al.
(1998), Walenkamp et al. (1998),
Yaylaoglu et al. (1998), Lambotte et al.
(1998), Solberg et al. (1999), Sasaki e
Ishii (1999), Soriano y Evora (2000)

Fluorquinolonas

Ciprofloxacino

Ramchandani et al.
Kanellakopoulou et al. (1999)

(1998),

Ofloxacino

Nicolau et al. (1998), Habib et al. (1999),
Nie et al. (1998)

Glicopéptidos

Vancomicina

Atkins et al. (1998), Greene et al. (1998),
Ozaki et al. (1998), Gracia et al. (1998)

Otros

Sulperazona

Bleomicina

Yagmurlu et al. (1999)
Nakamura et al. (1995)

Tabla 1.- Antibidticos propuestos para el tratamiento de la osteomielitis.
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BIOMATERIALES

Como hemos comentado una infeccién ésea implica generalmente,
una pérdida de tejido, con lo que ademas de erradicar la infeccion, habra que
aportar material que sustituya al hueso desvitalizado.

Asi surgen los biomateriales, definidos desde 1991 en la Conferencia
de Consenso de Chester, como cualquier material empleado para sustituir o
reforzar la funcién de un tejido o de un érgano y que establece relaciones de
intercambio con los sistemas bioldgicos (Vallejo Galbete 2000).

En la convencién que la Sociedad de Investigaciones Ortopédicas
organiz6 en 1997 en la AAOS (American Academy of Orthopedics Surgeons)
que se celebré en San Francisco (California), se destacé el papel del acido
polilactico como biomaterial (Boyan et al., 1998). Desde entonces, su

presencia en Cirugia Ortopédica ha aumentado de forma notable.

Tipos y Caracteristicas

Los biomateriales son los materiales que han resultado mas
adecuados como matriz de sistemas de liberacion de antibidticos para
alcanzar y mantener concentraciones eficaces en el foco de infeccién y
promover una cierta osteoinduccion. Ademas, el material implantado debe
reunir ciertas condiciones mecanicas como la capacidad para soportar peso,
fuerzas de tension, flexion, etc., ser reabsorbible y degradarse en metabolitos
no toéxicos. En la actualidad no existe ningun material que posea todas las
caracteristicas optimas para las diferentes aplicaciones ortopédicas pero
como comentaremos, se han producido grandes avances en cuanto al
desarrollo de nuevos materiales.

Los biomateriales pueden ser divididos en (Vallejo Galbete, 2000):
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1.- Biolégicos:
e Injertos 6seos: - Autoinjertos
- Aloinjertos
- Xenoinjertos
e Cartilago articular y fibrocartilago meniscal

e Disco intervertebral, tendones y ligamentos

e Coral
2.- Artificiales:
e Metales: - Puros

- Aleaciones
e Polimeros
e Ceramicas: - Bioinertes
- Bioactivas

e Materiales carbonados

De todos ellos, el ideal seria el autoinjerto. Se han publicado algunos
trabajos en los que se emplean impregnados en gentamicina, para el relleno
de las cavidades Oseas y tratamiento de la osteomielitis (Chan et al., 1998).
No obstante, el uso sistematico de los autoinjertos implica una mayor
morbilidad, asi como un mayor riesgo de infecciones y dolor postoperatorio.
Ademas, la cantidad de hueso que se puede injertar es restringida y su
reabsorcion puede hacer necesario una nueva intervencién (Boyan et al.,
1998). También se han utilizado xenoinjertos impregnados en gentamicina,
con el mismo fin (Seber et al., 1998).

Sin embargo, los materiales mas utilizados como vehiculos de
antibiéticos para la liberacion controlada de los mismos en el lugar de la

infeccidon han sido, solos 0 combinados, las sales de calcio y los polimeros.
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e Sales de calcio

1.- Sales de calcio como sustitutos 6seos

El empleo de las sales de calcio, como sustituto 6seo, se basa en su
similitud estructural con la fase mineral del hueso. Su capacidad para inducir
la osteogénesis (Burstein et al., 1999) ha sido ampliamente estudiada in vivo,
incluso en areas extraesqueléticas (Yang et al., 1996).

El primer cirujano que empled yeso de Paris para rellenar cavidades
Oseas fue Dressmann (1892). En 1894, Stechow, utilizando la misma técnica
pero dejando integro el periostio, comprobd que se producia una reabsorcion
completa del yeso (sulfato calcico) (Peltier et al. 1957). Posteriormente,
Koffmann en 1925, publica un trabajo en el que recogia los resultados de
pacientes con osteomielitis de tibia y su evolucién favorable tras la limpieza
quirurgica de la cavidad y posterior relleno con yeso (Koffmann, 1925).

Treinta anos mas tarde, en 1956, Nikulin y Ljubovic, tras estudios
experimentales, afirman que el sulfato de calcio produce en el hueso
reacciones similares a las que se producen tras una fractura (Nikulin y
Ljbovic, 1956).

Por tanto, el empleo de sales calcicas para la reparacion ésea es una
técnica relativamente antigua. El uso de ceramicas para la regeneracion de
defectos 6seos se apoya en su similitud con el hueso. Los materiales mas
empleados han sido la hidroxiapatita, de coral, bovina o sintética y el fosfato
tricalcico. En el caso de la hidroxiapatita se han observado ciertas diferencias
segun su origen. Asi, Braye et al. (1996) han comprobado que cuando se
implanta hidroxiapatita sintética o de coral en fémur de ovejas, se produce un
intercambio i6nico con el tejido 6seo dando lugar a la integracién del implante;
sin embargo la velocidad de reabsocién del coral (5 meses) es mas rapida

que la de la hidroxiapatita sintética (9 meses). Por otro lado, Levai y Boisgard
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(1996) han demostrado que la hidroxiapatita bovina puede emplearse con
éxito como sustitutivo del injerto éseo en la cirugia de revision de artroplasia
total de cadera. Yang et al. (1996) emplean ceramica sintética de fosfato
calcico, constituida por una mezcla de fosfato tricalcico e hidroxiapatita y
estudian la diferente osteogénesis que induce este material en distintas
especies animales tras su implantacion en tejido subcutaneo y muscular.
Recientemente, Burstein et al. (1999) muestran la eficacia del cemento
de hidroxiapatita en la reconstruccién craneofacial secundaria. El estudio se
llevo a cabo en 61 pacientes, la mayoria de los cuales son nifios entre 2 y 18
afios y los autores indican que se produce una excelente retencion del
volumen del implante sin que se haya producido recurrencia del defecto
periférico después de tres anos de la implantacion. Sefialan que no se ha
producido ninguna evidencia de rechazo, concluyendo que el cemento de
hidroxiapatita es un biomaterial muy versatil y seguro, muy util para la
correccion de defectos secundarios del contorno craneofacial en nifios y

adultos.

2.- Sales de calcio como vehiculos de antibiéticos.

Como hemos comentado, el uso de sales calcicas para el relleno de
defectos 6seos se remonta a los anos veinte del siglo pasado, sin embargo su
utilizacién como soporte de antibidticos comienza en la década de los
cincuenta. En 1953, Kovacevic presenta tres casos de osteomielitis
hematdgena de tibia, que tras una diafisectomia, se les implanté unos
cilindros de yeso con penicilina y sulfamidas, comprobando que se revertia el
proceso séptico, y se producia una restitucion completa del hueso (Kovacevic,
1953).

En 1983, se considera que la gentamicina es el mejor antibiético para
mezclar con el yeso, al no alterarse sus propiedades (Varlet y Dauchy, 1983).

Sin embargo, no fue hasta la década de los noventa cuando se empieza a
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estudiar in vitro e in vivo y comprobar la capacidad de las sales de calcio
como transportadoras de antibidticos y a la vez, sustitutas del tejido dseo.

Thoma et al. (1992) elaboran implantes de fosfato tricalcico con una
cierta proporcion de palmitoilestearilglicerilo (Precirol®) y gentamicina como
sistemas de administracién in situ. Estos implantes fueron evaluados in vivo e
in vitro, estudiando la liberacion del antibiético, la biocompatibilidad, asi como
la influencia de la porosidad en la velocidad de liberacion y la reaccion
histologica en tejido 6seo de ratas y conejos. Los autores concluyen que la
velocidad de cesién de gentamicina depende conjuntamente de las
caracteristicas de la matriz hidrofilica de ceramica, que vienen dadas por el
tamano y estructura de los poros, y por la cantidad de excipiente incorporado
en la matriz. La cesion in vivo, determinada a través de los niveles de
antibiético en orina de ratas, fue mas lenta que in vitro; si bien ocurre lo
contrario en conejos, atribuyendo estas diferencias a distintos flujos
sanguineos segun la especie animal. Histolégicamente los implantes son bien
tolerados y se comprueba que la degradacion de los mismos se retrasa con la
presencia de Precirol® en la formulacion debido a una disminucion del
volumen libre de los poros.

Se ha estudiado también, in vivo e in vitro, la liberacion de antibidticos
(gentamicina y vancomicina) desde sistemas elaborados con ceramica
macroporosa de fosfato tricalcico, y su relacioén con la porosidad (20 y 40%) y
la geometria del implante, esférica o paralepipeda (Thomazeau y Langlais,
1996). Estos autores incorporan el antibidtico por inmersién en una disolucién
del mismo y observan que tanto la tasa de incorporacion, como los perfiles de
cesion in vitro e in vivo dependen no sélo de la forma geométrica sino también
de la porosidad del sistema. La incorporacion aumenta directamente con la
porosidad mientras que la velocidad de cesidén es inversamente proporcional

a este parametro. Estos resultados indicaron que es necesario una porosidad
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minima para que el antibidtico penetre en el implante pues si ésta no es
suficiente el antibidtico queda solamente adsorbido en su superficie siendo
rapidamente cedido al medio. Aunque el sistema que resulté mas eficaz fue el
paralelepipedo con una porosidad del 40%, los autores indican que, quizas,
en clinica sea mas util la forma esférica.

Posteriormente este mismo grupo (Lambotte et al., 1998) valoran las
esferas de tricalcico con gentamicina (3-4 mm y 45% de porosidad) en una
osteomielitis provocada en la metéfisis superior de la tibia de conejos,
obteniendo la liberacion total del antibidtico al segundo dia aunque el
antibiético permanece en el compartimento intradseo durante diez dias.

Paralelelamente se han estudiado otros fosfatos, como hidroxiapatita.
Asi, Shinto et al. (1992) estudian el comportamiento de bloques de ceramica
de hidroxiapatita calcica, como sistema de liberacién controlada de
antibioticos, en concreto de sulfato de gentamicina, cefoperazona sddica y
flomoxef soédico. Preparan bloques de hidroxiapatita con una porosidad del
30-40% (microporos de 40 a 150 um) y en un reservorio central se deposita el
antibiético en polvo. Los estudios in vitro mostraron un perfil de cesion
caracterizado por una liberacion inicial elevada seguida de una segunda fase
mas lenta para los tres antibidticos. Los ensayos in vivo fueron llevados a
cabo con los cilindros de gentamicina, pues es éste el antibidtico que
presentd una liberacién mas prolongada in vitro. El perfil de cesion in vivo es
similar al in vitro si bien hay que indicar, que en los ensayos in vitro la dosis
de gentamicina fue de 75 mg mientras que los bloques implantados en tibia
de rata fueron de 5 mg y precisamente el contenido de farmaco es uno de los
factores que podrian controlar la cesion desde este tipo de sistemas. De
cualquier forma los niveles detectados en hueso fueron superiores a las
concentraciones minimas inhibitorias para S. aureus durante

aproximadamente 90 dias. Los estudios histologicos indicaron que la



Introduccioén 15

regeneracion 0sea se acelera debido a la ocupacion de los poros del implante
por tejido éseo.

Korkusuz et al. (1993), realizan un estudio similar y también
encuentran una respuesta terapéutica eficaz tanto desde el punto de vista
radiolégico, como histopatoldgico y antiinfeccioso.

Sistemas similares, bloques de hidroxiapatita cargados con un
aminoglucésido (arbekacina) por un método de centrifugacion, fueron
valorados en osteomielitis experimentales producidas en tibia de ratas
(Itokazu et al., 1997). Los resultados indicaron una evolucion radioldgica e
histologica satisfactoria y, con respecto a la infeccién, también se aprecié que
el grupo tratado con los implantes de arbekacina presentaba menores niveles
de bacterias que los tratados con antibidtico via subcutanea. Aunque estos
autores no determinaron las concentraciones de antiinfeccioso en el foco de
infeccién, con lo que no se puede establecer una relacion entre eficacia y
concentracion en el hueso, si sefialan que los niveles en suero son bajos sin
riesgo de efectos secundarios.

Estos implantes fueron empleados posteriormente (ltokazu et al.,
1998) en quince pacientes con osteomielitis, en combinacion con
antibioterapia  intravenosa. @ Todos los  pacientes  evolucionaron
satisfactoriamente, excepto uno de ellos, en un periodo que varié entre 13 y
71 meses.

Dentro de este grupo de estudios con hidroxiapatita comentaremos el
trabajo realizado por Yaylaoglu et al. (1999) en el que emplean membranas o
peliculas constituidas por mezclas de fosfato calcico con gelatina, intentando
imitar la composicion del tejido 6seo. El sistema comprende una fase organica
(gelatina) y una fase mineral, un fosfato calcico tipo hidroxiapatita, con una
cierta dosis de gentamicina. La cinética de cesién de la gentamicina tanto in
vitro como in vivo, se caracteriza por una liberacion rapida inicial seguida de

una cinética de orden uno, si bien la cesién in vivo presenta una velocidad
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mas elevada que in vitro. Los autores sefialan que estas diferencias podrian
ser debidas a una mas intensa degradacion in vivo. Estos implantes ademas,
permiten la formacién de hueso nuevo ya que histolégicamente observan la
penetracion de tejido conectivo en la matriz; indican también que se aprecia
una moderada reaccidn a cuerpo extrafo, particularmente a la gelatina.

La eficacia de implantes de hidroxiapatita impregnados en antibiético
ha sido también probada para el tratamiento de osteomielitis crénicas en
humanos, demostrandose la erradicacion de la infeccion asi como la
incorporacion total del implante, comprobado radiolégicamente (Yamashita et
al., 1998).

La hidroxiapatita como soporte de antibidticos también ha sido
estudiada en pasta para rellenar la cavidad 6sea y erradicar la infeccion 6sea
(Martins et al., 1998, Solberg et al., 1999). Los resultados obtenidos para el
tratamiento de osteomielitis provocadas en animales de experimentacién,
fueron similares en el grupo de animales tratados con la pasta y los tratados
con las perlas de PMMA si bien, hay que tener en cuenta, que en este ultimo
caso es necesario retirar el sistema una vez liberada la dosis que contiene
(Solberg et al., 1999).

Otra de las ceramicas que se ha investigado es el sulfato de calcio; sin
embargo, hemos de senalar el reducido numero de articulos publicados con
este material. El sulfato de calcio se ha empleado como sustitutivo 6seo en
cirugia oral durante mas de 30 afos, pero en cirugia ortopédica fue
reintroducido en 1996 y solo existe un numero limitado de estudios preclinicos
sobre su forma de actuacion en el hueso. Esta escasez de estudios se refleja
también en el uso de este material como posible portador de antibidticos.
Algunos autores han utilizado el sulfato calcico para la preparacién de
implantes con gentamicina, estudiando, en animales de experimentacion
(conejos), los siguientes parametros: controles bioquimicos, radiogréaficos e

histolégicos (Morales de Cano et al., 1995), hasta la reabsorcién completa del
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implante y regeneracion 6sea de la cavidad. Sin embargo, no se determinan
los niveles de antibidtico en hueso a lo largo del ensayo; no se estudia por
tanto, si este sistema puede ser eficaz para el tratamiento de la infeccién
osea.

Con lo expuesto anteriormente queda claro que es en la ultima década
cuando mas se ha trabajado en la utilizaciéon de las sales de calcio para que
actuen como transportadoras de antibidticos, asi como sustitutas del tejido
0seo. Pero ademas de la biocompatibilidad, biodegradabilidad y capacidad
para iniciar o estimular la osteogénesis (Yaylaoglu et al. 1998), el biomaterial
ideal para sustituir al hueso deberia tener unas propiedades mecanicas
similar a él.

Si bien una serie de materiales, como polimeros, ceramicas e incluso
metales, reunen propiedades mecanicas parecidas al hueso, sélo un pequefio
grupo consigue ademas, ser biocompatible y biodegradable. Este pequefio
grupo esta constituido por biopolimeros, como la gelatina y el colageno,
algunos polimeros sintéticos, como el polilactico, poliglicdlico y sus

copolimeros, y minerales.

¢ Polimeros
Con respecto a los polimeros sintéticos, son dos de sus propiedades
las que les hacen ser utiles como sustitutos 6seos y transportadores de
antibidticos:
a) Su biodegradabilidad, por medios enzimaticos o celulares, asi
como por hidrélisis quimica.

b) Su gran versatilidad en su estructura y composicion.
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1.- Polimeros como sustitutivos 6seos

En este campo se han empleado tanto polimeros naturales como
polimeros sintéticos; dentro de los primeros el mas empleado ha sido el
colageno, sin embargo nosotros nos centraremos en los polimeros sintéticos.

Los polimeros sintéticos que mas se han estudiado para la
regeneracion 6sea son los poli (alfa-hidroxiésteres) como el acido poli-L-
lactico (PLLA), el acido poli-D-L-lactico (PLA), el acido poliglicélico (PGA), asi
como sus copolimeros poli-L-lactico-coglicdlico (L-PLGA) y el poli-D-L-lactico-
coglicdlico (PLGA), todos aprobados por la FDA (Boyan et al., 1998) para
multiples usos.

Otros polimeros que también se han estudiado en este sentido son
los copolimeros del 6xido de polietileno/tereftalato de polibutileno (PEO/PBT)
y de polidioxanona con glicolida. Los primeros se han empleado para la
elaboracion de implantes porosos cilindricos, observando que a las tres, seis,
nueve, doce y veinticuatro semanas, tras su implantacion en fémur de cabras,
se produce un cierto crecimiento de tejido 6seo, que se inicia en los poros del
implante (Radder et al., 1996).

Paralelamente, Bennet et al. (1996) desarrollaron un sistema que
consiste en un copolimero de polidioxanona- co-glicolida que se endurece in
situ por la adicion de un catalizador y ademas, durante la reaccion de
polimerizacion se desprende diéxido de carbono que da lugar a la formacion
de una estructura porosa. Los resultados indican que este material crea una
interfaz perfecta con el hueso y que permite el crecimiento de éste en su
interior.

Centrandonos en los poli (alfa-hidroxiésteres), hemos de indicar que
se ha demostrado tanto in vitro como in vivo su biocompatibilidad y su cierta
capacidad osteoinductiva. Son numerosos los trabajos de investigacion

orientados a estudiar la capacidad de estos polimeros para estimular la
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formacion ésea cuando se emplean como material de relleno en distintos
defectos 6seos.

Citaremos en primer lugar, el trabajo realizado por Vasenius et al.
(1990) orientado fundamentalmente a la evaluacién de la biocompatibilidad y
velocidad de reabsorcion de finos cilindros o agujas de PGA, material
rapidamente degradado, recubiertos con otros polimeros con el fin de retrasar
su biodegradacion. Las agujas de PGA recubiertas con n-butil-2-cianoacrilato,
polidioxanona (PDS), poli-beta-hidroxibutirato (PHBA) y acido poli (L-lactico)
(PLLA) se ensayan para la fijacion de osteotomias en el tercio distal del fémur
de conejos, no presentandose ningun problema de consolidacion cuando se
utilizan las agujas recubiertas de PLLA y PDS.

Entre los estudios orientados a probar la capacidad de osteogénesis
de estos materiales, destacamos la publicacion de Freed et al. (1993) que
cultivan condrocitos sobre soportes de PLLA y PGA observando un aumento
de las produccion celular en ambos casos. Estos condrocitos cultivados in
vitro, sobre el soporte de polimero, son implantados subcutaneamente en
ratones observandose la formacién de neocartilagos. Estos autores, sefalan
que tanto la porosidad como la geometria del soporte son factores a tener en
cuenta para la optimizacién de su capacidad osteoinductiva. Chu et al. (1995)
también emplean estos polimeros como soporte de células 6seas que
posteriormente son utilizados como relleno de defectos osteocondriales
practicados en fémur de conejos, observando también crecimiento de tejido
cartilaginoso reparador. Por otro lado, con el fin de buscar el fundamento de
esta capacidad osteoregeneradora que presentan estos polimeros, Otto et al.
(1996) observan que en cultivos celulares 6seos en contacto con hilos de
PLLA, la proliferacion y diferenciacién de células ésea in vitro puede ser
modulada por la presencia del polimero, dependiendo de su grado de
diferenciacion, lo que apoya el uso de estos materiales como inductores de la

formacion de hueso nuevo in vivo.
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Asi mismo se han utilizado hilos de PLGA para rellenar defectos
corticales en la tibia de conejos, obteniéndose una respuesta que
fundamentalmente consistia en una neoformacién vascular y crecimiento
6seo (Winet et al., 1995). Entre otros sistemas elaborados con estos
polimeros biodegradables tenemos membranas de PGA fabricadas por
compresion rapida a elevada temperatura, que han sido disefiadas para el
tratamiento de lesiones corticales dseas (Ashammakhi et al., 1995). Los
estudios se llevaron a cabo colocando las membranas alrededor de la diafisis
femoral bien en el periostio o directamente en el hueso de ratas tras reseccion
del periostio. Los resultados indicaron que las membranas fueron bien
toleradas por la corteza 6sea y estimulan la formacion de hueso nuevo siendo
totalmente reabsorbidas en 30 semanas, independientemente de su
colocacion en periostio o en el hueso.

