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En ocasiones los traumatdlogos nos encontramos, por diferentes causas, ante defectos
del tejido dseo que no podemos reparar. En estas situaciones clasicamente hemos
recurrido al aporte extra de hueso para rellenar el defecto 6seo, con la idea de que la
osteointegracion del hueso afiadido consiga la consolidacion y por tanto la
recuperacioén funcional de la regién afecta.

La pérdida de tejido dseo puede aparecer como consecuencia de infecciones, tumores,
traumatismos, defectos congénitos o pseudoartrosis, y representa un problema no
resuelto en la cirugia ortopédica reconstructiva actual. La transferencia de injerto dseo
pediculado, la osteogénesis por distraccion y los injertos déseos (autoinjertos vy
aloinjertos) son por ahora los procedimientos mas utilizados. Sin embargo, a pesar de
las ventajas, cada una de estas técnicas presenta también limitaciones. Asi, la
transferencia de injerto 6seo vascularizado es un procedimiento complejo, y puede
fracasar debido a trombosis venosa o isquemia arterial. La osteogénesis por distraccion
puede generar la infeccion de los elementos de fijacidon externa, fractura, retardo de
consolidaciéon, y pseudoartrosis. El empleo de hueso autdlogo, ademds de
proporcionar una cantidad limitada de hueso (Fitzgibbons y col. 2011), puede producir
morbilidad en el lugar de extraccién (dolor, infeccion, hematoma, fracturas...) (Andrew

1998).

En las ultimas décadas se han estudiado diferentes alternativas para tratar los defectos
0seos:
° aloinjertos dseos de cortical y esponjosa,

) ceramicas,
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° matriz dsea desmineralizada,
° materiales bioldgicos de médula ésea (células madre y células progenitoras),
° diversos compuestos y materiales osteoinductivos quimicos o fisicos (factores

de crecimiento, estimulacién eléctrica y ultrasénica), etc.

Los contactos con el Instituto de Biomecdnica de Valencia (IBV) nos proporcionaron la
posibilidad de iniciar un trabajo de investigacion para profundizar en el conocimiento
de nuevos biomateriales que pudieran aplicarse clinicamente en la solucién de este
problema.

Para entender la importancia de estos biomateriales consideramos necesario recordar
las caracteristicas morfolégicas del tejido dseo y el proceso de consolidacién de las

fracturas.

1. El tejido dseo.

El tejido 6seo es un tejido conectivo especializado que constituye el principal
componente de los huesos en los vertebrados. Esta formado por células y

componentes extracelulares calcificados, que forman la matriz 6sea El hueso esta

constituido por materia organica (30%) e inorganica o mineral (70%) (Delgado
Martinez 2015) (Miller 2009). Se caracteriza por su rigidez y su gran resistencia tanto a

la traccién como a la compresion.

Desempefia varias funciones en el organismo: (Forriol Campos 2009; Miller 2009;

Delgado Martinez 2015)

° Funcidon mecanica: Permite la proteccion de drganos vitales ante traumatismos.
Proporciona un cuadro rigido para érganos y tejidos blandos desempefiando la funcién

de sostén. Mediante la fijacién de los tendones al hueso se permite el movimiento.
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° Funcidon metabdlica: Participa en el almacenamiento de minerales y factores de
crecimiento ademas de intervenir en el metabolismo de la glucosa a partir de la
secrecion de la hormona osteocalcina.

° Funcidn hematopoyética: La médula ésea roja contenida en los hueso realiza la
sintesis de las células sanguineas.

1.1 Materia orgdnica del hueso

La materia organica representa el 30% de la composicion del hueso seco y en ella
guedan integrados los elementos celulares (en una proporcion del 2%) y la sustancia
intercelular o matriz 6sea extracelular (MEC) (en un 98%) (Miller 2009; Delgado

Martinez 2015).