También se han estudiado implantes cilindricos de PLGA de distinta
composicion (Garcia et al., 1996); el objetivo de este trabajo fue el
seguimiento de la biodegradacién y sustitucion por tejido éseo de los sistemas
implantados en hueso de ratas adultas. Los resultados mostraron una
formacion osteoide alrededor del implante, que va ocupando el espacio que
se forma como consecuencia de la degradacion del polimero y posteriormente
se transforma en hueso maduro normal.

Como vemos, son varias las estructuras geométricas que se han
empleado para inducir la reparacion 6sea con polilactico y sus copolimeros.
Thomson et al. (1995) emplean PLGA 50:50 para elaborar una espuma que
actua como soporte para inducir el crecimiento celular. La espuma consiste
en una matriz de PLGA conteniendo microesferas de gelatina cuya proporcion
determina la porosidad del material. Se estudia el comportamiento de este
sistema tanto in vivo como in vitro y los resultados pusieron de manifiesto que

sus propiedades mecanicas dependen del peso molecular y degradacion del
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polimero utilizado y de la porosidad del sistema, indicando que el PLGA 50:50
empleado no es un material adecuado como sustitutivo trabecular éseo.

Las propiedades mecanicas del PLA se han aprovechado para la
fabricacion de placas y tornillos, para su utilizaciéon en el tratamiento de
fracturas (Losken et al. 1994). Ello supone grandes ventajas sobre los mismos
implantes fabricados con metales, pues proporcionan la misma rigidez en la
fijacion durante el tiempo necesario para la consolidacion ésea y, al ser
biodegradables, no precisan una segunda intervencién para su extraccion. El
uso de agujas de acido polilactico en Cirugia Ortopédica es frecuente. Estas
agujas de polilactico se han utilizado para fijaciones de artrodesis
metacarpofalangicas del primer dedo de la mano (Voche et al., 1995),
demostrandose que la reabsorciéon del polimero se inicia a las cuatro
semanas de su colocacién, y que su degradacion puede prolongarse hasta
tres afnos. Asi, se han empleado agujas y tornillos de PGA para el tratamiento
quirurgico de fracturas de tobillo (Springer et al., 1998). Igualmente, se utilizan
tornillos interferenciales de PLA para la reconstruccion del ligamento cruzado
anterior, con tendon patelar, obteniéndose los mismos resultados que con los
tornillos metalicos (Abate et al., 1998).

También con un copolimero PLGA (85:15), se han fabricado anclajes
para la sutura del manguito de los rotadores, en perros, obteniéndose
neoformacion 6sea rodeando al implante a las seis semanas de su
colocacion, con una minima respuesta inflamatoria (Balch et al., 1999). Con el
mismo propésito, se utilizan botones de PLLA para la reparacién quirurgica de
las inestabilidades glenohumerales, obteniéndose una aceptable fijaciéon sin
recidiva de la lesion (Yoneda et al., 1996).

Por ultimo, hemos de indicar que estos materiales se han estudiado
también como vehiculos para proporcionar proteinas morfogenéticas 6seas
(BMPs) en defectos 6seos importantes. La capacidad osteoinductiva de estos

polimeros se potencia con esta asociacion. Asi, se han empleado implantes
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microporosos de PLGA 50:50 como sistemas de liberacion de BMPs en
retardos de consolidacion 6 pseudoartrosis de fracturas (Agrawal et al., 1995).
También se han estudiado discos de PLGA conteniendo BMPs para la
reconstruccion de defectos practicados en craneos de ratas, observando
radiologica e histolégicamente su evolucién, obteniéndose una completa
reparacion del defecto en cuatro semanas (Miki e Imai, 1996). En la
actualidad, esta es una linea de investigacion que avanza rapidamente debido
fundamentalmente a que se ha conseguido aislar y purificar las distintas
BMPs asi como su obtencion por sintesis recombinante (Lee et al., 1994,
Zegzula et al., 1997, Geesink et al., 1999).

Parece pues que el uso de polimeros como sustitutos del tejido 6seo e
inductores de la osteogénesis esta lo suficientemente probado, asi como su
biodegradacién en metabolitos no téxicos. Debido precisamente a estas
propiedades han sido considerados como materiales potencialmente 6ptimos

para la elaboracién de sistemas de cesion de farmacos en hueso.

2.- Polimeros como vehiculos de antibiéticos

El uso de materiales biodegradables presenta grandes ventajas, con
respecto a otros tipos de soportes, fundamentalmente por las siguientes
razones (Calhoun y Mader, 1997):

- Proporcionan concentraciones bactericidas del antibidtico
durante el tiempo necesario para tratar la infeccion 6sea.

- La gran variabilidad en la cinética de biodegradacion,
dependiendo del tipo y caracteristicas del polimero (desde
unas pocas horas hasta afios), puede ser util para el
tratamiento de diferentes tipos de infecciones.

- No es necesario una segunda intervencion para extraer el

material implantado.
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- El largo periodo de biodegradacién permite que a medida que
se degrada el polimero, el tejido 6seo vaya invadiendo el

espacio libre y se rellene el defecto con nueva formacion ésea.

Polilactico y sus copolimeros

Por los motivos comentados anteriormente, el PLA y sus copolimeros
se han utilizado ampliamente para la elaboracion de sistemas de cesion de
gran variedad de antibiéticos para el tratamiento de infecciones éseas. Uno
de los primeros trabajos publicados con este fin fue el de Wei et al. (1991)
que elaboran implantes de PLA con dideoxikanamicina B para ser
implantados en fémur de conejos. Las concentraciones de antibiotico en
cortical, en esponjosa y en médula 6sea son superiores a las minimas
inhibitorias para los microorganismos que mas frecuentemente producen
infecciones oOsea. Ademas, los autores senalan que el material es
osteocompatible y al cabo de 9 semanas practicamente ha desaparecido.

Perteneciente también al grupo de aminoglucésidos, uno de los
antibioticos sobre el que mas se ha investigado para el tratamiento de
osteomielitis es la gentamicina. Si bien, las publicaciones con polimeros
biodegradables in vivo son mucho mas escasas que con ceramicas. Uno de
estos trabajos se realiza en perros a los que se les ha producido una infeccion
por S.aureus en la tibia para evaluar la eficacia de implantes de PLGA con
gentamicina frente a la administraciéon parenteral y a los implantes de
polimetilmetacrilato (PMMA). Los autores concluyen que los implantes de
PLGA son mas eficaces, si bien no hay diferencias significativas con el grupo
de animales tratados con PMMA-gentamicina (Garvin et al., 1994).

Dentro de los trabajos in vivo, comentaremos también el realizado por
Schmidt et al. (1995), que elaboran dos tipos de implantes por compresion,
unos con L-PLA y otros con mezcla de PLGA vy dI-PLA, conteniendo un 10%

de gentamicina. Los ensayos de cesion in vitro se comparan con las perlas de
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PMMA comerciales y las formulaciones de polimero elaboradas son
ensayadas también in vivo para demostrar su biocompatibilidad en tejido
subcutaneo. Los autores concluyen que estos sistemas son unos buenos
candidatos para la administracion de antibiéticos in situ en infecciones 6seas.

Se ha comparado también, la cinética de cesién in vitro de
gentamicina desde perlas biodegradables elaboradas con microesferas de
PLA, con respecto a las perlas de PMMA con el mismo antibiotico. Las
microesferas son preparadas empleando el método de fluidos supercriticos,
que es la novedad de este estudio. El porcentaje maximo de gentamicina
cedido desde las perlas de PMMA fue de un 10% en 8 semanas, no
lograndose la liberacion completa del farmaco, mientras que las de PLA-
gentamicina liberan un 60% de la dosis en 4 meses. Los autores concluyen
que las perlas de PLA son mejores que las de PMMA y podrian emplearse
como sistemas de cesién de antibidticos para el tratamiento de la osteomielitis
ya que presentan una cinética de cesién mas adecuada, son biodegradables,
soportan bien la esterilizacion por gases, pueden emplearse para un amplio
numero de antibidticos y pueden manipularse sin desintegrarse (Meyer et al.,
1998). Soriano y Evora (2000) también comparan la cinética de cesién in vitro
de gentamicina desde implantes elaborados con mezclas de fosfatos calcicos
y PLA, recubiertos con polimeros (PLA y PLGA), frente a las perlas de PMMA.
Los resultados pusieron de manifiesto la importancia de la porosidad del
sistema, y de la cinética de degradacion de los polimeros, sobre la velocidad
de cesidn del antibidtico, consiguiendo cinéticas proximas a la éptima con
implantes recubiertos con PLA de alto peso molecular. La cesion de
gentamicina desde estos implantes recubiertos se puede prolongar mas de 8
semanas, mientras que la dosis total de antibiético contenida en las perlas de
PMMA fue liberada totalmente en dos semanas, resultados que, como vemos,

no coinciden con los aportados por Meyer et al. (1998).
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Recientemente se han estudiado implantes que consisten en un
bloque de fosfato calcico que lleva embutido en su interior otro bloque
constituido por L-PLA de 100 kD, fosfato calcico y gentamicina (Sasaki e Ishii,
1999). Los autores justifican la presencia exterior de fosfato calcico como un
material con mejores propiedades osteoinductores que el PLA y sus
copolimeros. Las dosis de gentamicina cedidas in vitro e in vivo resultaron
eficaces para prevenir el desarrollo de osteomielitis € inducir la formacién de
hueso en un modelo experimental desarrollado en conejos.

Uno de los grupos de antibiéticos mas ampliamente estudiados como
posibles candidatos para el tratamiento de osteomielitis incorporados en
matrices de polimeros biodegradables son las fluorquinolonas. Implantes
elaborados con PGA como vehiculos de ciprofloxacino fueron estudiados in
vivo para comprobar la penetracién del antibidtico en hueso, tras su insercion
en el tercio proximal del fémur de conejos. Los resultados indican que los
niveles iniciales son muy elevados, lo que significa una liberaciéon importante
de antibidtico, seguida de una cesion mas lenta que permite mantener niveles
de ciprofloxacino por encima de las concentracion minima inhibitoria para el
S. aureus durante la primera semana a lo largo de la zona que se encuentra a
30 mm del implante. Los autores concluyen que se obtiene una buena
penetracién del farmaco y que los niveles de antibidtico pueden ser
suficientes para erradicar una infeccion (Overbeck et al., 1995).

Posteriormente, Ramchandani y Robinson (1998) elaboran implantes
por compresion de microesferas de PLGA con ciprofloxacino preparadas por
2 métodos distintos (con y sin disolventes organicos) y caracterizan la cesién
del antibidtico in vitro, indicando que la cesion es bifasica y mas lenta con las
microesferas elaboradas sin disolvente organico. Los implantes elaborados
con estas microesferas son ensayados in vivo, también en fémur de conejos,
y encuentran que se mantienen concentraciones superiores a las minimas

inhibitorias durante un periodo de seis semanas a lo largo de 70 mm.
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Otro antibiético, de este mismo grupo, que ha sido ensayado para
comprobar su eficacia en infecciones 6seas es el ofloxacino incluido en una
matriz de PLGA. En concreto, se llevd a cabo un estudio in vivo para valorar
su eficacia en osteomielitis inducidas por Pseudomonas aeruginosa en el
fémur de conejos, a los que se les hizo un seguimiento radiolégico y estudio
histopatoldgico, sugiriéndose que dicho polimero es un excelente vehiculo
para obtener concentraciones altas de antibidtico en el lugar de infeccion.
Segun sefialan los autores, los resultados obtenidos fueron significativamente
mejores que con el tratamiento antiinfeccioso por via sistémica (Nie et al.,
1998). Este mismo grupo de investigacion (Nicolau et al., 1998) demuestra
también la capacidad preventiva de estos implantes frente a la osteomielitis
hematogena inducida en conejos.

Recientemente Habib et al. (1999) llevan a cabo el desarrollo y
caracterizacion de microesferas de PLGA conteniendo ofloxacino, elaboradas
por la técnica de emulsion-evaporacién del disolvente. Estos autores estudian
la influencia de ciertas variables tecnolégicas (volumen de fases,
concentracién de alcohol polivinilico y viscosidad de la fase interna) sobre la
eficacia de encapsulacion y la cinética de cesion del antibidtico in vitro. El
rendimiento de encapsulacion se encuentra afectado por el volumen de fase
interna mientras que la concentracién de PVA no altera este parametro; sin
embargo, la cinética de cesion puede verse modificada por cualquiera de las
variables estudiadas. Los autores concluyen que se pueden conseguir
distintas cinéticas de cesion del ofloxacino variando los parametros
tecnoldgicos y que por lo tanto este tipo de sistemas puede ser adecuado
para el tratamiento de infecciones 6seas.

Otro sistema disefado como vehiculo de fluorquinolonas es el
propuesto por Kanellakopoulou et al. (1999), que consiste en la preparacion
de implantes de L-PLA de 2kD y dI-PLA de 26 y 100 kD con ciprofloxacino o

perfloxacino mezclando polimero y antibidtico a alta temperatura y posterior



Introduccioén 27

enfriamiento. Se estudia la cesién de estos antibiéticos in vitro asi como la
degradacion de los polimeros. Los autores sefalan que las concentraciones
alcanzadas en el medio de cesién son superiores a las minimas inhibitorias
para los microorganismos mas frecuentemente causantes de infecciones
Oseas; si bien indican que los implantes de dI-PLA, de mayor peso molecular,
pueden ser mas convenientes para ensayarlos in vivo, pues tanto la cesion
como la degradacion de los polimeros es mas lenta y cabe esperar que
ambos procesos sean mas rapidos in vivo.

Terminaremos este apartado comentando los resultados obtenidos por
algunos autores con otros grupos de antibidticos. Asi la tetraciclina,
incorporada en finas peliculas de PLGA, ha sido empleada para el tratamiento
de la enfermedad periodontal; su aplicacion en humanos proporciona
concentraciones terapéuticas en el foco de infeccién a lo largo de 10 dias
(Maze et al.,1995)

La bleomicina, antibiético anticancerigeno, también ha sido formulada
en matrices de PLA de diferente peso molecular o mezclas de polimeros de
distinto peso molecular. La cinética de cesion in vitro se caracteriza por una
cesion inicial adecuada, de aproximadamente menos de un 5% de la dosis en
los tres primeros dias que continua a lo largo de tres a seis semanas segun la
composicion del sistema (Nakamura et al., 1995).

La eficacia de implantes de PLA (2kD, 5%) y PLGA (70:30, 95%) con
Vancomicina para el tratamiento de osteomielitis provocada con
Staphylococcus aureus en tibia de conejos, fue evaluada in vitro e in vivo. Los
autores caracterizan la cinética de cesion in vitro mientras que in vivo valoran
la evolucion de la infeccion provocada dividiendo los animales en diferentes
grupos segun el tratamiento que recibian. Se comprob6 que en el grupo de
animales que fueron tratados con desbridamiento quirdrgico e implantes con

antibidtico, la disminucion del numero de colonias fue significativamente
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mayor que en los grupos no tratados o tratados mediante terapias

antiinfecciosas convencionales (Calhoun y Mader, 1997).

Otros polimeros empleados como vehiculos de antibiéticos

La gentamicina ha sido también empleada en implantes elaborados
con polianhidridas (bis-carboxifenoxipropano y acido sebaico 50:50) como
sistemas de cesidn del antibiético en hueso infectado (Laurencin et al., 1993).
El estudio se lleva a cabo en ratas a las que se les ha provocado una
infeccién en tibia con S.aureus y se compara la eficacia de polianhidrida-
gentamicina frente a implantes de PMMA-gentamicina e implantes blancos de
ambos polimeros. Los resultados mostraron una reduccion del numero de
colonias significativamente mayor con polianhidrida-gentamicina, pero
persiste un cierto numero de colonias tras tres semanas de la implantacion.
Los autores indican que, para optimizar la eficacia de este sistema, es
necesario optimizar la carga de gentamicina y caracterizar la cinética de
cesioén y de degradacion del polimero.

Un tipo de polimero que recientemente se ha presentado, como
alternativa al polilactico y sus copolimeros, son los polihidroxialkanoatos
(Yagmurlu et al., 1999) para la preparacion de sistemas de cesion de
antibioticos in situ. En concreto, implantes de polihidroxibutirato-co-
hidroxivalerato (PHBV) conteniendo sulbactam-cefoperazona (Sulperazona)
para el tratamiento de osteomielitis. Estos sistemas resultaron eficaces para
tratar la infeccion provocada con S. aureus en tibia de conejos
comprobandose que a las 4 semanas no se detectan colonias de bacterias
en ningun animal. Ademas, demuestran que el material es totalmente
biocompatible e incluso sehalan que es un material mas adecuado que el
PLGA.
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OBJETIVOS

Como se desprende de los comentarios previos, algunas de las
publicaciones se centran fundamentalmente en la evaluacion de estos
sistemas directamente in vivo, sin un previo analisis de las variables que van
a condicionar la cinética de cesion del antibidtico y por tanto, la eficacia
terapéutica del sistema. De hecho son sélo unas pocas publicaciones mas
recientes las que estan orientadas a la caracterizacion in vitro de los sistemas

pero carecen de su valoracion in vivo.

Nuestro objetivo es la elaboracién de un sistema biodegradable y
osteointegrable de cesién sostenida de gentamicina para el tratamiento de la
osteomielitis, con el doble propdsito de reemplazar el tejido 6seo resecado y
proporcionar niveles adecuados del antibidtico para erradicar la infeccion.

Las etapas a cubrir son:
12.- Elaboracién de implantes de gentamicina a partir de mezcla de fosfatos y
PLA:

a) Caracterizacion in vitro

b) Caracterizacién tras su insercion en fémur de rata

c) Estudio de la correlacion in vitro — in vivo.

22 - Adaptacion de los implantes para su administraciéon en conejos:
a) Caracterizacion in vitro y seleccion de la formulacion para ser
ensayada in vivo.
b) Caracterizacion tras su insercion en fémur de conejo

c) Estudio de la correlacion in vitro — in vivo.
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MATERIALES

Los productos utilizados en la elaboracion de los implantes fueron:
hidroxiapatita, Cas(PQO,4);OH (HAP), fosfato tricalcico, Cas(PO,), (FTC) cedido
gratuitamente por Traiber S.A., polimeros biodegradables, acido DL-polilactico
(DL-PLA-30, Resomer® R203), acido DL-polilactico (DL-PLA-200, Resomer®
R207) y acido poli-DL-lactico-co-glicélico (PLGA, Resomer® RG506) de
Boehringer Ingelheim KG y sulfato de gentamicina (SG) donado gratuitamente

por Laboratorios Normon S.A.

CARACTERIZACION DE MATERIAS PRIMAS

Analisis granulométrico de los fosfatos

El diametro medio y la distribucion de tamafo de los fosfatos
empleados en la elaboracién de los implante, HAP y FTC, se realiz6 por
difracciéon de luz laser utilizando un equipo Coulter®- LS 100. Se prepara para
ello una suspensién diluida del polvo en agua destilada conteniendo Tween-
80 al 0,001% y después de sonicar en un bafo de ultrasonidos durante 1
minuto para favorecer la desagregacién del mismo se realiza la medida. El
tiempo de analisis fue de 90 segundos y el aparato se calibra con
microparticulas de 500 um. Los resultados son expresados en diametro medio

en volumen.

Caracterizacién de los polimeros

a) Determinacién de su peso molecular medio y polidispersividad:

Los polimeros empleados en la elaboracion de los implantes fueron
suministrados por Boehringer Ingelheim: acido DL-polilactico (Resomer®

R203), &cido DL-polilactico (Resomer® R207) y acido poli-DL-lactico-co-
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glicélico (Resomer® RG506) con una viscosidad intrinseca declarada de 0,3,
1,5 y 0,8 dl/g respectivamente. Antes de su utilizacidon se analizaron por la
técnica de cromatografia de permeacion en gel (GPC) relativa a patrones de
poliestireno monodispersos, de acuerdo con el método que se detalla a
continuacion y se determinaron sus pesos moleculares medios en peso (Mw)
y en numero (Mn), asi como la polidispersividad (pd) que nos da una medida
de la dispersion de la curva de distribucion.

La GPC se llevd a cabo utilizando un equipo Waters compuesto por:
una bomba Model 510, inyector manual (Rheodyne®), refractémetro
diferencial Model 410 que permite el control interno y externo de la
temperatura, horno calefactor para el control de la temperatura de las cuatro
columnas (Ultrastyragel®) colocadas en serie y con tamafio de poro de 10?,
10°, 10* y 10° A, respectivamente. La adquisicién y el andlisis de datos se
realizaron con el programa Maxima 820, v. 3.30.

Las condiciones cromatograficas empleadas fueron:
- Columnas: Ultrastyragel
- Temperatura: 31 °C (detector y columnas)
- Fase movil: tetrahidrofurano (THF, Merck), filtrado (filtros Millipore FH
con tamano de poro de 0,5 um) y desgasificado
- Flujo: 0,9 ml/min
- Tiempo de analisis: 50 min.
- Volumen de inyeccién: 25 ul (patrones y muestras)
- Concentracion: 0,04% (p/v) patrones y 0,5% (p/v) muestras a analizar
en THF.
Para calibrar el sistema se emplearon patrones monodispersos de
poliestireno con pesos moleculares de: 2.800, 10.300, 102.000, 190.000,
355.000 y 710.000 (Tokio Soda Ltd).
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b) Determinacion de la temperatura de transicion vitrea (Tq):

Los polimeros fueron analizados mediante calorimetria diferencial de
barrido (DSC) para su caracterizacion térmica. Se obtuvieron los
termogramas correspondientes depositando las muestras (polvo) en capsulas
de alumina. El equipo empleado fue un calorimetro diferencial de barrido
Mettler (DSC 821° Mettler Toledo). Las medidas se realizaron en atmoésfera
de nitrégeno, empleando una capsula vacia de referencia.

Las condiciones del analisis fueron:

Temperatura inicial: 30°C
Temperatura final: 200°C

Velocidad de calentamiento: 10°C/min
Caudal de nitrégeno: 100 ml/min
Resolucion: < 7u W

c) Estructura cristalina:

Las muestras de fosfatos y polimeros fueron analizadas por difraccién de
rayos X a temperatura ambiente con un difractobmetro de polvo (Philips
XPER'T), equipado con un monocromador secundario y utilizando la radiacion
Ka del Cu (A = 1,5418 A). El intervalo angular fue 5° < 20 < 80°, utilizando un

tamafo de paso de 0,04° y un tiempo por paso de 0,5 s.

PREPARACION DE LOS IMPLANTES
Los implantes fueron preparados por compresion de un granulado
siguiendo el método que se describe a continuacion (Soriano y Evora, 2000).
e Preparacion del granulado: para la obtencion del granulado, se elabora en
primer lugar una emulsion homogeneizando una disolucion acuosa de SG
con una disolucion del polimero en diclorometano (DCM). La emulsion se
prepara con un sonicador a una potencia de 42 vatios (output 4)

(Sonicator® XL 2020) durante 5 minutos en un bano de hielo. Por otro
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lado se prepara una pasta de fosfatos, HAP (25%) y FTC (75%),
mezclandolos con volumen de agua igual al peso de la mezcla de
fosfatos. La emulsidn se vierte sobre la pasta de fosfatos, se mezcla y se
seca durante 2 horas a 60°C. posteriormente se granula con un tamiz de
1,6 mm de luz de malla y se deja secar durante una noche a 40°C.

e Elaboraciéon de los implantes: los implantes fueron preparados por
compresion de 500 6 1000 mg del granulado previamente seco utilizando
un punzén de 12 mm usando una prensa hidraulica (Carver) a
temperatura ambiente. Posteriormente los implantes de 500 mg fueron
cortados en paralelepipedos de 6 x 25 x 1 mm y los de 1g en

paralelepipedos de 10 x4 x 5 mm.

Algunos de los implantes estudiados en este trabajo se recubrieron
con una cubierta de polimero, en concreto con PLA-200 o PLGA-100. Para
ello los implantes fueron sumergidos en una disolucion al 10% p/v del
polimero en diclorometano. Los implantes recubiertos permanecen 48 horas a
temperatura ambiente, de esta forma se evapora el disolvente y se endurece

la cubierta.

DISENO EXPERIMENTAL

Las formulaciones destinadas a su implantaciéon en hueso de conejo
fueron elaboradas de acuerdo con un disefio experimental empleando la
técnica de las matrices de Hadamard (Heydat y Wallis, 1978). Este método
permite estudiar la influencia de ciertos factores sobre el proceso que nos
interesa optimizar con el menor numero posible de experimentos. En nuestro
caso se aplico este disefio con el objetivo de elegir la formulacion 6ptima en
cuando a velocidad de cesion de la gentamicina. Las matrices de Hadamard

estan formadas por n filas y n columnas, tomando valores de 1y -1 todos sus
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términos y siendo el producto de ella misma por su traspuesta igual al

producto de n por la matriz unidad:

H.H ' =n.l (ec. 1)

Una de las limitaciones de este tipo de matrices, que ha de tenerse en
cuenta a la hora de su aplicacidn en disefios experimentales, es que el
numero de filas y columnas debe ser igual a 2 o a un multiplo de 4. En
nuestro caso, con el fin de optimizar la velocidad de cesién de las

formulaciones elaboradas, se consideran tres factores:

Y=f (X1, Xo, X3) +e (ec. 2)
porcentaje de gentamicina (X;), peso molecular del polilactico empleado (Xz) y
recubrimiento de polimero (X3), de los que se supone, depende la velocidad
de cesion.

ENSAYOS IN VITRO

Método analitico. Determinacion de GS in vitro

El método analitico usado para la determinacién de gentamicina in
vitro, fue el descrito por Zhang et al. (1994). El método se basa en la
determinacion del SG por espectrofotometria tras la derivatizacién con
reactivo de o-naftaldialdehido (Sigma). El procedimiento de analisis consiste
en afadir a 1 ml de muestra, 1 ml de alcohol isopropilico (Panreac) y 1 ml de
disolucién de reactivo de o-naftaldialdehido, se agita y se deja en reposo 45
minutos a temperatura ambiente. La concentracibn se determina por
espectrofotometria UV a 334 nm frente a un blanco de agua destilada

sometido al mismo proceso que las muestras a analizar.
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Determinacion del contenido de SG en los implantes

El ensayo de uniformidad en contenido de gentamicina se llevé a cabo
tomando 3 muestras de 25 mg de cada lote de granulado a las que se les
afiadid 1 ml de diclorometano para disolver el polimero y 5 ml de agua
destilada para extraer la gentamicina, este Ultimo paso fue realizado por
cuadruplicado. Alicuotas de los extractos acuosos fueron filtradas a través de
filtros Gelman GHP Acrodisc de 0,45 um de diametro de poro y 1 ml de las
mismas fue analizado por el método espectrofotométrico descrito en el
apartado anterior. La eficiencia de contenido fue calculada como porcentaje
de SG en el granulado con respecto a la cantidad inicial empleada en la
elaboracion de los mismos.

El método de extraccion fue previamente validado con 5 mezclas
diferentes de los componentes y una cantidad conocida de SG, con una

eficiencia del 99 + 2%.

Ensayo de cesion in vitro

Para la realizacién de estos ensayos, los implantes se incubaron en
tampon fosfato pH 7,4 (0,066 M) isoténico conteniendo 0,02% de azida-sddica
(Merck) como agente bacteriostatico. El sistema se mantuvo a 37°C con
agitacion horizontal a 80 rpm.

Los ensayos se realizaron por triplicado para cada formulacion, en
matraces Erlenmeyer. A tiempos previamente establecidos se tomaron
alicuotas de 1 ml de medio para determinar la gentamicina cedida, previa
filtracion, por el método espectrofotométrico anteriormente descrito. El
volumen extraido fue repuesto con 1 ml de medio de cesién fresco,

manteniendo siempre las condiciones sumidero.
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Captacidn de agua y pérdida de masa

Estos estudios se llevaron a cabo en las mismas condiciones que los
ensayos de cesion in vitro. Los implantes fueron pesados (peso inicial) y
puestos en el medio. A intervalos predeterminados de tiempo, se retiran los
implantes del medio, se elimina el exceso de agua y se pesan (peso humedo).
A continuacion se dejan secar durante 7 dias a vacio en un desecador con
pentoxido de fosforo (Merck) a temperatura ambiente y se vuelven a pesar
(peso final). Los porcentajes de captacion de agua y de pérdida de masa

fueron estimados mediante las siguientes ecuaciones:

Captacion de agua (%) = ((peso humedo — peso final) / peso final) x 100

Pérdida de masa (%) = ((peso inicial — peso final) / peso inicial) x 100

Caracterizacion de la estructura microporosa

La estructura y porosidad de los granulados y de las distintas
formulaciones fueron determinadas por porosimetria de mercurio y

microscopia electrénica de barrido (SEM).

Porosimetria por intrusion de mercurio

La porosidad de los granulados y de cada formulacion fue determinada
usando un porosimetro por intrusién de mercurio (Micromeritics Pore Sizer
9305). La distribucién del volumen de poros (poros > 0,1 um) fue evaluada, a
partir de los datos obtenidos, usando la ecuacion propuesta por Washburn,
asumiendo poros circulares, una tensién superficial de 480 mN/m para el

mercurio y un angulo de contacto entre el mercurio y el material de 130°.
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Las condiciones experimentales empleadas fueron las siguientes:
- Penetrémetro de sélidos de 3 cm® de volumen
- Volumen aproximado ocupado por la muestra: 30%

Intervalo de presiones de trabajo: 0,6 - 25000 psi

Replicados: 3

Microscopia electronica de barrido

Esta técnica fue usada para la caracterizacion morfolégica de los
granulados y para la superficie y estructura interna de los implantes,
observando tanto las muestras superficiales como los cortes transversales.
Para ello, las muestras se recubrieron previamente con una pelicula de oro-
paladio bajo una atmdsfera de argon y fueron examinadas al SEM (Jeol JSM-
632) a 15 kV.

Estudios de degradacion in vitro de los implantes

Los ensayos de degradacion in vitro fueron llevados a cabo en las
mismas condiciones que los estudios de cesidon. A los tiempos
preestablecidos, los implantes fueron retirados del medio de cesion y una vez
eliminado el exceso de agua, son mantenidos en un desecador con pentdxido
de fosforo durante 7 dias. Los implantes secos son almacenados en frascos
herméticamente cerrados con silicagel (Merck), en nevera a 4°C .

En estos ensayos se evalu6 tanto la degradacion de los materiales
empleados en la elaboracion de los implantes como su evolucion estructural a
lo largo del tiempo.

El seguimiento de la degradacién de los polimeros durante los
ensayos de cesion in vitro, se llevd a cabo determinando la variacion de los
pesos moleculares y de la temperatura de transicion vitrea. Se utilizaron dos
técnicas: la GPC para la determinacion de los pesos moleculares y la DSC

paralas Tg.
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Tratamiento de muestras para GPC: Los implantes son pulverizados y tres
alicuotas de cada uno fueron tratadas con tetrahidrofurano (THF, Merck)
para disolver el polimero constituyente de la matriz. Para estudiar la
degradacion del polimero recubridor, las cubiertas fueron retiradas por
escision y disueltas en THF. La degradaciéon del polimero fue medida
determinando los pesos moleculares medios en peso y numero y la
polidispersividad a lo largo del ensayo.

Tratamiento de las muestras para DSC: En este caso tanto los polimeros
como los fosfatos fueron analizados por calorimetria diferencial de barrido
a lo largo del ensayo de cesion in vitro para determinar posibles cambios
en la temperatura de transicion vitrea de los mismos, empleando las
condiciones y el equipo anteriormente descrito. Las muestras son
obtenidas por pulverizacion de los implantes secos, colocando una cierta
cantidad (alrededor de 5 mg) en las capsulas de alimina. Las cubiertas

fueron finamente divididas antes de su analisis.
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ENSAYOS IN VIVO
Los ensayos in vivo, que se describen a continuacion, fueron
previamente aprobados por el Comité de Etica de la Universidad de La

Laguna.

Animales de experimentacion

Los ensayos in vivo se realizaron en dos especies de animales de
experimentacion: ratas y conejos.

Se emplearon 108 ratas macho Wistar, de un peso que oscilaba entre
250y 280 gramos.

Los conejos machos fueron de la raza Neozelandesa albino con peso
entre 3y 4 kg.

Los animales antes y después de someterlos a la intervencion
quirdrgica, que a continuacién se describe, se alojaron en el estabulario de la
Universidad de La Laguna, en jaulas y condiciones de acuerdo con la

normativa europea vigente.

Técnica quirurgica

En primer lugar se pesa el animal y se anestesia administrando una
disolucién de ketamina (35 mg/kg) y xilacina (5 mg/kg) por via intramuscular.
Una vez anestesiado, se procede al afeitado de la pata trasera derecha.

Posteriormente se le traslada al area quirurgica, donde se realiza la
limpieza de la zona a intervenir, delimitdndola seguidamente con povidona
yodada (Betadine®). Los conejos, preoperatoriamente, reciben una dosis de
25 ug/kg de buprenorfina (Buprex®), como analgesia para el postoperatorio.

Tras la colocacion de los campos para aislar la zona, realizamos un

abordaje de unos centimetros (entre 1,5y 2 cm en ratas y 2,5 cm en conejos),
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longitudinal, en la regidon parapatelar externa (Figura 1), seccionando las
estructuras periarticulares de la cara externa de la articulacion de la rodilla,
para poder asi luxar la rotula hacia el lado interno, tras la artrotomia
correspondiente (Figura 2) (Wei et al., 1991). Esta maniobra, se acompafa
con un movimiento de flexo / extensién de la rodilla, que deja expuestos los
condilos femorales. Se practica un orificio en la regién intercondilea (Figura
3), respetando la insercién femoral de los ligamentos cruzados, con una fresa
dental de 1,2 mm para las ratas o con una fresa Shanon Burr de 6 mm, para
los conejos, idéntica a las empleadas en la cirugia percutanea del pie,
adaptadas a un motor eléctrico (Minicraft) que alcanza unas 1.200 rpm. De
esta manera, se accede a la zona metafisaria y posteriormente, avanzando en
profundidad y respetando siempre las corticales, a la diafisis femoral.
Finalmente se introduce en la cavidad asi creada el implante (Figura 4),
previamente pesado.
Tras la limpieza meticulosa de la viruta 6sea, producto del fresado, para evitar
las posibles calcificaciones periarticulares que alterarian los resultados
radiolégicos, se procede en primer lugar a la reduccion de la rétula,
para continuar con la sutura por planos, con material reabsorbible del 4/0. La
piel se sutura con material no reabsorbible (Figuras 5y 6).

Las pérdidas hematicas con este tipo de intervencion son minimas.

Una vez terminada la intervencion, se limpia nuevamente la herida
quirurgica con povidona yodada y, en el caso de las ratas se administra por
via subcutanea un analgésico postoperatorio, metamizol (60 mg/kg). En el
caso de los conejos, éstos reciben cada 8-12 horas una dosis de buprenorfina

de 25 ug/kg, durante las 36 primeras horas del periodo postoperatorio.
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Figura 1.-Incision pararotuliana tras afeitado .

Figura 2.-Artrotomia de la rodilla
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Figura 3.-Preparacion del orificio

Figura 4.-Introduccion del implante
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Figura 5.-Sutura de la capsula articular

Figura 6.-Cierre de la piel.
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A continuacion se coloca cada animal en una jaula independiente,
provista de comida y agua, en un ambiente tranquilo y silencioso.

Posteriormente y tras recuperarse de la anestesia, aproximadamente
al cabo de 20-30 minutos, se permite que el animal cargue libremente sobre
la pata operada.

Durante los cuatro primeros dias del postoperatorio se aplica Povidona

yodada a la herida operatoria y se controla el estado general de animal.

Protocolo de muestreo

Se estudiaron un total de 108 ratas que se dividieron en grupos segun
el tipo de implante que se les colocaba. El estudio en conejos se llevo a cabo

con un solo grupo de 30 animales.

e Muestras 6éseas: las ratas se subdividieron en grupos de 4 y fueron
sacrificadas con una dosis letal de pentobarbital sodico, después de 1y 3
dias y, 1, 2, 3 y 4 semanas. Los conejos (grupos de 5 animales) fueron
sacrificados después de 2 dias, 1, 2, 4, 6 y 8 semanas, también con una
dosis letal de pentobarbital sédico y previamente anestesiados con la
mezcla de ketamina y xilacina . Para asegurar la muerte del animal, tal
como se recomienda en estos casos, se procede a la seccién del
diafragma. Inmediatamente después se realiza la extraccion del fémur en
el que previamente se le habia colocado el implante, desarticulandolo de
la rodilla y de la cadera y extrayéndolo con la minima cantidad posible de
tejido muscular.

De cada subgrupo de 4 o 5 animales, segun la especie, se
seleccionaba al azar un fémur para su estudio radioldgico e histologico,
manteniéndose la pieza en una disolucion de formaldehido al 10% hasta

la realizacion del mismo. El resto de las muestras, procedentes de los
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otros tres o cuatro animales, son congeladas (-20 °C) hasta el momento

de su valoracion.

Muestras de rifidn: Los dos rifiones son extraidos a través de una incision
media abdominal y conservados a -20°C, para la valoracion posterior de la

gentamicina acumulada en tejido renal.

Muestras de sangre:

Ratas: A los tiempos previamente detallados para el sacrificio de los
animales, se tomd una muestra de sangre por puncion cardiaca.

Conejos: Las muestras de sangre fueron tomadas cada 48 horas, por
puncién de la vena marginal de la oreja, a lo largo de los ensayos de

cesion.

Las muestras fueron conservadas a -20°C, previa centrifugacion, hasta el

momento de su valoracion.

Determinacién de gentamicina in vivo

La valoracién de gentamicina, tanto la remanente en el implante como en

las muestras biologicas, fue llevada a cabo empleando el método

microbiol6gico que se describe posteriormente.

Tratamiento de muestras.

Tratamiento de las muestras 6seas de ratas: Una vez extraido el fémur
con el implante, se pulveriza todo el hueso y se incuban las muestras,
bajo agitacion continua, en 5 ml de NaOH (0,1 N) durante una noche,
previa homogeneizacion durante 5 minutos (Silverson®, L4 RT), para

extraer la gentamicina remanente.
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Tratamiento de las muestras 6seas de conejos: Una vez extraido el fémur
con el implante, el hueso es cortado longitudinalmente con una sierra
acoplada a un motor eléctrico y, después de retirar el implante, se divide y
se corta en cinco secciones: metafisis distal, tercio diafisario distal, medio
y proximal y, metafisis proximal. Cada una de estas piezas es medida y
pesada. Siendo posteriormente pulverizada y tratada con NaOH (0,1 N),
para extraer la gentamicina.

Tratamiento de las muestras de rifidn (ratas y conejos): Los rifiones son
extraidos, segun se detall6 anteriormente, pesados y cortadas en
pequenas piezas y por ultimo incubados en el medio de extraccion.
Tratamiento de los implantes: para extraer la gentamicina remanente en
los implantes, éstos fueron finamente pulverizados y tratados igual que las

muestras de hueso y rindn, previa pesada de los mismos.

Tanto las muestras de sangre como los medios de extraccion de hueso,

rindn e implantes fueron centrifugados y la gentamicina es determinada en el

suero y en el sobrenadante respectivamente.

Método analitico para la valoracion de gentamicina in vivo

Los niveles de gentamicina en las muestras son valorados

microbiolégicamente, por quintuplicado, por el método de difusiébn en agar
utilizando Bacillus subtilis (CECT 39).

Obtencién del preinoculo: La preparacion del preinoculo de B. subtilis se
lleva a cabo en caldo nutritivo (Cultimed, Panreac) a 37°C durante 18
horas en agitacion basculante.

Preparacion del cultivo bacteriano: Una vez obtenido el preinoculo y tras

las diluciones correspondientes, se toman 250ul de la suspension
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bacteriana (10° ufc/ml) y se mezclan con 15 ml de agar Mueller-Hinton
(Merck), obteniéndose una concentracién final de 10* ufc/ml

e Valoracion del antibidtico: Tras la solidificacion del medio de cultivo, se
colocan los discos de 12,7 mm de diametro (Schleider & Schuell)
cargados con 100 pl de muestra y se incuban a 37°C aproximadamente
durante 18 horas. Transcurrido este tiempo se procede a la medida del
halo de inhibicion, cuantificando la concentracion de gentamicina con
respecto a una recta de calibrado.

e Control del método: Se lleva a cabo mediante la inclusion de una recta de

calibrado en cada valoracion.

Control de la funcién renal

Como control de la funcién renal se llevé a cabo un seguimiento de la
concentracion de creatinina en suero a lo largo de los ensayos in vivo. Para la
determinacion de los niveles de creatinina se utilizd un kit de creatinina
(Roche-Diagnostics, USA) basado en el método de Jaffé (Bartels et al. , 1972)
y un analizador Technicon-1000.

Para establecer los limites normales en cada una de las especies
animales, se determind la concentracion sérica de creatinina en un grupo
control.

Todas las muestras de sangre extraidas de los animales implantados
fueron analizadas para la determinacion de la concentracién de creatinina en

suero.