1.1.1 Componente celular:

Hay cuatro tipos de células dseas especificas: osteoblastos, osteocitos, osteoclastos y

células de revestimiento (Figura 1).
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Figura 1. Diferentes tipos celulares presentes en el hueso en m.o
con tincidn H.E. : osteocito (1), osteoblasto(2) y osteoclasto (3).
Imagen cedida por Dr. A.J Martinez Torrano.
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. Osteoblastos:

Los osteoblastos son células mononucleares responsables de la formacion dsea. Se
originan a partir de células madre mesenquimales localizadas en la superficie
peridstica y enddstica llamadas preosteoblastos, que bajo la influencia de factores de
crecimiento se diferencian en osteoblastos. Producen coldgeno vy sustancia
fundamental (material amorfo e hidratado compuesto por glucosaminoglicanos,
proteoglicanos y glicoproteinas de adherencia) que son los componentes de la matriz
Osea. Los osteoblastos generan un tejido denominado osteoide, que tras un periodo de
maduracion se mineraliza, constituyendo la plantilla sobre la que se organiza la
estructura ésea. Morfolégicamente presenta una forma redondeada y un citoplasma
rico en organulos que le confiere un aspecto polar. Lo encontramos en la interfase
entre la superficie del hueso en formacion y también en otros tejidos como la medula
O0sea y el periostio. Secretan una gran variedad de macromoléculas como son el
colageno, la fosfatasa alcalina, la osteonectina, la fibronectina, la vitronectina, la
osteopontina y la sialoproteina de hueso. Los osteoblastos determinan la
mineralizacion de la matriz la mediante la secrecion de fosfatasa alcalina, vy
posiblemente también influyan en la organizacion de ésta, aunque se desconoce

completamente el mecanismo.

° Osteocitos:

Los osteocitos son osteoblastos que han madurado al quedar atrapados en las lagunas
dentro de la matriz 6sea. Suponen el 90% de las células del hueso maduro. Tienen baja
actividad de sintesis, pero se cree que son los responsables del control local de la
remodelacién. Morfolégicamente destaca su capacidad para establecer redes que

permiten la comunicacidon entre los canaliculos dseos y las células superficiales del

10
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hueso. Los osteocitos monitorizan la carga mecanica y el dafo tisular en los huesos, asi
como la respuesta de adaptacion del hueso a la formacion o la resorcién dsea. Segun
indica Cuenca Lépez, es posible detectar la carga mecanica a través del movimiento de
los fluidos del sistema canalicular y de las alteraciones en la matriz (Cuenca-Lopez
2010). La reparacion de los sitios dafiados mediante el recambio 6seo se desencadena,
posiblemente, por apoptosis de los osteocitos (Forriol Campos 2009). Ademds, como
indica Charles-Harris Ferrer en su tesis (Charles-Harris Ferrer 2007), los osteocitos, en
la matriz dsea, desempefian funciones pro-osteoliticas (Burkhardt 1976) y de

regulacion de la homeostasis del fosfato (Feng 2006) y del calcio. (Teti y Zallone 2009)

. Osteoclastos

Los osteoclastos son células multinucleadas, especializadas en la resorcion ésea
(destruccion del tejido éseo), funcidn que estd en equilibrio con la formacion ésea
llevada a cabo por los osteoblastos. Derivan de los mismos precursores
hematopoyéticos que dan lugar a monocitos y macréfagos. Morfolégicamente, son
células muy voluminosas, redondeadas y con abundantes ntcleos (3 a 20) y poseen un
protoplasma rico en fosfatasas. (Forriol Campos 2009). En la superficie de su
membrana tienen configurada el area para la reabsorcidn, por lo que encontramos
numerosos lisosomas. Los osteoclastos reabsorben la fase mineral del hueso mediante
la secrecién de hidrogeniones, que bajan el pH del medio liquido. Esto conduce a la
liberacion de Ca, (H2P04)2 y H,PO4 e hidroxiapatita, de ahi que los osteoclastos
intervengan en la homeostasis de la calcemia como repuesta a la hormona
paratiroidea y a la calcitonina. La fase organica del hueso se degrada por medio de una
serie de proteasas de cisteina. Cuando el osteoclasto completa su ciclo de resorcion,

desaparece por apoptosis (Forriol Campos 2009; Miller 2009).
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. Células de revestimiento