Analisis radioldégico

El estudio radiolégico de las piezas se hizo en un aparato Philips®,
modelo OPTIMUS, con los siguientes datos: 44 kV, 3.6 mA/s y 15,4 msv.

Disparo libre y foco fino. Se utilizaron placas Konica®, de 24x30 cm.
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En cada radiografia considerabamos los siguientes parametros:

Partes blandas

Reaccidn periostica

Presencia de interfase implante-hueso
Aspecto de la cortical

Aspecto de la medular

Aspecto del implante

Analisis histopatolégico

Una vez obtenida la radiografia del fémur, se procede a su estudio

anatomopatolégico. Las piezas 6seas como ya se ha comentado son

conservadas en una disolucion de formaldehido al 10% hasta el momento de

su analisis histopatologico. Las muestras fijadas fueron decalcificadas en una

disolucién de acido formico al 10%, se embebieron en parafina liquida y se

cortaron en secciones de 6 um para ser posteriormente, tefiidas con

hematoxilina y eosina y examinadas al microscopio 6ptico.
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El capitulo de resultados se presentara en tres secciones: la primera
corresponde a la caracterizacion de las materias primas, la segunda dedicada
a los resultados obtenidos con los implantes destinados a ratas y la tercera

parte recogera los resultados del estudio en conejos.

SECCION I: CARACTERIZACION DE MATERIAS PRIMAS

Los materiales empleados para la elaboracion de los implantes fueron
caracterizados en cuanto a tamafio de particulas, peso molecular,
temperatura de transicion vitrea y estructura cristalina.

La tabla 2 muestra el didametro medio en volumen y la distribucion de

tamano de particula de los fosfatos.

Percentil < (um
Muestra Media (um) 10 % 50 % 90 %
Hidroxiapatita 9,3+0,9 2,0+0,02 59+0,1 21+2
Fosfato tricalcico 95+1,0 2,1+0,1 6,5+1 21+3

Tabla 2.- Diametros medios en volumen correspondientes a la media y porcentajes
acumulados del 10%, 50% y 90% para los fosfatos empleados en la
elaboracion de los implantes.

Los pesos moleculares medios, polidispersividad, temperatura de
transicion vitrea y areas normalizadas de los polimeros utilizados en la

preparacion de los implantes, se recogen en la tabla 3.

Los termogramas obtenidos por DSC de los fosfatos y su mezcla en la
proporcion 25:75, utilizada en la elaboracion de los implantes se muestra en
la figura 7. Los resultados de estos analisis correspondientes al PLA-30,

gentamicina y granulado se reflejan en la figura 8.
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Polimero Mw Mn pd Tg (°C) A (J/g)
dI-PLA-30 28.600 18.650 1,58 53,8 7,67
dI-PLA-200 | 231.615 135.000 1,77 57,4 6,57
PLGA-100 99.000 63.800 1,55 47 n.d.
HAP 151,5 36,2
FTC 141,9 70,6
HAP/FTC 148 45,9

Gentamicina 164,2 201,8
Granulado 152 25,8

Tabla 3.- Propiedades de las materias primas: Mw, peso molecular medio en peso;
Mn, peso molecular medio en nimero; pd, polidispersividad; Tg, temperatura
de transicion vitrea y A, area normalizada. (n.d., valor no determinado).

| HAP

<— endotérmico

TCP/HAP (75:25)

30 60 90 120 150 180 210

Temperatura (°C)

Figura 7.- Termogramas correspondientes a la hidroxiapatita, el fosfato tricalcico y la
mezcla de ambos en la proporcién utilizada.
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PLA 30 kD

M
TCP/HAP (75:25)

L Granulado TN
\ Implante

RV

<— endotérmico

30 60 90 120 150 180 210

Temperatura (°C)

Figura 8 .- Termogramas de los componentes (PLA 30 kD, mezcla de fosfatos,
sulfato de gentamicina), del granulado y del implante obtenido por compresion
de dicho granulado.

En la figura 9 se muestran los difractogramas de rayos X en polvo de
los fosfatos que forman parte de la matriz de los implantes. Como se puede
observar, el perfil de difraccion de rayos X del fosfato tricalcico es bastante
similar al del hidroxiapatita. Los perfiles del granulado y la mezcla fisica de
fosfatos muestran que aquel esta compuesto por la mezcla de HAP y FTC. No
se detectaron impurezas cristalinas y, debido a la pequefa cantidad de
gentamicina y a la forma amorfa del dI-PLA-30, éstos no fueron detectados en

la difraccién del granulado de mezcla fosfatos/ dI-PLA-30.



54 Tesis Doctoral
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Figura 9.- Perfil de difraccion de rayos X: A, FTC; B, HAP; C, Granulado; D, mezcla
fisica 25% HAP / 75% FTC.
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SECCION II: ESTUDIO EN RATAS

ELABORACION DE LOS IMPLANTES

Para este primer estudio se elaboré6 una sola formulacién, F-1,
obtenida por compresion de 500 mg de granulado aplicando una fuerza de 8
toneladas con un punzén de 12 mm. Los granulados fueron preparados en
lotes de 10 g; para ello se prepara una emulsion con 0,5 ml de una disolucion
acuosa de SG (700 mg/ml) y una disolucién de 1,9 g de dI-PLA-30 en 3,8 ml
de DCM. Dicha emulsién se mezcla con una pasta de fosfatos (25/75)
constituida por 1,9 g de HAP, 5,8 g de FTC y 7,7 ml de agua y se procede
segun se describio en el apartado Materiales y Métodos. Los implantes de 12
mm son cortados en paralelepipedos de 6 x 2,5 x 1 mm para adaptarlos al
tamano del fémur de rata.

Parte de estos implantes fueron recubiertos con dI-PLA-200,
formulacién F-1-PLA y con PLGA-100, formulacién F-1-PLGA.

En la tabla 4 se recogen las caracteristicas de los implantes

elaborados para su insercién en fémur de rata.

F-1 F-1-PLA F-1-PLGA
% SG incorporado 2,66+ 0,368 2,66 + 0,368 2,66 + 0,368
Peso (SR) (mg) 38,6 £ 1,69 48,4 + 5,08 46,5+ 4,29
Peso (R) (mg) 56,1+ 5,60 54,6 + 3,71
Peso Cubierta (mg) 7,68+ 1,79 8,11 + 1,64

Tabla 4.- Caracteristicas de los implantes elaborados para su insercién en fémur de
ratas. Pesos medios de los implantes sin recubrir (SR), recubiertos (R) y de
las cubiertas.



56 Tesis Doctoral

ENSAYOS DE CESION IN VITRO

En las tablas 5, 6 y 7 se recogen las cantidades de gentamicina
cedidas desde los implantes F-1, F-1-PLA y F-1-PLGA, respectivamente,
valoradas por espectrofotometria. En las figuras 10, 11 y 12 se representan

los correspondientes perfiles de cesidon expresados en porcentajes cedidos

acumulados.
Tiempo A B C Media s.d.
(semanas)

0 0 0 0 0 0
0,143 5,91 5,03 5,43 5,46 0.44
0,429 5,9 5,96 5,99 5,93 0.046

1 6,37 5,92 6,58 6,29 0.34

2 6,4 6,21 6,46 6,36 0.13

3 6,6 6,74 6,82 6,72 0.11

4 6,96 6,66 6,98 6,86 0.18

5 7 6,51 7 6,84 0.28

Tabla 5.- Cantidad de gentamicina (mg) liberada en los estudios de cesién con la
formulacion F-1 (7,04, 6,99 y 6,97 mg iniciales de SG), en tampdn fosfato

(0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% azida sddica.

Tiempo A B C Media s.d.
(semanas)

0 0 0 0 0 0
0,143 1,65 1,67 1,23 1,52 0.25
0,429 2,23 2,23 1,78 2,08 0.26

1 3,63 3,87 2,93 3,48 0.49

2 4,44 4,54 4,27 4.41 0.14

3 4,94 4,87 5,04 4,93 0.085

4 5,02 4.9 4,92 4,95 0.064

Tabla 6.- Cantidad de gentamicina (mg) liberada en los estudios de cesién con la

formulacion F-1-PLA (5,08, 5,18 y 5,25 mg iniciales de SG),

fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% azida sodica.

en tampon
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Tiempo A B C Media s.d.
(semanas)

0 0 0 0 0 0
0,143 1,7 1,74 1,5 1,65 0.13
0,429 2,47 2,44 2,19 2,36 0.15

1 3,92 3,82 3,54 3,76 0.19

2 4,37 4.1 4,16 4,21 0.14

3 4,44 4.44 4,75 4,54 0.18

4 4,62 4,56 4,83 4,67 0.14

Tabla 7.- Cantidad de gentamicina (mg) liberada en los estudios de cesién con la

formulacion F-1-PLGA (4,69, 4,77 y 5,24 mg iniciales de SG),

fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% azida sodica.

100 -
SRR
©
T
s
g 60
g —o—F-1-A
2 40 1 —= F1-B
£ —a—F1-C
o 20 4
é
(f S— : : . .
o 1 2 3 4 5

Tiempo (semanas)

en tampon

Figura 10.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacién F-1:
263 + 1,26 mg de implantes (6,99 + 0,036 mg SG), en 25 ml de medio de

cesion.
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Figura 11.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacion F-1-

PLA: 263 + 1,26 mg de implantes (6,99 + 0,036 mg SG), en 25 ml de medio
de cesion.
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Figura 12.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacién F-1-

PLGA: 217 + 8,79 mg de implantes (4,903 + 0,295 mg SG), en 25 ml de
medio de cesion.
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o Ensayos de cesion de gentamicina

Los porcentajes cedidos de SG desde los diferentes implantes, una vez

insertados en el fémur de ratas, se muestran en las tablas 8, 9 y 10; su

representacion grafica se refleja en las figuras 13, 14y 15.

Tiempo | 1 11 Media s.d.
(semanas)

0 0 0 0 0 0
0,143 74,78 72,18 73,03 73,33 1,33
0,429 80,34 81,75 81,86 81,32 0,85

1 97,3 95,28 96,95 96,12 1,18

2 97,81 97,93 97,96 97,9 0,08

3 95,8 95,14 97,67 96,2 1,31

4 97,93 98,85 98,2 98,33 0,47

5 97,33 97,16 97,3 97,23 0,09

Tabla 8.- Porcentajes acumulados de gentamicina liberada en hueso desde la
formulacion F-1, una vez insertada en el fémur de ratas.

Tiempo | I " Media s.d.
(semanas)

0 0 0 0 0 0
0,143 11,84 12,16 12,48 12,16 0,45
0,429 42,98 58,05 50,52 50,52 7,53

1 42,6 66,67 83,84 64,37 20,71

2 67,51 85,15 90,83 81,16 12,16

3 88,06 85,58 90,38 88,01 2,4

4 95,23 98,46 97,63 97,11 1,68

Tabla 9.- Porcentajes acumulados de gentamicina liberada en hueso desde la

formulaciéon F-1-PLA, una vez insertada en el fémur de ratas.
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tiempo I 1 I Media s.d.
(semanas)
0 0 0 0 0 0

0,143 11,41 52,5 25,62 29,81 20,88
0,429 48,89 69,61 29,42 49,31 20,11

1 90,79 97,54 96,93 95,09 3,73
2 99,06 96,94 97,53 97,84 1,09
3 99,14 97,81 98,72 98,56 0,68
4 98,89 99,19 97,72 98,61 0,77

Tabla 10.- Porcentajes acumulados de gentamicina liberada en hueso desde la
formulacion F-1-PLGA, una vez insertada en el fémur de ratas.
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Figura 13.- Porcentajes acumulados de SG liberada en fémur a partir de la
formulacion F-1.
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Gentamicina liberada en hueso(%)
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Figura 14.- Porcentajes acumulados de SG liberada en fémur a partir de la
formulacion F-1-PLA.

gentamicina liberada en hueso(%)

Tiempo (semanas)

Figura 15.- Porcentajes acumulados de SG liberada en fémur a partir de la
formulacion F-1-PLGA.
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¢ Gentamicina en suero y rinén

Los niveles de gentamicina en suero no fueron detectables a lo largo del
ensayo.

Las concentraciones de SG alcanzadas en rifidn tras la colocacion de los
implantes, F-1, F-1-PLA y F-1-PLGA se recogen en las tablas 11, 12 y 13
respectivamente. Asi mismo, las curvas de niveles renales - tiempo se

encuentran representadas en las figuras 16, 17 y 18.

Tiempo I Il [l Y Media s.d.
(semanas)
0,143 29,12 48,51 42,99 30,86 37,87 9,39
0,429 57,51 37,31 63,92 39,95 49,66 13,05

2 9,9 8,8 9,76 11,61 10,02 1,17
4 1,5 3,7 1,8 2,54 2,38 0,98
5 3,67 2,83 3,75 2,93 3,17 0,51
7 0,009 0,006 1,22 0,007 0,311 0,61
10 0,01 0,01
15 0,2 0,2
20 0,03 0,03

Tabla 11.- Cantidades de gentamicina en rifion, expresadas en microgramos de SG
por gramo de tejido, tras la implantacién de la formulacién F-1.
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(Sz'rir;‘rﬁ’;’s) | I Il \Y Media s.d.
0,143 2201 2418 2553 2508 24,2 1,56
0,429 30,48 48,79 5454 6153 | 4884 13,3

1 31,54 39,66 2812 30,94 | 3257 4,96
2527 20,88 20,52 1326 | 19,98 4,97

3 17,96 13,38 18,1 11,04 | 15,12 3,49

4 12,71 11,82 12,11 12,78 | 12,35 0,47

7 0,01 5,27 3,28 0,18 2,18 2,55

10 0,01 0,01

15 0,22 0,22

20 0,03 0,03

Tabla 12.- Cantidades de gentamicina en rifion, expresadas en microgramos de SG
por gramo de tejido, tras la implantacion de la formulacién F-1-PLA.

Tiempo I Il 1 v Media s.d.
(semanas)
0,143 25,25 11,09 25,55 37,77 24,92 10,91
0,429 44,49 43,56 48,98 49,91 46,74 3,17
3 7,51 4,84 2,64 6,02 5,24 2,05
2,49 2,41 0 1,82 1,67 1,16
5 2,95 3,28 0,24 3,11 2,39 1,44
6 0,19 0,25 0,01 0,22 0,14 0,11
7 0,2 0,2 0,01 0,2 0,15 0,09
10 1,2 1,2
15 0,18 0,18
20 0,03 0,03

Tabla 13.- Cantidades de gentamicina en rifién, expresadas en microgramos de SG
por gramo de tejido, tras la implantacion de la formulacion F-1-PLGA.
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Figura 16.- Niveles de SG alcanzados en rifién tras la implantacion de la formulacion
F-1 en el fémur de ratas.
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Figura 17.- Niveles de SG alcanzados en rifién tras la implantacién de la formulacion
F-1-PLA en el fémur de ratas.
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Figura 18.- Niveles de SG alcanzados en rifién tras la implantacion de la formulacion
F-1-PLGA en el fémur de ratas.

e Control de la funcién renal

Los valores de concentracion de creatinina en suero correspondientes a
las ratas implantadas con las formulaciones F-1, F-1-PLA y F-1-PLGA,
oscilaron entre 0,475 y 0,87 mg/dl a lo largo de todo el ensayo, siendo

similares al valor basal (0,816 + 0,041 mg/dl).

¢ Resultados del estudio radiolégico
A continuacion se muestran las radiografias de fémur, realizadas tras la

implantacién de las distintas formulaciones: F-1, F-1-PLA y F-1-PLGA.

Como ya hemos indicado, se obtenia el fémur derecho de los animales
para su estudio radiolégico y posteriormente el anatomopatoldgico. Por lo
tanto, se obtuvieron radiografias a las 24 y 72 horas de la colocacion del
implante y a la 128, 28, 32 42 52 62y 72 semanas.

Atendiendo a los parametros citados en material y métodos, se obtuvieron

los siguientes resultados:
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% 24 horas: en los tres grupos de animales lo Unico que se aprecia es un
aumento de las partes blandas tal y como se puede ver en la figura 19,
donde se recogen los resultados obtenidos con la F-1 a titulo de ejemplo.

% 72 horas: se puede ver todavia el aumento de las partes blandas debido al
trauma quirtrgico, y en las tres muestras aparece un ligero halo
radiolucido periimplante, atribuible a la hemorragia intradsea y a la
destruccion de la medular es decir, al trauma quirdrgico. No hay reaccién
periostica y el aspecto de la medular y de las corticales es normal. Los
implantes estan integros todavia y se diferencian claramente del tejido

oseo (Figuras 20, 21y 22).

Figura 19.-Rx obtenida a las 24 horas de la insercion del implante F-1
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Figura 20.-Rx obtenida a las 72 horas de la insercion del implante F-1.

Figura 21.-Rx obtenida a las 72 horas de la insercién del implante F-1-PLGA
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Figura 22.- Rx obtenida a las 72 horas de la insercién del implante F-1-PLA.

1 semana: en las radiografias realizadas a la semana de la colocacion del
implante no se observan grandes cambios radiolégicos. Disminuye o no
se aprecia el aumento de los tejidos periarticulares; no hay reaccién
periostica y desaparece el halo periimplante (Figura 23).

2 semanas: se empiezan a ver diferencias entre los distintos implantes.
Asi, en los de F-1-PLA observamos un tabique éseo que los atraviesa y
en los de F-1, comienzan a fragmentarse (Figuras 24 y 25).

3 semanas: en los implantes de F-1-PLA se siguen observando los
tabiques 6seos que se inician en sus bordes y penetran en su interior. Los
de la formulacion F-1 aparecen fragmentados, apreciandose también la
existencia de tabiques o espiculas 6seas que lo atraviesan (Figuras 26 y
27). Los implantes de la formulacion F-1-PLGA presentan irregularidades

en su periferia, con penetracion del tejido 6seo en su interior.
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Figura 23.-Rx obtenida a la semana de la insercion del implante F-1-PLGA

Figura 24.-Rx obtenida a las 2 semanas de la insercién del implante F-1-PLA
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Figura 25.-Rx obtenida a las 2 semanas de la insercion del implante F-1

Figura 26.-Rx obtenida a las 3 semanas de la insercion del implante F-1-PLA
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Figura 27.-Rx obtenida a las 3 semanas de la insercion del implante F-1

4 semanas: en el implante de la formulacion F-1-PLA observamos
claramente la presencia de un tabique que lo atraviesa; la diferencia entre
el tejido éseo cortical y el propio implante no es neta, no pudiendo
sefialarse claramente los limites de éste (Figura 28). En los de la
formulacién F-1 destaca la pérdida de nitidez del contorno del propio
implante (Figura 29) y en los de la formulacion F-1-PLGA se ve

nuevamente la presencia de tabiques (Figura 30).
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4

Figura 28.-Rx obtenida a las 4 semanas de la insercion del implante F-1-PLA

Figura 29.-Rx obtenida a las 4 semanas de la insercion del implante F-1
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Figura 30.- Rx obtenida a las 4 semanas de la insercioén del implante
F-1-PLGA.

« 5 semanas: tanto los implantes de la formulacion F-1 (Figura 31), como
los de la F-1-PLGA (Figura 32) aparecen mas disgregados que los de la
F-1-PLA (Figura 33), que presenta un aspecto mas homogéneo. Es de
destacar que los de la F-1-PLA, aun diferenciandose claramente del tejido
0seo circundante, parece que van integrandose y asemejandose a éste,
especialmente en el borde que contacta con la cortical. En los implantes
de la formulacion F-1, la neoformacién o6sea es evidente,
fundamentalmente en sus bordes, dando la impresién de que estan
totalmente englobados en el tejido 6seo. El implante de la F-1-PLGA se
presenta disgregado, con neoformacion 6sea, también mas notable en sus
extremos y su densidad es idéntica a la de la cortical 6sea, no

diferenciandose los limites entre ambos.
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Figura 31.-Rx obtenida a las 5 semanas de la insercion del implante F-1.

Figura 32.-Rx obtenida a las 5 semanas de la insercion del implante F-1-PLGA
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Figura 33.-Rx obtenida a las 5 semanas de la insercion del implante F-1-PLA

« 6 semanas: las diferencias entre los tres tipos de implante son claras. En
el de la formulacion F-1-PLA (Figura 34), apreciamos que su densidad se
va asemejando al hueso circundante. Continuamos viendo tabiques y su
integracion en el tejido 6seo es evidente, si bien no tan llamativa como en
los otros. El de la F-1 (Figura 35) esta disgregado, fragmentado y su
densidad es igual a la del hueso cortical. El de la F-1-PLGA (Figura 36)
aparece fragmentado, con bordes erosionados y su periferia es menos
densa que el centro.

s 7 semanas: el implante de la formulacion F-1-PLA (Figura 37) aparece
integrado en el hueso circundante, con neoformacion dsea en la periferia y
zonas radiotransparentes en su interior, de densidad parecida a la del
hueso esponjoso. El de la F-1 (Figura 38) presenta una densidad casi
igual a la del hueso y el de la F-1-PLGA (Figura 39) es radiolégicamente

de densidad igual a la del hueso, con neoformacion dsea periimplante.
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Figura 34.-Rx obtenida a las 6 semanas de la insercion del implante F-1-PLA

Figura 35.-Rx obtenida a las 6 semanas de la insercion del implante F-1
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Figura 36.-Rx obtenida a las 6 semanas de la insercion del implante F-1-PLGA

Figura 37.-Rx obtenida a las 7 semanas de la insercion del implante F-1-PLA
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Figura 38.-Rx obtenida a las 7 semanas de la insercion del implante F-1

Figura 39.-Rx obtenida a las 7 semanas de la insercion del implante F-1-PLGA
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Resultados del estudio histolégico

Los resultados del analisis histolégico, a lo largo del ensayo de cesion in

vivo de la gentamicina desde los implantes F-1, F-1-PLA y F-1-PLGA, se

muestran en las figuras 40 a 48.

Tras la preparacion de las piezas, tal como se indicé en Materiales y

Métodos, los resultados obtenidos fueron los siguientes:

24 horas: los hallazgos fueron idénticos en los tres tipos de implantes y
consistian en fracturas y desestructuracion del tejido éseo periimplante,
con presencia de hemorragia, asi como acumulos laminares de
polimorfonucleares (Figura 40).

72 horas: tampoco se aprecian grandes diferencias entre los tres tipos de
implantes. En lineas generales, se siguen viendo los mismos fendmenos
que a las 24 horas. Es de destacar la ausencia de células inflamatorias.
No se observa proliferacion vascular (Figura 41).

1 semana: en todas las preparaciones aparece neoformacion oésea
inmadura periimplante (Figura 42). En los implantes de la F-1, se puede
ver la presencia de tractos conectivo-capilares que penetran en él desde
la periferia y estan rodeados de fibroblastos e histiocitos (Figura 43).

2 semanas: los implantes estan rodeados de hueso maduro (Figura 44).

3 semanas: la uUnica diferencia con respecto al punto anterior es que ha
aumentado el tejido éseo que rodea al implante (Figura 45).

4 semanas: en este momento lo mas notable es la presencia de tractos
conectivos, sin tejido 6seo, que partiendo de la periferia, penetran y lo
atraviesan (Figura 46).

5 semanas: los tractos aparecen ya osificados (Figura 47).

6 y 7 semanas: aparece una franca calcificacion intraimplante (Figura 48).
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Figura 40.- Area de hemorragia a las 24 horas de la colocacién del implante

Figura 41.- Area de hemorragia a las 72 horas de la colocacién del implante.
Desestructuracion de la arquitectura 6sea.
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Figura 42.- Hueso inmaduro rodeando el implante a la semana de su colocacién

Figura 43.- Tracto fibrovascular que penetra en el implante a la semana de su
colocacion.
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Figura 44.- Tejido 6seo maduro rodeando al implante a las dos semanas de su
colocacion.

Figura 45.- Hueso maduro rodeando al implante del que se inicia tracto 6seo a las
tres semanas de su colocacion.
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Figura 46.- Tractos de tejido 6seo atravesando el implante a las cuatro semanas de
su colocacion.

Figura 47 .- Se inicia calcificacién intraimplante a las cinco semanas de su colocacion.
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Figura 48.- Implante calcificado a las siete semanas de su colocacion
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SECCION IlI: ESTUDIO EN CONEJOS

ESTUDIO PRELIMINAR
e Elaboraciéon de los implantes

El estudio en conejos se inicia con la elaboracion de tres formulaciones:
F-1C, F-2C y F-3C. La composicion y caracteristicas de estas formulaciones
se muestran en la tabla 14. Todas se obtuvieron por compresién de 1g de
granulado aplicando una fuerza de 6 toneladas con un punzén de 12 mm. Los
granulados fueron preparados en lotes de 10 g. La concentracién de la
disolucién acuosa de SG se mantuvo en 700 mg/ml y el contenido tedrico en
un 3,5%. La concentracion del polimero en el DCM vari6é entre 1g/ml para el
PLA-30 y 0,5 g/ml para el PLA-200. La relacion entre los fosfatos (HAP/FTC)
se mantuvo constante, 25/75 y la pasta de fosfatos con agua mantiene la
proporcion descrita anteriormente. Después de la compresion, los implantes
de 12 mm son cortados en paralelepipedos para adaptarlos al tamafio del

fémur de conejo.

F-1C F-2C F-3C

Polimero / fosfatos 20/80 50/50 50/50

PM del PLA (kD) 30 30 200

% SG incorporado 3,14 + 0,158 2,84 + 0,258 2,32+ 0,08
R.I. (%) 89,7 + 4,52 81,0+7,38 66,3 +2,35
Peso (mg) 346,6 + 45,4 285,3 + 23,8 331,1+22,0
Dimensiones | Largo | 9,92 + 0,684 9,69+0,118 9,94 + 0,019
(mm) Alto 4,00 + 0,073 4,13 + 0,009 4,09+0,016
Ancho | 4,90 + 0,445 4,94 +0,013 4,94 + 0,078

Tabla 14.- Composicién y caracteristicas de los implantes correspondientes a las
formulaciones F-1C, F-2C y F-3C; R.l. = Rendimiento de incorporacion.
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¢ Ensayos de cesion in vitro

En las tablas 15, 16 y 17 se recogen las cantidades de gentamicina
cedidas, valoradas por espectrofotometria, desde las formulaciones F-1C,
F-2C y F-3C respectivamente. Asi mismo en las figuras 49, 50 y 51 se

muestran los correspondientes perfiles de cesion.

Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.
(dias) I Il 1]

0 0,0 0,0 0,0 0,00 0,00
5,00 4,63 4,80 4,81 0,19

2 5,27 5,39 5,61 5,42 0,17
3 6,05 5,87 6,36 6,09 0,25
5 6,31 6,17 6,30 6,26 0,08
7 6,78 6,74 7,09 6,87 0,19
10 6,87 6,65 7,72 7,08 0,56
15 7,10 7,11 7,50 7,24 0,23
21 7,40 712 7,56 7,36 0,22
28 7,85 7,53 7,74 7,71 0,16
35 7,61 8,11 7,93 7,88 0,25
42 7,70 7,58 7,77 7,68 0,10
49 8,61 7,60 7,88 8,03 0,52
56 7,77 7,52 7,69 7,66 0,13
63 7,78 7,62 7,95 7,78 0,16
70 8,01 7,26 7,91 7,72 0,41
77 8,39 7,14 8,04 7,86 0,65
84 8,17 7,11 8,23 7,84 0,63

Tabla 15.- Resultados de los estudios de cesién de gentamicina con la formulaciéon F-
1C (10,44, 9,56 y 9,56 mg iniciales de SG para cada replicado,
respectivamente) en tampdn fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de
azida sdédica y a 37°C.
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Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.

(dias) I Il 1
0 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
1 4,60 5,80 5,47 5,29 0,62
2 5,43 6,74 6,71 6,29 0,75
3 5,78 7,15 7,14 6,69 0,79
5 6,15 7,53 7,57 7,09 0,81
7 6,12 7,84 7,29 7,09 0,88

Tabla 16.- Resultados de los estudios de cesion de gentamicina con la formulacion F-
2C (7,33, 8,38 y 8,6 mgq iniciales de SG para cada replicado, respectivamente)
en tampdn fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de azida sddica y a

37°C.
Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.
(dias) I Il I
0 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
1 5,74 7,10 5,09 5,98 1,03
2 5,87 6,98 5,26 6,04 0,88
3 5,98 7,47 5,58 6,34 1,00
5 6,07 7,53 5,35 6,32 1,11
7 6,09 7,56 5,38 6,34 1,12

Tabla 17.- Resultados de los estudios de cesion de gentamicina con la formulacion F-
3C (8,06, 7,89 y 7,1 mgq iniciales de SG para cada replicado, respectivamente)
en tampon fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de azida sddica y a

37°C.
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Figura 49.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacion F-1C.
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Figura 50.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacién F-2C.
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Figura 51.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulaciéon F-3C.

DISENO EXPERIMENTAL

Como ya hemos indicado en Materiales y Método, en el disefio de las
formulaciones a administrar en conejos se tuvieron en cuenta tres factores:
porcentaje de gentamicina, peso molecular del polilactico y recubrimiento de
los implantes. Teniendo en cuenta los resultados obtenidos en estudios
previos, la fuerza de compresién se fij6 en 6 toneladas y la proporcion
HAP/FTC permanecié en un 25/75. De acuerdo con los resultados obtenidos
en el estudio preliminar anteriormente descrito, la proporcion polimero/
fosfatos se mantuvo en 20/80. Como ya hemos mencionado previamente, el
peso de los implantes se mantuvo en 1 g, que una vez cortados oscilé entre
350-375 mg. Los valores limites de los factores a estudiar se fijaron de la
siguiente manera: porcentaje de gentamicina entre un 3,5% y un 7%, para
evitar la toxicidad renal. El peso molecular entre 30 kD, polimero de bajo peso
molecular y como maximo 200 kD y finalmente se considera como valor
maximo del tercer factor la presencia de recubrimiento y como valor minimo,

el no recubrimiento.
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La matriz de Hadamard utilizada (4 x 4) fue del tipo:

11 1 1
1 1-1-1
1-1 1-1
1-1-1 1

La primera columna denota las formulaciones a elaborar; los valores 1
y -1 indican los valores maximos y minimos de cada unos de los parametros,
P, (porcentaje de sulfato de gentamicina), P, (peso molecular del polilactico) y
P3 (recubrimiento del implante), que se corresponden con los valores de la 27,
32 y 42 columnas, respectivamente. De acuerdo con este disefio las cuatro
formulaciones a elaborar, con un peso tedrico de 1 g y aplicando 6 toneladas

a temperatura ambiente, son:

e Formulacién F-A (1,1, 1)

Composicion: Gentamicina 7%
Peso molecular del polilactico 200 kD
Recubrimiento con PLA-200 Si
Relacién HAP/FTC 25/75
Relacion polimero / fosfatos 20/80

e Formulacién F-B (1, -1, -1)

Composicién: Gentamicina 7 %
Peso molecular del polilactico 30 kD
Recubrimiento con PLA-200 No
Relacion HAP/FTC 25/75

Relacion polimero / fosfatos 20/80
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e Formulacién F-C (-1, 1, -1)

Composicion: Gentamicina 3.5%
Peso molecular del polilactico 200 kD
Recubrimiento con PLA-200 No
Relacién HAP/FTC 25/75
Relacion polimero / fosfatos 20/80

e Formulacién F-D (-1,-1,1)

Composicion: Gentamicina 3,5 %
Peso molecular del polilactico 30 kD
Recubrimiento con PLA-200 Si
Relacion HAP/FTC 25/75
Relacién polimero / fosfatos 20/80

La matriz de Hadamard utilizada para el disefio de las formulaciones

quedd de la siguiente forma:

F-A 7% 200 R

F-B 7% 30 NR
F-C 35% 200 NR
F-D 35% 30 R

donde R indica implantes recubiertos y NR, no recubiertos.

Del modelo propuesto se deducen las siguientes ecuaciones:

y1 =00+ 01+ 02+ 03 + ey (ec. 3)
Yy2=0p+01-62-03+e€; (ec. 4)
y3=00-01+02-03+e3 (ec. 5)

Y4 =00-01-02+03+ey (ec. 6)
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donde: y4, Y2, Y3 € Y4 son los valores obtenidos para el parametro a optimizar
en las distintas formulaciones: 04, 6, y 03 son los valores de los parametros
P4, P2y P3; 69 es la media general y, eq, e,, €3 Y €4 son los errores asociados
a cada formulacion.

Para poder prever en qué sentido van a influir los factores elegidos sobre
la variable a optimizar, una vez conocida ésta, es necesario conocer los

valores de las distintas 6, despejando de las ecuaciones anteriores (ec. 3-6).

En la tabla 18, se recogen las caracteristicas de los implantes elaborados

de acuerdo con el disefio experimental.

F-A F-B F-C F-D
% SG incorporado 573+0.170 5.86+0.090 3.01+0.05 3.14+0.158
R.I. (%) 81.8+243 837+129 86.0+140  89.7+4.52
Peso (NR) (mg) 3742+125 3533+220 366.6+16.2 352.6+42.8
Peso (R) (mg) 403.7 + 13.1 378.5+44.5
Dimensiones | Largo | 9.69 +0.118 9.42+0.489 9.62+0.385 10.1+0.659
(NR) Alto | 4.41+0.012 4.04+0.050 4.38+0.031 4.03 +0.081
(mm) Ancho | 536 +0.292 5.18+0.247 529+0.172 4.97 +0.428
Dimensiones | Largo | 10.2 +0.109 10.7 £ 0.595
(R) Alto | 4.78 +0.050 4.58 +0.276
(mm) Ancho | 586 +0.155 5.41 + 0.473

Tabla 18.- Caracteristicas de los implantes correspondientes a las formulaciones F-
A, F-B, F-C y F-D; R.I. = Rendimiento de incorporacion. Para las
formulaciones F-A y F-D se muestran el peso y dimensiones de los implantes
no recubiertos (NR) y recubiertos (R).
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ENSAYOS IN VITRO

ENSAYOS DE CESION

En las tablas 19, 20, 21 y 22, se encuentran recogidos los resultados de
los ensayos de cesion in vitro, expresados en cantidades cedidas
acumuladas, para las formulaciones F-A, F-B, F-C y F-D, respectivamente.
Asi mismo en las figuras 52, 53, 54 y 55 se han representado las curvas de
cesion expresadas en porcentajes cedidos acumulados, por triplicado para

estas cuatro formulaciones.

Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.

(dias) I Il 1l
0 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
1 1,00 1,83 1,71 1,51 0,45
2 3,19 4,53 4,25 3,99 0,71
3 4,98 7,05 7,16 6,40 1,23
5 8,59 10,2 9,34 9,39 0,83
7 10,6 12,2 11,0 11,3 0,86
10 11,9 13,9 11,8 12,5 1,20
15 13,1 15,2 12,8 13,7 1,32
21 14,9 17,5 14,8 15,7 1,50
28 16,2 18,2 15,8 16,7 1,26
35 17,0 19,7 16,4 17,7 1,79
42 17,0 19,5 16,7 17,7 1,55
49 17,6 20,0 17,4 18,3 1,46
56 17,5 19,5 17,7 18,2 1,14
63 17,9 18,9 17,4 18,1 0,80

Tabla 19.- Resultados de los estudios de cesién de gentamicina con la formulacion F-
A (21,4, 22,2 y 20,8 mg iniciales de SG para cada replicado, respectivamente)
en tampoén fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de azida sodica y a
37°C.



94 Tesis Doctoral

Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.

(dias) I Il 1l
0 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
1 14,6 15,3 15,6 15,1 0,51
2 16,4 16,6 17,0 16,6 0,31
3 14,9 18,4 15,9 16,4 1,83
5 17,6 16,2 17,0 16,9 0,73
7 18,3 17,3 18,6 18,1 0,70
10 18,7 18,4 18,8 18,6 0,25
15 18,2 19,0 19,2 18,8 0,50
21 19,1 18,9 20,7 19,6 1,01
28 18,6 18,7 20,1 19,1 0,88
35 19,3 19,8 20,5 19,9 0,63
42 18,6 19,2 20,1 19,3 0,76
49 20,7 19,5 19,0 19,7 0,83
56 18,78 18,48 19,49 18,92 0,52
63 19,09 19,53 19,41 19,34 0,23

Tabla 20.- Resultados de los estudios de cesién de gentamicina con la formulaciéon F-
B (21,6, 21,8 y 22,0 mg iniciales de SG para cada replicado, respectivamente)
en tampon fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de azida sodica y a
37°C.
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Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.
(dias) I Il 1l
0 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4,36 4,77 4,35 4,49 0,24
2 5,10 5,44 4,94 5,16 0,25
3 6,69 7,14 6,95 6,93 0,23
5 6,59 7,18 6,60 6,79 0,34
7 6,92 7,38 7,51 7,27 0,31
10 7,34 7,74 7,52 7,53 0,20
15 7,61 8,08 7,75 7,81 0,24
21 7,89 8,19 7,97 8,02 0,16
28 7,91 8,28 8,08 8,09 0,19
35 8,83 8,68 9,38 8,96 0,37
42 8,22 8,53 8,30 8,35 0,16
49 8,34 9,62 8,15 8,70 0,80
56 8,40 8,55 8,25 8,40 0,15
63 8,29 8,72 8,42 8,48 0,22

Tabla 21.- Resultados de los estudios de cesién de gentamicina con la formulacion F-
C (11,4, 11,6 y 11,7 mg iniciales de SG para cada replicado, respectivamente)
en tampon fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de azida sodica y a
37°C.
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Tiempo Cantidad cedida (mg) Media s.d.
(dias) I Il 1l

0 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
0,00 0,00 0,00 0,00 0,00

2 0,00 0,00 0,13 0,04 0,07
3 0,05 0,14 0,61 0,27 0,30
5 0,27 0,50 1,45 0,74 0,62
7 0,63 1,01 2,25 1,29 0,85
10 1,15 1,54 3,18 1,96 1,08
15 2,24 2,83 4,36 3,14 1,09
21 3,47 3,78 4,80 4,02 0,70
28 4,45 4,85 4,82 4,71 0,22
35 5,59 5,84 5,79 5,74 0,13
42 5,51 6,03 5,54 5,69 0,29
49 5,95 6,29 5,45 5,90 0,42
56 6,03 6,18 5,52 5,91 0,35
64 6,32 6,24 5,61 6,06 0,39
70 6,69 6,61 5,74 6,35 0,53
77 6,76 6,43 5,91 6,37 0,43
84 7,25 6,78 6,18 6,73 0,54
91 717 6,62 6,04 6,61 0,57
98 7,93 6,41 6,07 6,80 0,99
105 7,05 6,29 6,49 6,61 0,39

Tabla 22.- Resultados de los estudios de cesién de gentamicina con la formulaciéon F-
D (10,1, 10,6 y 10,5 mgq iniciales de SG para cada replicado, respectivamente)
en tampon fosfato (0,066 M), pH 7,4 isoténico con 0,02% de azida sodica y a
37°C.
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Figura 52.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacion F-A.
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Figura 53.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacion F-B.
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Figura 54.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacién F-C.
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Figura 55.- Porcentajes acumulados de SG liberada a partir de la formulacién F-D.

De acuerdo con los resultados de cesion obtenidos se eligio la formulacion

F-D como formulaciéon que mas se aproxima a los objetivos buscados.
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Para comprobar el efecto del recubrimiento sobre la velocidad de cesién
de la gentamicina, se llevd a cabo la caracterizacion tanto de los implantes
correspondientes a la formulacién F-D como la de los implantes, igualmente
formulados, pero sin recubrir, que corresponden a la formulaciéon F-1C. En las
tablas 15 y 22 y figuras 49 y 55 se recogen los resultados obtenidos en los

ensayos de cesion in vitro de ambas formulaciones.

CAPTACION DE AGUA Y PERDIDA DE PESO
En las tablas 23 y 24 se recogen los porcentajes de agua captada por
los implantes de las formulaciones F-D y F-1C y en las figuras 56 y 57 su

representacion grafica a lo largo de 8 semanas.

Tiempo Peso (humedo) Peso (seco) Captacion de
(semanas) (mg) (mg) agua (%)
0,286 402,9+ 13,3 3475+ 10,3 15,9+ 1,60
0,571 402,9 + 30,7 338,8+ 31,4 19,1+ 3,10
1 434,8 + 38,9 354,8+ 31,8 22,6 + 0,92
2 4498 + 33,9 365,9+ 29,0 229+ 1,41
4 431,8 + 541 348,5+ 44,2 239+ 1,34
8 426,2 + 65,9 335,2+ 56,2 27,5+ 3,89

Tabla 23.- Pesos y porcentaje medio de agua captada por los implantes de la

formulacion F-D + desviacion estandar (n = 12).
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Tiempo Peso (humedo) Peso (seco) Captacion de

(semanas) (mg) (mg) agua (%)
0,286 366,7 + 76,2 307,1 + 64,2 19,4+ 0,72
0,571 383,2+72,6 317,7+ 61,3 20,7 £ 0,53

1 351,5+ 10,6 291+ 7,8 20,8 £ 0,41

2 414,4 + 53,5 335,2+35,7 234+ 48

4 397,6 £51,0 311,6 £43,2 27,8+ 1,84

8 399,8 + 60,7 313,7 +45,8 274 £1,91

Tabla 24.- Pesos y porcentaje medio de agua captada por los implantes de la
formulacion F-1C + desviacién estandar (n = 12).
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Figura 56.- Perfil de captacion de agua de los implantes de la formulacion F-D; cada

punto representa el valor medio y desviacién estandar para cada tiempo (n =
12).
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Figura 57.- Perfil de captacion de agua de los implantes de la formulacién F-1C; cada
punto representa el valor medio y desviacién estandar para cada tiempo (n =
12).