Son células aplanadas y con escasos organulos, que se corresponden a osteoblastos
gue han concluido la sintesis de matriz ésea. En el adulto pueden cubrir hasta el 80 %
de las superficies trabeculares y endocorticales y estan separadas del limite
mineralizado del hueso por una fina capa de tejido conectivo. Al igual que los
osteoblastos, estan conectadas entre si y con los osteocitos, mediante uniones
comunicantes. Constituyen una capa celular de revestimiento o membrana ésea
funcional, que separa el compartimento 6seo de los fluidos intersticiales, permitiendo
la comunicacién entre la superficie del hueso y los osteocitos de la matriz dsea.
Ademas regula el intercambio idnico y también produce factores locales que participan
en el control de la fase inicial de remodelado 6seo. Por efecto de diversos estimulos,
estas células dejan libre la superficie del hueso, permitiendo la llegada de los
osteoclastos. Las células de revestimiento habitualmente no presentan actividad

mitética, pero al ser estimuladas se pueden transformar de nuevo en osteoblastos.

Otras células que podemos encontrar formando parte del tejido éseo, aunque en
pequefias proporciones son los mastocitos. (Gannon vy col. 2001; Delgado Martinez
2015). Estas células sintetizan y secretan histamina y heparina, asi como un amplio
espectro de enzimas que degradan la de matriz extracelular, factores de crecimiento,
factores proangiogénicos y citoquinas. Muchas de estas moléculas también influyen en
el reclutamiento, diferenciacién y la actividad de los osteoclastos, fendmenos que

apuntan a la diferenciacién de los mastocitos en el recambio dseo.

1.1.2 Matriz ésea extracelular (MEC) o sustancia intercelular

12
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La matriz 6sea estd formada en un 90% por fibras de colageno y otras proteinas no

colagenas.

El coldgeno es la proteina mas abundante del cuerpo humano. La subunidad de
colageno, llamada tropocolageno, es una fibra de unos 300 nm de longitud y 1,5 nm de
didmetro compuesta por tres cadenas polipeptidicas en dextra hélice. Los aminoacidos
se disponen de forma regular dentro de cada hebra de polipéptido siguiendo la
secuencia: glicina-X-Y, donde X representa varios residuos de aminodcidos y la Y casi
siempre es la prolina o hidroxiprolina. El coldgeno se retne en un patrén organizado
dentro de la microestructura del hueso y modula los sitios de calcificacidon del hueso

(ver Figura 2) (Miller 2009; Delgado Martinez 2015).

Fibra de
colageno

Moléculade
colageno

300 nm

*4() nm
nm

Proteina
triple
Cristal de hueso helice

mineral

50x23x3nm

/S F

Figura 2: Distribucion de las fibras de colageno y cristales de
hidroxiapatita dentro de la microestructura del hueso
(Modificado de Rho y col., 1998).




Nuevo copolimero para la regeneracion tisular.

Las proteinas no coldgenas del hueso desempefian un papel importante en la

remodelacién ésea y en la osteogénesis. En este grupo se destacan: los factores de
crecimiento, las citoquinas, las osteonectinas, la osteopontina, la osteocalcina, las
sialoproteinas de hueso, el acido hialurdnico, la tromobospondina, los proteoglicanos,
los fosfolipidos y las fosfoproteinas. (Glimcher 1989; Rho y col. 1998). Las funciones de

las proteinas no coldgenas quedan resumidas en la tabla 1.
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Proteinas no
coldgenas

Fosfatasa

alcalina

Osteonectina

Acido
hialurénico

Osteocalcina

Trombospondina

Fibronectina

Vitronectina

Osteopontina

Sialoproteina
Osea

AlbUmina

Funcion

Fosfotransferasa, transportadora de Ca2+; hidroliza inhibidores
de deposicidn mineral, como los pirofosfatos.

Media la deposicion de Hidroxiapatita HA; se une a factores de
crecimiento; debe tener influencia en el ciclo celular de la
proteina antiadhesiva

Ocupa espacios destinados a ser hueso. Constituye una matriz
extracelular que permite lubricar, absorber, transportar los
nutrientes en las células y eliminar los residuos. Desde un punto
de vista biomecdnico, en el hueso tiene la capacidad de
absorber los impactos.

Regula la actividad de los osteoclastos y sus precursores, marca
el punto de cambio entre resorcién y formacién dsea. Regula la
maduracion mineral.

Acoplamiento celular, se una a la heparina, plaquetas, colageno
tipo | y C, trombina, fibrindgeno, laminina, plasminégeno, e
inhibidor del activador del plasminégeno.

Se une a células, fibrina, heparina, gelatina, colageno. Organiza
el citoesqueleto intracelular. Ayuda a crear una red cruzada en
la MEC, uniéndose a otros componentes de la MEC.

Proteina de acoplamiento celular debido a sus sitios de unién
para integrinas, se une al coldgeno, heparina, plasminégeno, e
inhibidor del activador del plasmindgeno.

Se une a células, inhibe la mineralizacién y la sintetasa de éxido
nitrico, regula la proliferacién, la reparacion tisular, e inicia la
mineralizacion.

s 2 e e s . . .
Se une a células, al Ca**, debe iniciar la mineralizacién

Transporta proteinas; inhibe el crecimiento del cristal de HA.

Tabla 1: Funciones de las proteinas no colagenas que se encuentran en el hueso.
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1.2. Componente mineral o inorganico del hueso

El componente mineral o inorganico del hueso, representa el 70% del hueso seco. Se
genera con el proceso de mineralizacion de la matriz 6sea en el que interviene los
osteoblastos al precipitar las sales que almacenan en su interior (Forriol Campos 2009).
Las vesiculas de la matriz desarrolladas en los osteoblastos y los condrocitos de 100nm
de didmetro, contienen calcio e iones de fosfato inorganico. Estas son las que incitan la
formacion de cristales de hidroxiapatita, construyendo bloques de mineralizacién dsea
(Harmey vy col. 2004). La mayor parte del componente mineral de hueso es similar HA
natural (Cai (PO4)s(OH),), y se dispone en forma de cristales que estan compuestos en
un 80 % de fosfato tricdlcico, un 10% de carbonato cdlcico y numerosas trazas de otros
elementos. Estos cristales se disponen ordenados en la misma direccion que las fibras
colagenas. El 90% del calcio, el 85% del fosforo y entre el 40 y el 60% del sodio del

organismo, se asocian a los cristales minerales del hueso.

La union del colageno con la hidroxiapatita es lo que confiere al hueso sus
excepcionales propiedades mecanicas, siendo mas resistente que el acero (Forriol
Campos 2009). Segun indica Charles-Harris Ferrer (Charles-Harris Ferrer 2007)
basandose en los trabajos de Waiwright (Wainwright 1976), Glimcher (Glimcher 1989)
y Horne (Horne vy col. 2005), las propiedades mecanicas del hueso se deben a la

impregnacion de la matriz orgénica con los cristales HA.

1.3. Caracteristicas macroscépicas del hueso
Macroscépicamente en el hueso se distingue una parte cortical y otra esponjosa (ver

Figura 3).
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El hueso cortical o compacto es muy denso y estd formado sélo por canales
microscopicos. Constituye las paredes externas de los huesos y se encarga
principalmente de la funcidn de proteccién y soporte del esqueleto. Representa el 80%
del total de la masa dsea del cuerpo humano. Es mas denso y con menor porosidad

que el esponjoso.