Los porcentajes de pérdida de masa de los implantes F-D, corregidos
por la cantidad de gentamicina cedida, se recogen en la tabla 25 y su
representacion grafica frente al tiempo en la figura 58. En la tabla 26 se
encuentran los resultados de pérdida de masa correspondiente a la

formulacién F-1C y en la figura 59 su correspondiente representacion.

Tiempo Peso (inicial) P. inicial - SG Peso (seco) Pérdida de
(semanas) (mg) (mg) (mg) masa (%)
0,286 353,4+10,3 3534+10,3 347,5+10,3 1,66 = 0,07
0,571 346,5+31,1 3458+31,1 3388+314 2,03+0,31

1 366,3+33,6 3650+336 3548+31,8 2,79+0,33

2 389,3+31,8 386,2+31,8 369,7+30,9 4,26+1,10

4 371,2+46,9 366,5+46,9 3485+442 491+0,29

8 364,4+60,1 3585+60,1 3352+56,2 6,47+0,78

Tabla 25.- Pesos y porcentaje medio de pérdida de masa de los implantes de la
formulacion F-D + desviacion estandar (n = 12).
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Figura 58.- Perfil de pérdida de masa de los implantes de la formulacién F-D; cada
punto representa el valor medio y desviacién estandar para cada tiempo (n =

12).
Tiempo Peso (inicial) P.Inicial - SG  Peso (seco) Pérdida de
(semanas) (mg) (mg) (mg) masa (%)
0,286 317,7+66,9 312,7+66,9 307,1+64,2 1,70 £ 0,69
0,571 329,8+64,1 323,6+64,1 317,7+61,3 1,76 £ 0,5
1 302,4+7,94 2955+7,94 291 +7,83 1,53 +£0,08
2 354,7+38,2 347,4+38,2 3352+35,7 3,49+0,66
4 333,4+46,1 325,7+46,1 311,6+43,2 4,30+0,42
8 339,6 +49,6 3319+496 313,7+458 544+0,38

Tabla 26.- Pesos y porcentaje medio de pérdida de masa de los implantes de la
formulacion F-1C + desviacion estandar (n = 12).
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Figura 59.- Perfil de pérdida de masa de los implantes de la formulacién F -1C;
cada punto representa el valor medio y desviacion estandar para cada tiempo
(n=12).

ESTRUCTURA DE LOS IMPLANTES

Las curvas de distribucion de tamafio de poro a lo largo del ensayo de
cesion in vitro, correspondientes a tiempos: 0, 2, 4 y 8 semanas se recogen
en las figuras 60, 61, 62 y 63 para la formulacion F-D y en las figuras 64, 65,
66 y 67 para la F-1C. Asi mismo, en la tabla 27 se recoge el diametro medio
de poro y la porosidad a los tiempos mencionados para ambas formulaciones.

En las figuras 68 y 69 se presentan las microfotografias, realizadas por
SEM a lo largo del ensayo de cesién, del implante completo y de las
secciones transversales, respectivamente, para la formulacion F-D. Estos
mismos resultados para la formulacion F-1C se encuentran en las figuras 70 y
71.
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Figura 60.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D recién comprimidos, t = 0.
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Figura 61.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D después de 2 semanas de incubacién en tampoén fosfato.
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Figura 62.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D después de 4 semanas de incubacion en tampoén fosfato.
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Figura 63.- Volumen de intrusiéon acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D después de 8 semanas de incubaciéon en tampoén fosfato.
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Figura 64.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implante F-1C recién comprimidos, t = 0.
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Figura 65.- Volumen de intrusion acumulado frente a didametro de poro de los
implantes F-1C después de 2 semanas de incubacion en tampon fosfato.
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Figura 66.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-1C después de 4 semanas de incubacién en tampon fosfato.
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Figura 67.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-1C después de 8 semanas de incubacion en tampdn fosfato.
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F-1C F-D
Tiempo Diametro medio  Porosidad  Diametro medio  Porosidad
(semanas)  de poro (um) (%) de poro (um) (%)
0 0,0098 8,56 0,0256 19,9
2 0,0137 241 0,0206 29,0
4 0,0132 24,3 0,0229 28,9
8 0,0131 25,5 0,0207 30,7

Tabla 27.- Diametro medio de poro y porosidad de los implante de las formulaciones
F-1C y F-D a lo largo de los ensayos in vitro.
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Figura 68.- Microfotografias del exterior del implante de la formulacién F-D, a lo largo
del ensayo de cesion. A, t = 0 semanas; B, t = 2 semanas; C, t = 8 semanas.
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Figura 69.- Microfotografias correspondientes al corte transversal de implantes de la

formulacion F-D, a lo largo del ensayo de cesion. A, t = 0 semanas; B, t = 2
semanas; C, t = 8 semanas.
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Figura 70.- Microfotografias del exterior del implante de la formulaciéon F-1C, a lo
largo del ensayo de cesion. A, t = 0 semanas; B, t = 2 semanas; C, t = 8
semanas.
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Figura 71.- Microfotografias correspondientes al corte transversal de implantes de la
formulacion F-1C, a lo largo del ensayo de cesién. A, t = 0 semanas; B, t = 2
semanas; C, t = 8 semanas.

RESULTADOS DE DEGRADACION

El seguimiento de los cambios sufridos por los polimeros y los
restantes componentes de las formulaciones, consecuencia de su incubacion
en tampodn fosfato a lo largo de ocho semanas, se llevé a cabo determinando
los pesos moleculares y la Tg de los mismos durante los ensayos de cesion in

vitro.

En las tablas 28 y 29, se recoge la evolucion de los pesos moleculares
medios en peso (Mw) y en numero (Mn), asi como la polidispersividad,
correspondientes al dI-PLA-30 (polimero constituyente de la matriz) y dI-PLA-
200 (polimero de recubrimiento) para la formulacién F-D. Los resultados de
degradacion del dI-PLA-30 durante el ensayo de cesion in vitro de los
implantes no recubiertos (F-1C) se encuentran en la tabla 30. La

representacion grafica de la variacion del peso molecular y polidispersividad
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de los polimeros PLA-30 y PLA-200 constituyentes de los implantes F-D, se
muestra en las figuras 72 y 73. Estos mismos resultados para el PLA-30 de la

formulacion F-1C se reflejan en la figura 74.

Tiempo Mw Mn pd
(semanas) (kD) (kD)
0 25,027 + 0,258 15,280 + 0,521 1,639 £ 0,039
2 22,985 + 1,231 13,899 £ 0,750 1,654 £ 0,001
4 24,356 + 2,244 14,997 + 1,829 1,627 £ 0,049
8 22,563 + 0,204 13,727 £ 0,591 1,646 + 0,086

Tabla 28.- Evolucién de los pesos moleculares y polidispersividad del PLA-30 de la
formulacion F-D durante el ensayo de cesion in vitro.

Tiempo Mw Mn pd
(semanas) (kD) (kD)
0 222,430 + 5,735 114,988 + 10,671 1,940 £ 0,130
2 212,539 + 13,825 121,225 + 19,071 1,766 + 0,164
4 209,014 + 5,763 113,710 + 1,972 1,839 + 0,083
8 196,570 + 7,946 109,614 + 1,452 1,794 £ 0,096

Tabla 29.- Evolucion de los pesos moleculares y polidispersividad del PLA-200 de la
formulacion F-D durante el ensayo de cesion in vitro.

Tiempo Mw Mn pd
(semanas) (kD) (kD)
0 24,820 + 0,136 14,860 + 0,374 1,671 £ 0,051
2 27,028 + 0,027 16,859 + 0,549 1,604 + 0,051
4 27,266 + 0,481 17,067 £+ 0,063 1,598 + 0,034
8 26,562 + 0,118 16,252 + 0,839 1,637 £ 0,092

Tabla 30.- Evolucién de los pesos moleculares y polidispersividad del PLA-30 de la
formulacion F-1C durante el ensayo de cesién in vitro.
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Figura 72.- Evolucion del peso molecular medio en peso y polidispersividad del PLA-
30 de la formulacion F-D durante el ensayo de cesion in vitro.

2402\ 2,0
200 { ~ ! ¥ 'y
L] h 4
L} B JVC
__ 160 T NN Tt --p18
=) [ ]
< .
> 120 T a
s
80 L , L 1,6
— Mw
40
= =B= =pd
0 . . . 1,4
0 2 4 6 8

Tiempo (semanas)

Figura 73.- Evolucion del peso molecular medio en peso y polidispersividad del PLA-
200 de la formulacién F-D durante el ensayo de cesion in vitro.
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Figura 74.- Evolucion del peso molecular medio en peso y polidispersividad del PLA-
30 de la formulacién F-1C durante el ensayo de cesion in vitro.

Los termogramas obtenidos por DSC, a lo largo del ensayo de cesion
in vitro para la formulacion F-D se muestran en la figura 75; estos mismos
resultados para el PLA-200 de la cubierta se reflejan en la figura 76. Los
analisis térmicos correspondientes a la formulacion F-1C se encuentran en la
figura 77. En las tablas 31 y 32 se recogen los valores de las Tg y areas
normalizadas de ambas formulaciones, correspondientes a estos mismos

ensayos.
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Figura 75 .- Termogramas correspondientes a los implantes del lote F-D a lo largo del
ensayo de cesion in vitro.
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Figura 76 .- Termogramas correspondientes al PLA-200 de la cubierta y su evolucion
durante el ensayo de cesion in vitro de los implantes del lote F-D.
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Figura 77.- Termogramas correspondientes a los implantes del lote F-1C a lo largo
del ensayo de cesion in vitro.

Componentes de la matriz Cubierta
PLA-30 HAP/FTC PLA-200
Tiempo | Tg (°C) Area (J/g)| Tg (°C) Area (J/g) | Tg (°C) Area (J/g)
(semanas)
0 57,2 1,29 152,8 31,0 55,2 8,26
2 50,8 0,86 151,4 49,8 53,6 5,92
4 51,2 0,88 148,6 445 54,2 5,55
8 51,5 0,94 145,8 49,6 54,9 9,52

Tabla 31.- Evolucion de la temperatura de transicion vitrea (Tg) y area normalizada
de los componentes de la matriz y de la cubierta de la formulacién F-D
durante el ensayo de cesion in vitro.
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PLA-30 HAP/FTC
Tiempo (semanas) | Tg (°C) Area (J/g) | Tg (°C) Area (J/g)
0 53,5 1,28 145,1 53,5
2 50,9 0,80 146,8 52,5
4 50,2 0,79 137,4 60,8
8 52,2 0,93 147,3 61,8

Tabla 32.- Evolucion de la temperatura de transicion vitrea (Tg) y area normalizada
de los implantes de la formulacion F-1C durante el ensayo de cesién in vitro.

ENSAYOS IN VIVO

Los ensayos in vivo se llevaron a cabo con la formulacion recubierta
F-D.

e Ensayos de cesion de gentamicina
Los porcentajes de SG remanente en los implantes de la formulacion F-D,

una vez insertados en fémur de conejos, se recogen en la tabla 33.

Tiempo % remanente Media s.d.
(semanas) I i IV

0,286 740 919 890 89,0 86,0 8,1
1 793 750 791 859 79,8 4,51
2 66,1 46,0 63,0 50,2 56,3 9,73
4 291 23,7 15,2 53,6 304 16,5
6 353 21,2 415 42,7 258 17
8 700 160 130 6,63 10,7 4,6

Tabla 33.- Porcentajes remanentes de gentamicina en los implantes de Ila
formulacion F-D. Media + desviacion estandar.



Resultados 121

¢ Gentamicina en hueso
En las tablas 34, 35, 36 y 37 se recogen los niveles de gentamicina
alcanzados en las distintas zonas del fémur a lo largo de 8 semanas tras la

colocacion de implantes de la formulacién F-D.

Tiempo Metafisis distal Media s.d.
(semanas) —, I M IV
0,286 0 0 0 0 0 0
1 714 833 232 10,7 7,12 3,52
2 475 036 490 364 341 211
4 032 085 016 7,60 223 3,59
6 275 049 0,82 0 1,02 1,21
8 216 080 262 087 161 0,92

Tabla 34.- Niveles de gentamicina (ug de gentamicina/g de tejido) en la zona de
metéfisis distal del fémur de conejos. Media + desviacién estandar.

Tiempo Diafisis distal Media s.d.
(semanas) I i W

0,286 0 0 0 0 0 0
1 21,4 9,41 172 21,3 17,3 5,63
2 295 2,70 4,31 17,3 13,2 128
4 0,53 20,5 224 0 582 9,83
6 1,98 1,8 0 294 168 1,23
8 0 16,9 0 0 423 845

Tabla 35.- Niveles de gentamicina (ug de gentamicina/qg de tejido) en la zona de la
diafisis distal del fémur de conejos. Media + desviacién estandar.
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Tiempo Diafisis proximal Media s.d.
(semanas) I Il v
0,286 0 0 0 0 0 0
1 2,53 440 1,74 0 2,17 1,83
2 2,54 0 1,5 0 1,01 1,24
4 0 0 0 0 0 0
6 0 0 0 0 0 0
8 0 0 0 0 0 0

Tabla 36.- Niveles de gentamicina (ug de gentamicina/g de tejido) en la zona de la
diafisis proximal del fémur de conejos. Media + desviacion estandar.

Tiempo Metafisis proximal Media s.d.
(semanas) I m-wv

0,286 0 0 0,94 0 0,235 0,47
1 0 0,39 0 0 0,098 0,195
2 0,18 0 0 0 0,045 0,09
4 0,12 0 0 0 0,03 0,06
6 0 0 0 1,71 0,428 0,855
8 0 0 0 0 0 0

Tabla 37.- Niveles de gentamicina (ug de gentamicina/g de tejido) en la zona de
metéfisis proximal del fémur de conejos. Media + desviacion estandar.

e Gentamicina en suero y rindén
Las concentraciones de gentamicina en sangre no fueron detectables a lo

largo del ensayo por el método microbiolégico empleado para su valoracion.

Los niveles de gentamicina en rifidn, expresados por gramo de tejido,

obtenidos tras la colocacién del implante de la formulacion F-D, se encuentran
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en la tabla 38. A tiempos cortos (2 dias y 1 semana) y tiempos mayores de 4

semanas no se detectaron niveles.

Tiempo g de gentamicina/g de tejido Media  s.d.
(semanas) | I I IV
2 016 013 -  -— 0,45 0,021
4 0,04 0,06 0,05 0,05 0,05 0,008

Tabla 38.- Niveles de gentamicina en rifién. Media + desviacién estandar.

e Control de la funcién renal

En la tabla 39 se recogen los niveles de creatinina en suero
correspondientes a los conejos implantados con la formulacién F-D. El valor
de concentracién basal en los animales estudiados estd comprendido entre
1,1 - 1,5 mg/dl, lo que concuerda con lo recogido en la bibliografia para
conejos adultos: 0,8 - 1,8 mg/dl (Wolford et al., 1986).

Tiempo Concentracion de creatinina en suero
(semanas) I I Il 1Y

0,286 09-10 11-13 14-15 12-13

1 09-13 11-20 12-18 1,1-13

2 1,2-14 11-13 11-13 10-15

4 1,1-15 12-15 09-22 11-17

6 1,1-16 11-17 10-17 11-14

8 1,2-15 10-16 12-16 11-14

Tabla 39.- Intervalos de concentraciones de creatinina en suero (mg/dl) de cada uno
de los conejos durante el ensayo de cesion con la formulacién F-D.
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CAPTACION DE AGUA Y PERDIDA DE PESO
En la tabla 40 se recoge los porcentajes de agua captada por los

implantes de la formulacién F-D y en la figura 78 su representacion grafica a
lo largo de 8 semanas.

Tiempo Peso (humedo) Peso (seco) Captacién de
(semanas) (mg) (mg) agua (%)
2 370,3 +447 309,1 + 37,7 19,8 + 1,43
4 379,2 +49,7 308,2+41,2 23,1+£2,30
8 428,1 + 38,9 345,3 + 30,0 24,0 £ 3,19

Tabla 40.- Pesos y porcentaje de agua captada por los implantes de la formulacién F-
D. Media + desviacion estandar (n = 12).
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Figura 78.- Perfil de captacion de agua de los implantes de la formulacién F-D; cada

punto representa el valor medio y desviacién estandar para cada tiempo (n =
12).

Los porcentajes de pérdida de masa de los implantes F-D, corregidos
por la cantidad cedida de SG, se recogen en la tabla 41 y su representacion
grafica frente al tiempo en la figura 79.
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Tiempo Peso (inicial) P.lnicial - SG  Peso (seco) Pérdida de
(semanas) (mg) (mg) (mg) masa (%)
2 329,9+40,5 326,2+40,5 309,1+37,7 5,19+0,64

4 334,0+450 328,1+45,0 308,2+41,2 5,99+1,11

8 376,7+328 3682+32,8 3453+30,0 6,20+0,70

Tabla 41.- Pesos y porcentaje de pérdida de masa de los implantes de la formulacion

F-D. Media + desviacion estandar (n = 12).
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Figura 79.- Perfil de pérdida de masa de los implantes de la formulacién F-D; cada
punto representa el valor medio y desviacién estandar para cada tiempo (n =

12).
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ESTRUCTURA DE LOS IMPLANTES

Las curvas de distribucién de tamafio de poro a lo largo del ensayo de
cesién in vivo para la formulacién F-D, correspondientes a tiempos 2, 4 y 8
semanas, se recogen en las figuras 80, 81 y 82; en la tabla 42 se recoge el
diametro medio de poro y la porosidad a los tiempos mencionados para esta

formulacion.
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Volumen de intrusiéon acumulado (cc/g)

Figura 80.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D después de 2 semanas de su colocaciéon en el fémur de
conejos.
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Figura 81.- Volumen de intrusiéon acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D después de 4 semanas de su colocaciéon en el fémur de
conejos.
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Figura 82.- Volumen de intrusion acumulado frente a diametro de poro de los
implantes F-D después de 8 semanas de su colocacion en el fémur de
conegjos.
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F-D
Tiempo Diametro medio  Porosidad
(semanas)  de poro (um) (%)
0 0,0256 19,9
2 0,0188 24,2
4 0,019 24,6
8 0,0225 24,2

Tabla 42.- Diametro medio de poro y porosidad de los implante de la formulacién F-D
a lo largo del ensayo in vivo.

En las figuras 83 y 84 se muestran las microfotografias realizadas por
SEM a lo largo del ensayo de cesion, del implante completo y de las

secciones transversales respectivamente, para la formulacion F-D.
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Figura 83.- Microfotografias del exterior del implante de la formulacién F-D, a lo largo
del ensayo in vivo. A, t = 2 semanas; B, t = 4 semanas; C, t = 8 semanas.
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Figura 84.- Microfotografias correspondientes al corte transversal de los implantes
de la formulacién F-D, a lo largo del ensayo in vivo. A, t = 2 semanas; B, t = 4
semanas; C, t = 8 semanas.

RESULTADOS DE DEGRADACION

Los cambios sufridos por los polimeros y los restantes componentes
de la formulacion F-D, en el interior del fémur de conejos a lo largo de las
ocho semanas que dur6 el ensayo, se evaluaron mediante la determinacion

de los pesos moleculares y la Tg de los mismos.

En las tablas 43 y 44 se recoge la evolucion de los pesos moleculares
medios en peso (Mw) y en numero (Mn), asi como la polidispersividad,
correspondientes al dI-PLA-30 vy dI-PLA-200 para la formulacién F-D. La
representacion grafica de la variacion del peso molecular y polidispersividad

de ambos polimeros se muestra en las figuras 85 y 86.
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Tiempo Mw Mn pd
(semanas) (kD) (kD)
0 25,027 + 0,258 15,280 + 0,521 1,639 + 0,039
2 21,711 £ 1,540 12,255 + 1,370 1,776 + 0,073
4 18,707 + 1,625 10,493 + 2,225 1,807 £ 0,228
8 14,503 + 0,783 7,568 + 1,178 1,932 + 0,197

Tabla 43.- Evolucion de los pesos moleculares y polidispersividad del PLA-30 de la

formulacion F-D durante el ensayo de cesion in vivo.

Tiempo Mw Mn pd
(semanas) (kD) (kD)
0 222,430 + 5,735 114,988 + 10,671 1,940 £ 0,130
2 179,055 + 8,004 101,962 + 3,243 1,758 £ 0,134
4 158,885 + 0,273 91,117 + 3,070 1,745 + 0,062
8 129,470 + 6,558 71,258 £ 1,775 1,816 £ 0,047

Tabla 44.- Evolucion de los pesos moleculares y polidispersividad del PLA-200 de la
formulaciéon F-D durante el ensayo de cesion in vivo.
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Figura 85.- Evolucion del peso molecular medio en peso y polidispersividad del PLA-
30 de la formulacién F-D durante el ensayo de cesién in vivo.
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Figura 86.- Evolucion del peso molecular medio en peso y polidispersividad del PLA-
200 de la formulacién F-D durante el ensayo de cesion in vivo.

En las figuras 87 y 88 se muestran los termogramas obtenidos por
DSC a lo largo del ensayo de cesion in vivo, correspondientes al implante y
cubierta respectivamente, de la formulacion F-D. En la tabla 45 se recogen
los valores de las Tg y areas normalizadas de esta formulacion,

correspondientes a los mismos ensayos.
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Figura 87.- Termogramas correspondientes a los implantes del lote F-D a lo largo del
ensayo de cesion in vivo.
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Figura 88.- Termogramas correspondientes al PLA-200 de la cubierta y su evolucion
durante el ensayo de cesion in vivo de los implantes del lote F-D.
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Componentes de la matriz Cubierta
PLA-30 HAP/FTC PLA-200
Tiempo | Tg (°C) Area (J/g)| Tg (°C) Area (J/g) | Tg (°C) Area (J/g)
(semanas)
0 57,2 1,29 152,8 31,0 55,2 8,26
2 50,3 0,82 146,4 55,2 53,4 4,50
4 51,0 0,81 140,3 52,6 54,1 6,55
8 48,3 0,70 124,5 43,6 53,6 6,26

Tabla 45.- Evolucion de la temperatura de transicion vitrea (Tg) y area normalizada
de los componentes de la matriz y de la cubierta de la formulacién F-D
durante el ensayo de cesion in vivo.

RESULTADOS RADIOLOGICOS
Las muestras reservadas para el estudio radioldgico se analizaron a lo
largo de 12 semanas tras la colocacién del implante, apreciandose los

siguientes resultados:

« 48 horas: se observa la presencia de un leve halo periimplante,
posiblemente debido a la agresion quirurgica. No hay reaccién peridstica
(Figura 89).

« 1 semana: el implante permanece intacto y bien diferenciado del hueso.
No hay reaccion peridstica y ha desaparecido el halo periimplante (Figura
90).

« 2 semanas: destaca la neoformacion ésea periimplante. El implante se
diferencia claramente del hueso, presentando una densidad mayor incluso
que la de las corticales (Figura 91).

% 4 semanas: la densidad del implante se parece mas a la de las corticales.
No se observan tabiques ni espiculas 6seas que penetren en él, aunque la

zona periférica aparece menos densa que la central (Figura 92).
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6 semanas: vemos tejido dseo radiolégicamente maduro que rodea al
implante. Este parece tener conexiones con la cortical posterior, no
pudiendo delimitar claramente los limites entre ambos (Figura 93).

8 semanas: no se aprecian grandes cambios con respecto a la fase
anterior, si bien la relacion del implante con el hueso cortical es mas
evidente (Figura 94).

12 semanas: destaca la pérdida de densidad en la periferia del implante,
como si se iniciara su disgregacion. Se observan, aunque no claramente,
la presencia de espiculas que penetran en él, perpendiculares a su eje

mayor (Figura 95).

Figura 89 .-Rx obtenida a las 48 horas de la colocacion del implante
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Figura 90.- Rx obtenida a la semana de la colocacién del implante

Figura 91.- Rx obtenida a las 2 semanas de la colocacién del implante
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Figura 92.- Rx obtenida a las 4 semanas de la colocacién del implante

[

Figura 93.- Rx obtenida a las 6 semanas de la colocacion del implante
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Figura 94.- Rx obtenida a las 8 semanas de la colocacion del implante

Figura 95.- Rx obtenida a las 12 semanas de la colocacion del implante
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RESULTADOS HISTOLOGICOS

Los resultados del analisis histolégico de los huesos implantados se

detallan a continuacion:

2 dias: aparece un infarto hemorragico periimplante, con fracturas de las
trabéculas déseas y desestructuracion del tejido 6seo periimplante
(Figuras 96 y 97).

1 semana: se aprecia tejido de granulacién inmaduro periimplante (Figura
98).

2 semanas: es notable la presencia de tejido 6seo inmaduro, periimplante,
asi como septos fibrosos que parecen profundizar en él (Figuras 99 y
100).

4 semanas: el tejido éseo que rodea al implante es un tejido éseo maduro
(Figura 101).

6 semanas: aparece una delgada membrana de tejido conectivo-vascular
periimplante (Figura 102).

8 semanas: hay una minima respuesta conectivo-vascular periimplante,
con zonas de calcificacion intraimplante (Figura 103).

12 semanas: la respuesta conectivo-vascular periimplante es aiin menor y

han aumentado las calcificaciones intraimplante (Figura 104).
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Figura 96.- Area de hemorragia y desestructuracién del tejido 6seo a los dos dias de
la colocacién del implante

Figura 97.- Desestructuracion del tejido 6seo, a los dos dias de la colocacion del
implante.
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Figura 98.- Tejido de granulacion periimplante, a la semana de su colocacion

Figura 99.- Septo fibroso que penetra en el implante, a las dos semanas de su
colocacion. Este aparece rodeado de tejido 6seo inmaduro.
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Figura 100.- Mayor detalle de un tracto fibrovascular, a las dos semanas de su
colocacion

Figura 101.- Implante rodeado de tejido 6seo maduro, a las 4 semanas de su
colocacion.
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Figura 102.- Ligera membrana periimplante, a las seis semanas de su colocacién. Se
inician las zonas de calcificacion.

Figura 103.- Implante con zonas de calcificacion, a las ocho semanas de su
colocacion.



Resultados 145

Figura 104.- Implante con grandes areas de calcificacion a las 12 semanas de su
colocacion.
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El trabajo que constituye esta tesis doctoral es parte de un proyecto de
investigacion destinado a la elaboracién y optimizacion de sistemas de cesion
controlada de antibidticos para el tratamiento de la osteomielitis. Previamente
al estudio en ratas se habia publicado un trabajo en el cual se elaboraron una
serie de implantes (2,5 x 12 mm) a partir de fosfatos y polimeros
biodegradables que fueron caracterizados desde un punto de vista
morfoldgico, estructura interna, rayos X, reproducibilidad del método de
elaboracion, degradacion y cesién in vitro. Los resultados obtenidos fueron
comparados con una especialidad, Septopal®, que se encuentra actualmente
en el mercado. Este primer trabajo permitié elegir el método de elaboracion, la
proporcion de fosfatos optima, HAP:FTC de 25:75 y la fuerza de compresion
para alcanzar cesiones de gentamicina mas prolongadas in vitro que la

especialidad comercial.

ESTUDIO EN RATAS

La primera parte de esta tesis consiste en la adaptacién de la
formulacién elegida a un tamano adecuado para su implantacién en fémur de
ratas (6 x 2,5 x 1mm) y el estudio de la cesion de gentamicina in vitro e in vivo
asi como, su valoracién histolégica y radiolégica. Los resultados que se
discuten en esta parte son los obtenidos con los implantes F-1, F-1-PLA y F-
1-PLGA. Su composicién, como se detalla en el apartado de Resultados, fue
una mezcla de fosfatos (HAP:FTC = 25:75) y PLA-30 en una proporcion 80:20
con un contenido en gentamicina del 3,5 %, sin recubrir F-1, y F-1-PLA y F-1-
PLGA recubiertos con PLA-200 y PLGA-100, respectivamente.
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Ensayo de cesion de gentamicina in vitro

Los perfiles de cesion de gentamicina acumulada obtenidos con los
implantes estudiados se muestran en la figura 105; aproximadamente un 30,
33y 78% se cede en las primeras 24 horas desde los implantes F-1-PLA, F-1-

PLGA y F-1, respectivamente. Se puede observar que el recubrimiento es
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Figura 105.- Perfiles de cesion in vitro de gentamicina.

capaz de frenar la cesién inicial de gentamicina. En los tres primeros dias
tanto los implantes recubiertos con PLA como los cubiertos con PLGA ceden
alrededor del 40 y 50%, respectivamente. Al cabo de una semana se cede
entre un 60% (F-1-PLA) y un 70% (F-1-PLGA), mientras que los implantes sin
recubrir han liberado el 95% de la dosis de SG. Aunque el PLA retrasa de
forma mas acusada que el PLGA la cesion, al cabo de 4 semanas se ha
liberado practicamente la totalidad de la dosis contenida en ambas

formulaciones.
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Ensayos in vivo

Una vez valorada la cesién de SG in vitro desde los implantes
elaborados en esta parte de la memoria, F-1, F-1-PLA y F-1-PLGA, se
procedio a su evaluacion in vivo.

El primer paso fue optimizar la técnica quirirgica. En las primeras
intervenciones se siguid el método descrito por Thoma et al. (1991). Se
abordaba la cara externa del tercio medio del fémur y se practicaba un
defecto en la cortical externa para acceder a la medular. En dicho defecto se
colocaba el implante y se procedia a la sutura por planos. Sin embargo, esta
técnica se abandond porque generalmente el fémur acababa fracturandose.
Por este motivo se siguid definitivamente el método propuesto por Wei et al.
(1991), en el que se accede a la medular a través de una artrotomia de

rodilla, tal y como se describié en el apartado de Materiales y Método.

Ensayo de cesiéon en fémur de ratas

Los perfiles de cesién de SG en hueso de ratas se encuentran
reflejados en la figura 106. Las diferencias entre los tres tipos de implantes
son mucho mas apreciables in vivo que in vitro. El implante no recubierto (F-
1) no es capaz de modular la cesion y presenta un perfil muy similar al
observado in vitro es decir, al cabo de una semana se ha liberado la totalidad
de la dosis. La cesion desde F-1-PLA y F-1-PLGA inicialmente es muy similar,
durante los primeros tres dias ceden aproximadamente el 50% de la dosis de
SG. Sin embargo, a partir de este tiempo, la velocidad de cesion desde el
implante F-1-PLGA se mantiene y en una semana se cede practicamente
toda la dosis de gentamicina. Por el contrario, los implantes recubiertos con
PLA presentan un perfil de cesion bifasico, caracterizado por una primera fase
con una velocidad de liberacién elevada, similar a la mostrada por la F-1-

PLGA en los tres primeros dias y una segunda etapa, a partir de este tiempo,
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con una velocidad de cesién mucho mas lenta que permite una liberacion

gradual del antibiético a lo largo de cuatro semanas.
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Figura 106.- Perfiles de cesion in vivo de gentamicina

Por tanto, el PLGA no resulta eficaz para controlar la cesién a largo
plazo, como se puede observar en la figura 106. Al cabo de una semana los
porcentajes de gentamicina cedidos desde los implantes no recubiertos y
desde los implantes recubiertos con PLGA son muy proximos y rondan el
95%. El recubrimiento con PLA permite una liberacion mas sostenida del SG,
siendo liberado el 95% de la dosis a lo largo de cuatro semanas.

Como ha sido puesto de manifiesto previamente por nuestro equipo de
investigacion (Soriano y Evora, 2000), el comportamiento de las peliculas de
recubrimiento de PLA-200 y PLGA-100 in vitro es muy diferente. El PLGA es
un polimero mas hidrofilico y tiene una mayor capacidad para captar agua
que el PLA lo que se traduce en una acusada degradacion durante el ensayo
de cesion. El peso molecular del PLGA disminuye rapidamente lo que lleva a

un aumento de su hidrofilia intrinseca y por tanto a un incremento continuo de
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su capacidad para captar agua del medio. El agua por su polaridad, su
pequeno tamano y su temperatura de transicion vitrea baja, penetra en la
estructura amorfa del polimero reduciendo el valor de la Tg de éste, actuando
por tanto como plastificante. En el caso del PLGA su Tg disminuye incluso por
debajo de la temperatura del medio, originando un estado gomoso con
grandes incrementos en la movilidad molecular tanto del sélido como del agua
lo que lleva a una destruccion rapida de la cubierta. Por el contrario, el PLA es
un polimero mas hidrofébico y mantiene la estructura de la cubierta asi como,
su peso molecular y su Tg a lo largo del ensayo de cesion. Por ello la cesién
de la gentamicina en este caso, esta gobernada no solo por la difusion a
través de la matriz sino que también, debe estar implicado un proceso de
difusion a través de la pelicula de recubrimiento, lo que dificulta la liberacion
del antibidtico y favorece la cesién mas sostenida de gentamicina desde los
implantes recubiertos con el PLA.

Para evaluar la potencial eficacia de estos implantes en el tratamiento
de la osteomielitis debemos tener en cuenta que las bacterias que mas
frecuentemente producen este tipo de infecciones son Staphylococcus
aureus, Echerichia coli y Pseudomonas aeruginosa. Las concentraciones
minimas inhibitorias (CMI) de gentamicina frente a estos microorganismos
son: 0,03 - 0,12 ug/g frente al S. aureus, 0,25 — 1 pg/g para E. coliy 0,25 - 2
ug/g frente a P. aeruginosa (Lambert y O'Grady, 1992). En la figura 107 se
muestra, en escala semilogaritmica, la cantidad de gentamicina disponible por
gramo de tejido 6seo frente al tiempo tras la administracion de cada tipo de
implante, conjuntamente con la CMI frente a P. aeruginosa, que es la mas
elevada. Como se puede apreciar, los implantes recubiertos con PLA (F-1-
PLA) proporcionan niveles eficaces de gentamicina durante todo el ensayo,
mientras que las concentraciones alcanzadas con los implantes sin recubrir y

los recubiertos con PLGA disminuyen mas rapidamente.
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Figura 107.- Niveles de gentamicina en hueso obtenidos con las tres formulaciones
estudiadas y CMI para P. aeruginosa.

Correlacioén in vitro - in vivo

La relacion encontrada entre los porcentajes de gentamicina cedida in
vitro e in vivo, con los tres tipos de implantes, se encuentra representada en
la figura 108. Como se puede observar en la tabla 46, las pendientes son
préximas a la unidad, valor ideal para este tipo de comparaciones. Con objeto
de valorar la bondad de la correlacion se empled el factor de similitud f,
propuesto por Moore y Flanner (1996) para comprobar la equivalencia de los
perfiles de disolucion in vitro de dos formulaciones. De acuerdo con estos
autores, cuando los valores de f, se encuentran en el intervalo entre 50 y 100
indican perfiles de disolucion similares. Los resultados obtenidos para este
factor (tabla 46) en la correlacion establecida, son ligeramente superiores al
valor minimo de 50, lo que supone una buena correlacién entre la cesién de

gentamicina in vitro e in vivo.
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Figura 108.- Correlacion in vitro-in vivo para las tres formulaciones.
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F-1 F-1-PLA F-1-PLGA
bo -17,32 -6,23 - 6,99
by 1,19 1,04 1,18
R? 0,821 0,914 0,955
f, 66,6 53,0 51,4

Tabla 46.- Parametros de la relacion lineal de la correlacion in vivo-in vitro para las
tres formulaciones; by, ordenada en el origen; b;, pendiente; Rz, coeficiente
de correlacion lineal; f,, factor de similitud.

Estudio radioldgico y analisis histolégico

Para explicar los cambios anatomo-histolégicos secuenciales que se
producen en el fémur implantado y puesto que existe una buena correlacion
entre los resultados radioldgicos y morfolégicos, de tal manera que la imagen
radiolégica traduce los cambios que son observados a nivel histolégico,
comentaremos conjuntamente los resultados de ambos analisis. Las
reacciones observadas a lo largo de las dos primeras semanas de la
implantacién (Figuras 19 a 25 y 40 a 44) son muy similares para los tres tipos
de implantes y son consecuencia fundamentalmente del efecto lesivo
provocado por el acto quirdrgico. Se observa una desestructuracion del tejido
0seo, con trabéculas rotas junto con zonas hemorragicas y células
inflamatorias, apreciandose también un ligero halo radiolicido en las primeras
horas. La reaccion inflamatoria desaparece rapidamente y los implantes son
rodeados por fibroblastos e histiocitos. A lo largo de este periodo no se
observa reaccion periostica y el halo periimplante va desapareciendo dando
lugar a una neoformacioén ésea inmadura.

A partir de la segunda semana se aprecian diferencias en los
implantes. Los no recubiertos (F-1) comienzan a fragmentarse; sin embargo,

en los tres casos pueden observarse tractos conectivo-capilares y tabiques
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6seos que atraviesan el implante. Se empieza a apreciar como los implantes
son rodeados por tejido 6seo maduro que se va haciendo mas evidente a lo
largo de la tercera semana (Figuras 26, 27 y 45).

A partir de este momento, se observan diferencias en los implantes;
mientras los de la formulacion F-1-PLA mantienen su integridad, los de la F-1
y F-1-PLGA se van fragmentando progresivamente si bien, desde un punto
de vista radiolégico e histoldgico se observa como los tractos que penetran en
el implante se van osificando y calcificando. Los implantes se van integrando
en el hueso circundante con densidad que se asemeja a la del hueso
esponjoso. En las figuras 28 a 39 y 46 a 48 se muestra la evolucion descrita;
como se puede observar, la velocidad de este proceso es menor en los
implantes de la formulacion F-1-PLA, debido a que la pelicula de PLA que los
rodea se degrada mas lentamente que la de PLGA que recubre a los de la
formulacién F-1-PLGA.
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ESTUDIO EN CONEJOS

En este apartado comentaremos los resultados obtenidos a partir de
los implantes elaborados para ser introducidos quirargicamente en el fémur
de conejos.

La realizacion de este estudio en otra especie animal implica un
cambio de escala que en parte, fue impuesto por la dificultad tecnologica que
conlleva la elaboracion de implantes de tamafo tan pequefio como el
requerido para insertar en hueso de ratas. Esto dificulta ademas el estudio de
los factores que gobiernan la cesion del antibiotico desde este tipo de

sistemas de liberacion de farmacos.

Estudio preliminar

Antes de proceder a elaborar los implantes de acuerdo con el disefio
experimental planteado se llevd a cabo un estudio preliminar en el que se
elaboraron tres formulaciones: F-1C, F-2C y F-3C, cuya composicién se
detalla en la tabla 14, con el fin de conocer el efecto de la carga y del peso
molecular del polimero sobre la liberacion del antibiético. Brevemente, los
implantes F-1C estan formulados con una relacion, polimero (PLA-30):
fosfatos de 20:80, mientras que las formulaciones F-2C y F-3C contienen una
relacion 50/50 con PLA-30 y PLA-200 respectivamente. Los tres tipos de
implantes se elaboraron con un 3,5 % de SG y la relacion HAP/FTC se
mantuvo en un 25/75. La incorporacién de una mayor proporcion de polimero
dificulta la elaboracion de los implantes, el proceso de granulado es mas
engorroso y la distribucion del tamafio de granulo resultante mucho mas
dispersa. Como puede verse en la tabla 14, el rendimiento de incorporacién
de gentamicina se reduce de forma significativa. Por otro lado, como se
puede observar en la figura 109, donde se reflejan los perfiles de cesion in

vitro de los tres tipos de implantes, el aumento del porcentaje de polimero en
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la composicién no retrasa la cesion de gentamicina, incluso hay que indicar
que la formulacion F-3C, elaborada con el polimero de mayor peso molecular,
es la que mas rapidamente se cede a pesar de incorporar un menor

porcentaje de gentamicina.
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Figura 109.- Peffiles de cesion in vitro de los implantes del estudio preliminar.

Diseio experimental

De acuerdo con estos resultados, se plantea la elaboracion de una
serie de implantes segun un disefio experimental tipo Hadamard que nos va a
permitir estudiar la influencia de la carga de gentamicina, el peso molecular
del polimero y la presencia de la pelicula de recubrimiento con PLA-200 sobre
la liberacion del SG desde estos sistemas. En concreto se elaboraron cuatro

formulaciones: F-A (7% de SG; con recubrimiento), F-B (7% de SG; sin
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recubrimiento), F-C (3,5% de SG; sin recubrimiento) y F-D (3,5% de SG; con
recubrimiento), manteniendo la relacion 25:75 de HAP:FTC y 20:80 de

polimero: fosfatos y cuyas caracteristicas se recogen en la tabla 18.

Ensayo de cesion in vitro
En la figura 110 se encuentran representadas las curvas de porcentaje

cedido de SG desde las cuatro formulaciones elaboradas.
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Figura 110.- Perfiles de cesion in vitro de los implantes del disefio de Hadamard

A simple vista se aprecia que la presencia de la pelicula de PLA-200
retrasa considerablemente la cesién de gentamicina. Los perfiles de cesion de
SG presentan dos fases, una primera fase mas rapida y la segunda mucho
mas lenta. Las formulaciones F-B y F-C liberan a tiempos cortos una

importante cantidad de antibiético mientras que las dos formulaciones
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recubiertas F-A y F-D presentan una cesién inmediata controlada. La curva de
cesion de la formulacion F-A se caracteriza por una primera fase de
aproximadamente una semana, en la que se libera alrededor del 50% de la
dosis incorporada y una segunda fase de unas cinco semanas, mucho mas
lenta, en la que solo se cede un 30% mas de antibiético. El perfil de cesion
del SG desde los implantes F-D, podriamos decir que se caracteriza por la
presencia de tres fases, una primera fase de aproximadamente una semana
en la que el porcentaje total de gentamicina cedido es de aproximadamente
un 12%, una segunda fase de unas cuatro semanas en las que se libera
alrededor de un 40% mas y una tercera fase en la que la velocidad vuelve a
disminuir a aproximadamente un 1%/semana.