El hueso esponjoso o trabecular supone el 20% de la masa dsea. Esta formado por
trabéculas que constituyen entramados de interconexiones. Lo podemos encontrar en
el cuerpo vertebral, la cresta iliaca, el esterndn, en las zonas metafiso-epifisiarias de los

huesos largos y en el feto (Forriol Campos 2009; Miller 2009; Delgado Martinez 2015)

Hueso Cortical

Figura 3 Reconstruccion tridimensional de una
secciéon transversal de un hueso largo que
muestra la cortical y regiones esponjosa, (Ratoc
system engineering CO.LTD, 2006).

1.4. Caracteristicas microscopicas del hueso
Desde un punto de vista microscdpico, el hueso como tejido, se puede dividir en dos

tipos (Forriol Campos 2009; Miller 2009; Delgado Martinez 2015) :
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- Hueso fibrilar o primitivo: presente en el embrién y en el recién nacido, en el
callo de la fractura, en la zona metafisaria del hueso en crecimiento y en algunos
procesos tumorales. En su matriz, las fibras de coldgeno no se orientan uniformemente
y sus didmetros son variables. Poseen gran numero de células también organizadas
anarquicamente. Es la respuesta del organismo a la necesidad de formar hueso
rapidamente. Mecanicamente se comporta de forma isotrépica (responde del mismo
modo independientemente de la direccién de la fuerza aplicada).

- Hueso laminar o maduro: lo encontramos en huesos maduros. Es producto de
la remodelacion del hueso existente. Posee una organizacién paralela y definitiva de
las fibras de coldgeno, constituyendo la laminilla 6sea. Es anisotrdpico (opone mayor
resistencia cuando la direccidn de la fuerza es paralela al eje longitudinal de sus fibras).
El hueso laminar contiene pequefias cavidades llamadas lagunas, que estan conectadas
entre si por medio de canales tubulares llamados canaliculos. Los osteocitos quedan
atrapados dentro de estas lagunas, desde donde reciben y transmiten nutrientes y
estimulos, a través de los canaliculos. Las laminas de hueso cortical de los adultos se
disponen siguiendo un patrén organizado cuyas unidades se denominan osteonas y
estas constituyen los sistemas de Havers. La osteona consiste en un canal central
ostednico o Haversiano, que esta rodeado por anillos concéntricos de |ldminas de
matriz. Entre los anillos de la matriz, los osteocitos se encuentras en las lagunas. Los
canales ostednicos contienen vasos sanguineos que se localizan paralelos al eje
longitudinal del hueso. A través de los canaliculos se establecen bucles de conexién

con vasos de la superficie del hueso (Figura 4).
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Laguna con osteocito incluido Osteona de hueso cortical
Lamina : .
Trabecula de hueso
Canal ;
esponjoso
Osteona Canal
Haversiano

Canal de Volkmans

Figura 4: La microestructura del hueso cortical y trabecular (adaptado de US: National Cancer
Institute’s Surveillance, Epidemiology and End Results (SEERS), 2006).

El hueso tiene la capacidad de auto-reparacién de su estructura, siendo capaz de
adaptar su masa, forma y propiedades segln las necesidades mecénicas o fisioldgicas.
Esta capacidad de adaptacion se debe a que el hueso es un lecho vivo y contiene
células que trabajan continuamente para regenerarse y repararse. (Forriol Campos

2009; Miller 2009; Delgado Martinez 2015).

1.5. Propiedades mecanicas de los huesos
Desde el punto de vista biomecanico, el hueso posee propiedades mecanicas

diferentes segun se trate de hueso esponjoso o cortical.

La disposicién tridimensional del hueso esponjoso en trabéculas que delimitan
cavidades llenas de material organico, permiten absorber la energia procedente de los
impactos que se trasmiten a través de las articulaciones. Ademas también permite

minimizan las fuerzas de tension generadas por la posicion estdtica. La medicién de las
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propiedades del hueso esponjoso es mucho mas compleja que en el caso del hueso
cortical, debido a las pequefias dimensiones de las trabéculas. Como indica Charles-
Harris Ferrer (Charles-Harris Ferrer 2007) las diferencias entre los moddulos de
elasticidad del hueso cortical y del esponjoso son debidas a la densidad 6sea. Cuando
se aplica sobre el hueso una carga mecanica que supera la resistencia propia del tejido
0seo, se produce una fractura. En consecuencia se produce la interrupcién de la
transmisién de cargas a lo largo del hueso y se puede genera un movimiento relativo

entre los segmentos de la fractura.

Desde un punto de vista biomecanico, el fendmeno de reparacion tiene como objetivo
ultimo restablecer la transmisién normal de cargas y eliminar el espacio entre los
extremos de la fractura, mediante la restauracién de la estructura tisular original. Si las
condiciones que rodean al hueso lo permiten, el hueso volvera a adquirir la normalidad
funcional y estructural, gracias a la instauraciéon del proceso de reparacion. La
consolidacion de la fractura consiste en la aparicion y evolucién de un conjunto de
tejidos con unas propiedades mecanicas y una disposicion espacial, que hacen
recuperar progresivamente al hueso su rigidez y resistencia. Este proceso esta
constituido por distintas fases que se solapan en el tiempo y alcanzan diferentes

etapas en cada zona del callo.

A partir del ensayo de White (White 1977), Garcia-Rosellé (Garcia Rosellé 2004) indica
gue biomecanicamente se distinguen 4 fases en la reparacion dsea. Los trabajos de
White (White 1977), valoraban cada unas de las fases de consolidacion de la fractura,
realizando osteotomias en tibias de conejo. Segun la fase de consolidacién en que se

encontraba la tibia, se le realizaba un estudio biomecadnico mediante ensayos a
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torsién., para conocer los pardmetros: par torsor maximo, desplazamiento angular,
energia absorbida y rigidez torsional, que nos permitieran determinar la resistencia del

hueso en cada fase de la reparacién ésea (Figura 5).

- Fase I: El hueso rompe por la linea de fractura mostrando bajos valores de rigidez,

comportamiento elastico y curva con pendiente minima.

- Fase II: El hueso rompe por la linea de fractura mostrando elevados niveles de rigidez

y un comportamiento de tejido duro.

- Fase llI: El hueso rompe parcialmente por la zona de osteotomia inicial y, en parte,

por el hueso sano mostrando una elevada rigidez.

- Fase IV: La fractura ocurre fuera de la lesidn, mostrando elevados valores de rigidez,

resistencia y energia hasta la rotura.

Figura 5. Grafica en la que aparecen cuatro
curvas representativas de cada una de las
fases de reparacién. A) Fase I. B) Fase Il. C)
Fase lll. D) Fase IV. Modificado de Garcia-
Rosell6 (Garcia Rosellé 2004).

TORSOR {MNm)

PAR

El proceso de reparaciéon tiende a restaurar las propiedades mecdanicas del hueso

intacto.

El aumento de la rigidez y resistencia del callo de fractura a lo largo del proceso de
reparacion, se relaciona con dos efectos. Por un lado, se produce un incremento en el

area de la seccion transversal del hueso en la region de reparacion con un aumento de
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callo periéstico y por otro, una evolucién de las propiedades mecanicas de los
materiales en dicha zona. Esa mejora en las propiedades mecanicas se debe por un
lado, a la disminucion de la porosidad (al reemplazarse el hueso inmaduro por hueso

trabecular) y, por otro, al incremento del contenido mineral.

Garcia-Rosell6 (Garcia Rosell6 2004) determina a partir de los trabajos de Chakkalakal
(Chakkalakal y col. 1990) y Markel (Markel y col. 1990) la relaciéon que existe entre el
contenido mineral del callo y la rigidez del hueso. Conforme el hueso se va
mineralizando, aumenta la seccion trasversa del callo (mdxima en la etapa media de

reparacion) y evoluciona de menor a mayor rigidez (Aro y col. 1989) .