Es de destacar que en ninguno de los casos se libera la totalidad de la
dosis incorporada, siendo este hecho mas notable en el caso de los implantes
F-D que es una de las formulaciones recubiertas y con un porcentaje de
gentamicina minimo que corresponde a un 3,1%.

Como hemos comentado anteriormente, la matriz de Hadamard
empleada en el disefio experimental nos va a permitir conocer la influencia de
las variables incluidas en la elaboracion de las formulaciones, porcentaje de
SG, peso molecular del PLA constituyente de la matriz y presencia o no de la
pelicula de PLA-200 de recubrimiento, sobre el porcentaje de gentamicina
cedido a lo largo de la primera semana y sobre el porcentaje cedido entre la
primera y la sexta semana. En la tabla 47 se recogen los valores obtenidos de
estos dos parametros para las cuatro formulaciones ensayadas.

La eleccion de estos dos parametros se llevo a cabo teniendo en
cuenta que la liberacion de elevadas cantidades del antibiético lleva por un
lado, el riesgo de nefro y ototoxicidad asociado a la gentamicina y por otro, la
pérdida importante de dosis en el sistema que puede suponer su ineficacia
terapéutica. De la observacién de la figura 110 se puede deducir que tanto la

cantidad cedida de antibiético en la primera semana, como la remanente en el
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sistema a lo largo de 5 semanas mas, nos permite definir la curva de cesién y

en principio prever su toxicidad y eficacia.

Formulacién % cedido % cedido
1% semana 12-6% semana
F-A 52,46 30,02
F-B 82,90 5,40
F-C 62,78 9.41
F-D 12,33 42,35

Tabla 47.- Valores obtenidos de los parametros a
optimizar para las cuatro formulaciones.

Las ecuaciones resultantes fueron:

% cedido en la 12 semana = 52,6 + 15,06 P, + 5,0 P, - 20,2 P, (ec. 7)

% cedido entre 12y 62 semana = 22,25 -4,24 P, - 2,25 P, + 14,25 P; (ec. 8)

siendo P, = % gentamicina incluido en la formulacion
P, = Peso molecular del polimero de la matriz

P; = La presencia de pelicula de recubrimiento

La ecuacion 7 nos muestra la influencia positiva del contenido de
gentamicina y del peso molecular del PLA sobre la cantidad de SG liberada
desde los cuatro tipos de implantes y como la presencia de la pelicula de
recubrimiento frena la cesién del antibiético en esta primera fase. Estos

resultados eran totalmente previsibles teniendo en cuenta los resultados
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obtenidos en el ensayo preliminar con PLA-30 y PLA-200 por un lado y por
otro, como cabe esperar en estos sistemas a mayor carga, mayor velocidad
de cesioén y la presencia de un recubrimiento de polimero llevaria a una
reduccion de la cesién del farmaco. Sin embargo la influencia de estas
variables sobre el porcentaje de SG liberado entre la 12 y 62 semana, a la
vista de la ecuacién 8 parece indicar un cambio de sentido de las variables; el
contenido en gentamicina y el peso molecular reducirian el porcentaje cedido
mientras que la pelicula de recubrimiento favorece la liberacion del antibidtico.
Antes de aceptar estas conclusiones es necesario volver a analizar las curvas
de cesion recogidas en la figura 110; nos estamos refiriendo
fundamentalmente al porcentaje remanente de antibiético en el implante
después de la primera semana. Las formulaciones F-B y F-C han cedido gran
parte de la dosis incorporada, por lo que a partir de este tiempo el contenido
de estos implantes seria menor que el de F-A y F-D y esto explicaria el
cambio de sentido de su influencia sobre la cesion. En lo referente al peso
molecular del polimero constituyente de la matriz, como ya habiamos
observado en el estudio preliminar con implantes no recubiertos, cuanto
mayor es el peso molecular del PLA mayor cesion inmediata. Asi una vez
liberada la gentamicina no disuelta en el polimero, que es mayor a medida
que aumenta el peso molecular del PLA, el antibiotico disuelto en el polimero
si va a ver reducida su velocidad de cesidén y probablemente de forma mas
acusada cuanto mayor es el peso molecular del polimero. En cuanto a la
influencia del recubrimiento a pesar de ese signo positivo, que nos indicaria
mayor cesion en presencia del recubrimiento, creemos que también es
principalmente debido a una mayor cantidad de gentamicina remanente que
en términos absolutos da lugar a una mayor cantidad de farmaco disponible
para cederse.

De acuerdo con estos resultados, principalmente los que se refieren a

la primera semana de cesion in vitro y teniendo en cuenta que en el estudio
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en ratas la liberacién de la gentamicina resulté ser mas rapida in vivo que in
vitro, elegimos la formulacién F-D para ser ensayada in vivo. La formulacion
F-A podia haber sido también candidata a este ensayo, pero su cesion inicial
se aleja mucho del objetivo perseguido.

La formulacion F-D junto con la F-1C (elaborada para el estudio
preliminar) y que esta igualmente formulada excepto que no esta recubierta,
han sido objeto de un estudio in vitro mas exhaustivo para intentar clarificar el
mecanismo de cesidén de la gentamicina desde estos implantes. En la figura
111 se representan ambas curvas de cesion, en las que se puede observar el

retraso en la cesion que ejerce la pelicula de recubrimiento.
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Figura 111.- Perfiles de cesion in vitro
En la figura 112 se puede apreciar que no hay diferencias importantes

en el perfil de captacion de agua entre la formulacion recubierta (F-D) y la no

recubierta (F-1C). Sin embargo, si observamos la figura 113, donde se
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representan los resultados de este ensayo, expresadas en velocidad, vemos
que inicialmente, la formulacién F-1C capta agua mas rapidamente, lo que en
parte podria justificar la liberacion del 50% de su contenido en los dos

primeros dias.
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Figura 112.- Correlacion de captacion de agua in vitro de F-D y F-1C
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Figura 113.- Perfil de velocidad de captacién de agua in vitro de F-D y F-1C
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En cuanto a la pérdida de masa, en la figura 114 observamos que las
diferencias entre ambas formulaciones se empiezan a apreciar a partir de la

primera semana, siendo ligeramente superior con la formulacién F-D.
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Figura 114.- Perfiles de pérdida de masa in vitro de F-Dy F-1C

Esta mayor pérdida de masa en los implantes recubiertos sélo puede
ser explicada a partir de los resultados obtenidos tras los analisis llevados a
cabo con DSC y GPC. Los termogramas obtenidos con ambas formulaciones
a lo largo de los ensayos de cesién no muestran diferencias apreciables en
cuanto a las Tg de los polimeros empleados en su elaboracién. Tanto el PLA-
30, polimero constituyente de la matriz, como el PLA-200, polimero de
recubrimiento, no modifican su Tg a lo largo de las 8 semanas que se
mantuvo el ensayo. Sin embargo, la mezcla de fosfatos debe sufrir alguna
transformacion puesto que se produce una ligera deformacién del pico y un
desplazamiento hacia temperaturas ligeramente inferiores (Figuras 75, 76 y
77). Este fendbmeno se aprecia por igual con ambas formulaciones por tanto
no cabe esperar que afecte a la cesion del antibiético. Los resultados del

analisis de la evolucion de la distribucion de los pesos moleculares de los
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polimeros indican que éstos practicamente no se modifican a lo largo del
ensayo de cesion (tablas 28 y 30). Sin embargo, si analizamos la evolucion
del polimero de recubrimiento podemos apreciar un ligero descenso de su
peso molecular acompafiado de una disminucion de su polidispersividad, de
forma bastante acusada tras dos semanas de incubacion (tabla 29), lo que
podria explicar la mayor pérdida de masa de la F-D, como consecuencia de la
pérdida de los fragmentos mas pequenos solubles en agua, pero que no
afectan a la estructura global del polimero. Estos resultados se ven
respaldados por las observaciones realizadas por SEM. Tanto los implantes
recubiertos, como los no recubiertos mantienen su estructura a lo largo del
ensayo de cesion in vitro. Los implantes recubiertos muestran una pelicula
porosa externa en la que practicamente no se observan diferencias a lo largo
de 8 semanas (Figura 68). La superficie de los no recubiertos es rugosa y
tampoco parece que sufra alteraciones importantes (Figura 70).
Aproximadamente a las 8 semanas se pueden apreciar unas pequefas
grietas que, dificilmente influyen en la cesion del antibidtico desde la
formulacién F-1C, ya que la mayor parte de éste se libera a tiempos cortos.
Las microfotografias de los cortes transversales de ambas formulaciones son
bastante similares (Figuras 69 y 71); puede apreciarse una ligera erosién con
el tiempo pero estas diferencias no justifican las encontradas en la cesion del
antibiotico.

Como hemos recogido en el capitulo de resultados (tabla 27), la
porosidad inicial de los implantes recubiertos es mayor que la de los no
recubiertos, evidentemente debido a la porosidad de la pelicula de polimero
como se puede apreciar en la microfotografia obtenida por SEM (Figura 68).
Sin embargo, al cabo de dos semanas de incubacion en el medio de cesion
se aprecia un aumento de la porosidad de ambas formulaciones, de forma
mas acusada en la F-1C. La porosidad de la formulacion no recubierta, a las

dos semanas, es aproximadamente tres veces superior a la medida a tiempo
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cero, consecuencia de la liberacién de la mayor parte de la dosis de
gentamicina (75%) contenida en estos implantes. No obstante, el aumento de
la porosidad de la formulacién F-D es mucho menos acusado; a las dos
semanas se ha incrementado en 1,5 veces su valor inicial, resultados que se
correlacionan con las diferencias apreciadas en los porcentajes cedidos. Por
tanto, las diferencias observadas en la porosidad de los implantes a lo largo
de los ensayos de cesion vienen justificadas unicamente por la distinta
velocidad de cesion de la gentamicina, puesto que de acuerdo con los
resultados de SEM, DSC y GPC, no parece que se produzca un aumento de
la porosidad por pérdida de los excipientes constituyentes de la matriz o por
deterioro de la pelicula de recubrimiento.

A la vista de estos resultados podemos decir que la cesion de la
gentamicina desde ambas formulaciones viene determinada por la entrada de
medio liquido, la rapida disolucién de la gentamicina y su difusién a través de
la matriz. En el caso de la formulacién F-1C la gentamicina difundiria
directamente al medio de cesién, mientras que el antibiético que ha difundido
desde la matriz de la formulacion F-D, se concentra en la interfaz matriz/
pelicula de recubrimiento y abandona el sistema por dos mecanismos. Parte
de la gentamicina se libera a través de los poros de la pelicula, pero cierto
porcentaje debe difundir a través de la misma, lo que explicaria la cesidon mas

lenta del antibidtico.

Ensayo de cesion in vivo

Los ensayos en conejos se prolongaron durante 8 semanas, ya que
transcurrido este tiempo el 90 % de la dosis de gentamicina ha sido liberada
desde los implantes insertados en el fémur de los animales (Figura 115). Por
tanto, hemos alcanzado el objetivo planteado en esta memoria que era la

elaboracion de implantes que cedan el antibidtico durante al menos 4-6
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semanas para alcanzar y mantener concentraciones eficaces en el foco de

infeccion.
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Figura 115.- Perfil de cesién in vivo a partir de la formulacién F-D

En la figura 116 se encuentran representadas las concentraciones de
gentamicina alcanzadas en las distintas zonas muestreadas del fémur a lo
largo de las 8 semanas. Los niveles mas elevados se localizan en las zonas
préximas al implante, en concreto en metéfisis y diafisis distal, mientras que
en diéfisis y metéfisis proximal las concentraciones son inferiores (Figura
117).
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Figura 116.- Evolucién temporal de los niveles de gentamicina en las distintas
regiones del femur.
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Figura 117.- Niveles de gentamicina en las distintas regiones del fémur

La elevada solubilidad en agua de la gentamicina es uno de los

inconvenientes que hemos encontrado para controlar su liberacién desde los

implantes elaborados. De hecho el método de incorporacion del antibiético

utilizado, preparacion de una emulsién con el polimero y su posterior mezcla

con la pasta de fosfato, fue una estrategia para retrasar su cesion. Asi, como

se puede apreciar en la figura 116, la gentamicina una vez cedida desde el

implante es rapidamente arrastrada del hueso por el torrente circulatorio y

eliminada. En los experimentos realizados se ha llevado siempre un control

de los niveles de antibiético en plasma sin embargo, a lo largo del ensayo

nunca pudimos detectar concentraciones de gentamicina con el método

microbiolégico empleado.
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Uno de los mayores problemas de los aminoglucédsidos es su
nefrotoxicidad, consecuencia de su acumulacién en rindén sin embargo, como
se observa en la figura 118, las concentraciones valoradas son muy bajas y a
partir de las cuatro semanas, indetectables. Estos resultados se confirman al
determinar la funcién renal a través de las concentraciones de creatinina en
suero; todos los conejos mantuvieron niveles entre 1,1 - 1, 5 mg/dl, que se

encuentran dentro del intervalo de normalidad.
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Figura 118.- Niveles renales de gentamicina

En la figura 119 se ha representado la correlacion in vitro - in vivo
obtenida a partir de los correspondientes ensayos de cesion. Es evidente que
la velocidad de liberacion de la gentamicina en fémur de conejos es mas
elevada que in vitro. Para intentar explicar este comportamiento y poder
posteriormente predecir la velocidad de cesion in vivo de nuevas
formulaciones se llevaron a cabo una serie de analisis para estudiar la

evolucion de los implantes a lo largo de los ensayos de cesion en conejos.
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Figura 119.- Correlacion in vivo — in vitro.

En primer lugar comentaremos y compararemos los resultados de
pérdida de masa, captacion de agua y porosidad obtenidos con la formulacion
F-D in vitro e in vivo. Como se puede observar en la figura 120, la pérdida de
masa de los implantes in vivo es ligeramente superior y mas rapida que in
vitro. Por el contrario, los resultados obtenidos para los procesos de captacion
de agua y evolucion de la porosidad (Figuras 121 y 122) revelan que los
implantes F-D en el ensayo de cesion in vitro captan un mayor porcentaje de
agua y sufren un aumento mayor de la porosidad que in vivo, a pesar de que
el porcentaje de gentamicina cedido in vivo es apreciablemente superior al in

vitro.
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Figura 120.- Pérdida de masa in vivo — in vitro.
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Figura 121.- Captacién de agua in vivo — in vitro.
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Figura 122.- Porosidad in vivo — in vitro.

Antes de comentar o justificar este comportamiento, debemos analizar
los datos correspondientes a los ensayos orientados a estudiar las
transformaciones que sufren los componentes de la formulacion; nos estamos
refiiendo a la mezcla de HAP:FTC y a los polimeros, tanto al PLA-30
constituyente de la matriz como al PLA-200 empleado en el recubrimiento.
Los termogramas de ambos polimeros obtenidos por DSC a lo largo de los
ensayos de cesiéon (Figuras 75, 76, 87 y 88) muestran que las temperaturas
de transicion vitrea practicamente permanecen constantes tanto in vivo como
in vitro. Sin embargo, los andlisis de GPC muestran una caida in vivo mucho
mas importante del peso molecular de ambos polimeros que in vitro. El peso
molecular in vivo, practicamente se reduce a la mitad en los dos polimeros;
asi el PLA-30 de la matriz disminuye hasta unos 14 kD y el PLA-200 de la
pelicula de recubrimiento hasta aproximadamente 130 kD (Figuras 123 vy

124), lo que justificaria la mayor pérdida de masa in vivo que in vitro, por
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disolucion de los fragmentos solubles y ademas, indicaria una posible
degradacién enzimatica del PLA (Kulkarni et al. 1971; Pitt et al., 1981 y Rosen

et al., 1988).
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Figura 123.- Evolucion del PM del PLA-30 durante los ensayos de cesion.
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Figura 124.- Evolucion del PM del PLA-200 durante los ensayos de cesion.
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En el caso de los fosfatos, como ya comentamos anteriormente, se
produce una deformacion y un desplazamiento del pico correspondiente a los
fosfatos hacia temperaturas inferiores. Si se observan los termogramas
obtenidos in vitro e in vivo, podria decirse que durante las dos primeras
semanas las alteraciones experimentadas en el pico de los fosfatos son
similares pero a tiempos mayores parece que el desplazamiento in vivo es
mas acusado (Figura 87) que in vitro (Figura 75). Esta observacion podria ser
debida a la transformacion de los fosfatos empleados en otros fosfatos. Asi,
la hidroxiapatita puede transformarse en apatita y este cambio puede que se
produzca de forma mas rapida in vivo que in vitro y hace que la temperatura
del proceso descienda de forma mas acusada, lo que también podria
contribuir a una mayor liberacién de gentamicina in vivo. Sin embargo los
difractogramas obtenidos por Rayos X de polvo no acusan ningun cambio
cristalografico que pudiera aclarar el tipo de fendmeno que se esta
produciendo.

Los resultados presentados hasta aqui, deberian llevarnos a una
mayor porosidad in vivo que in vitro y también hasta cierto punto, a una mayor
capacidad para captar agua ya que los polimeros disminuyen su peso
molecular dando lugar a cadenas mas cortas y por tanto, con mas movilidad y
mayor hidrofilia, sin olvidar ademas, que tanto la velocidad de cesién de la
gentamicina in vivo como el porcentaje total de gentamicina cedido es mayor
que in vitro. No obstante, los resultados histolégicos y radiolégicos que
exponemos a continuacion, podrian explicarnos este comportamiento.

Los cambios radioldgicos y los hallazgos histolégicos de las piezas
seleccionadas evolucionaron de forma paralela y se encuentran
estrechamente relacionados. Asi, en los primeros dias se observan cambios
derivados de la agresién quirargica, con desestructuracion del tejido 6seo que
rodea al implante y que radiolégicamente se expresa por la presencia de un

halo periimplante (Figuras 89, 96 y 97).
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Posteriormente y hasta la segunda semana, aparecen fenémenos
reparativos alrededor del implante. El tejido 6seo inmaduro que esta rodeando
al implante emite tractos o tabiques fibrosos que penetran en él (Figuras 90,
91, 98, 99y 100).

Alrededor de las 4-6 semanas el tejido éseo inmaduro periimplante va
transformandose en tejido 6seo maduro, apreciandose cambios en la
densidad del implante localizados en su periferia (92, 93, 101 y 102).

Esta relacion implante-hueso aumenta posteriormente; la densidad del
implante se va asemejando cada vez mas al hueso circundante e
histolégicamente observamos una clara calcificacion intraimplante que va
aumentando con el tiempo (Figuras 94, 95, 103 y 104).

Esta invasion secuencial del implante por el nuevo tejido 6seo formado
explica por un lado, la menor captacion de agua y porosidad in vivo que in
vitro, a pesar de que la degradacién in vivo es mucho mas acusada que in
vitro. Por otro lado, apoya definitivamente la posible degradacion enzimatica
del polilactico (Kulkarni et al., 1971; Pitt et al., 1981 y Rosen et al., 1988).
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CONCLUSIONES

12.-  El método de elaboracion empleado ha permitido obtener implantes de
gentamicina preparados con mezclas de fosfatos y PLA-30 que ceden el

antibidtico a lo largo de al menos cuatro semanas, tanto in vitro como in vivo.

28-  La velocidad de cesion in vitro e in vivo de gentamicina desde las
distintas formulaciones ensayadas depende fundamentalmente de Ia

presencia de la pelicula de recubrimiento.

32.- La cubierta de PLA produce un retraso mucho mas acusado y
prolongado que la pelicula de PLGA, debido a su capacidad para mantener su
integridad a lo largo de los ensayos de cesion. EI PLGA, mas hidrofilico, se
degrada mas rapidamente y va adquiriendo un estado gomoso que permite

una liberaciéon mas rapida del antibidtico.

43-  La cesion de gentamicina desde estos implantes viene determinada
por la entrada de medio liquido, la rapida disolucion de la gentamicina y su
difusién a través de la matriz. En el caso de las formulaciones no recubiertas,
la gentamicina difunde directamente al medio de cesidon, mientras que en las
recubiertas, el antibiético que ha difundido desde la matriz se concentra en la
interfaz matriz-pelicula de recubrimiento y abandona el sistema por dos
mecanismos: parte se libera a través de los poros de la pelicula y el resto

difunde a través de la misma.
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52.-  La liberacién de gentamicina resulté ser mas rapida y completa in vivo,
tanto en fémur de ratas como de conejos, que in vitro. Estos resultados se
explican por la mayor degradacion in vivo que sufren los componentes de la
matriz y el polimero de recubrimiento, como consecuencia de la regeneracion

osea.

62.- Los resultados obtenidos in vivo nos permiten concluir que los
implantes elaborados son potencialmente utiles para el tratamiento in situ de
la infeccidon Osea. Por un lado, se han alcanzado y mantenido
concentraciones de gentamicina superiores a las CMI frente a los
microorganismos que mas frecuentemente producen este tipo de infeccién y
por otro lado, los materiales empleados en su elaboracion inducen o

estimulan la regeneracién ésea.
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