Se han realizado numerosos estudios encaminados a evaluar las propiedades
mecdnicas de los callos en reparacion y su evolucién geométrica, desde las etapas
iniciales de formacién del hematoma hasta la restauracion total de las propiedades
iniciales del hueso. Garcia Rosellé (Garcia Rosell6 2004) recoge las conclusiones de
diferentes trabajos a este respecto (Aro y col. 1990; Markel y col. 1990; Markel vy col.

1991; Chehade vy col. 1997; den Boer 2002; Klein y col. 2003) y estas son que:

° El callo alcanza su mayor tamafio en torno a la mitad del proceso de reparacién,
a partir de este momento empieza a disminuir hasta el tamafio normal.

° Desde un punto de vista tisular, el tejido incipiente de bajas propiedades
mecanicas va siendo reemplazado por tejidos mas resistentes que van incrementando
la rigidez y la resistencia del hueso en reparacion.

. La osificacion comienza por la zona peridstica externa que va creando un
puente éseo que une los extremos fracturarios lo que permite el comienzo de la

osificacién en la porcién enddstica. A medida que la zona que queda entre las
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corticales dispone de suficiente capacidad para soportar cargas, durante el proceso de

remodelacidon ambos callos comienzan a ser resorbidos.

2. Proceso de consolidacion de las fracturas:

El proceso de consolidacion tras un traumatismo se establece en base a la formacion
del hematoma en el foco de fractura, como consecuencia de la lesion de células, vasos
sanguineos, matriz &sea, periostio y musculatura circundante. Este proceso se
desarrolla en cuatro etapas secuenciales que se superponen en el tiempo, y que
corresponden a las fase de inflamacidn, reparacién, osificacién y remodelacion.

(Delgado Martinez 2015) (Figura 6)

Vascularization

~ REMODELADO

Diferenciacion

Migracion 4 semanas

Proliferacion

REPARACION

; 'l’ Edhesifm

Figura 6: Etapas de la fase de consolidacién segin
Munuera (Munuera Martinez 2006) resumida en tres
fases principales: inflamacidn, reparacién y osificacion-
remodelado.

INFLAMACION

a) Fase de inflamacion: La lesidn vascular interrumpe el aporte sanguineo a los
osteocitos. Los mediadores de la inflamacion liberados por las plaquetas y demas
células lesionadas, provocan vasodilatacién y la aparicion de un exudado plasmatico

gue lleva al edema agudo. A medida que disminuye la reaccién inflamatoria, el tejido
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necrético y el exudado plasmatico son reabsorbidos y los osteoblastos se encargan de
producir nueva matriz dsea.

b) Fase de reparacion: Se produce la formacién de callo blando en la fractura.
Segun indica Munuera, los trabajos de Goldereg y Buckwalter, han permitido conocer
como el proceso de consolidacidn es estimulado por factores quimiotacticos liberados
en la fase previa y por proteinas de la matriz expuestas por la desorganizacion tisular
(Goldberg y Buckwalter 2005). La organizacién del hematoma de la fractura
proporciona un soporte de fibrina que facilita la migracidon y proliferacidon celular,
ademas de la sintesis de matriz dsea. En este estado el microambiente a nivel del foco
de fractura es acido por falta de irrigacién, pero a medida que el proceso avanza el pH
se va alcalinizando progresivamente. Cuando los extremos de la fracturas se necrosan
son reabsorbidos por los osteoclastos, lo que permite que los vasos peridsticos
aporten los brotes vasculares que inician la reparacion. En este estadio la fosfatasa
alcalina alcanza su nivel de actividad maximo, favoreciendo el inicio de la
mineralizacion del callo dseo. Las células mesenquimales pluripotenciales del foco de
fractura y del torrente sanguineo son las responsables de la nueva formacién dsea. La
composicion del callo éseo se modifica a medida que progresa la consolidacion (desde
el codgulo de fibrina que pasa a tejido fibroso, después a fibrocartilago que finalmente
se mineraliza y da lugar al tejido dseo inmaduro).

c) Fase de osificacion: Se produce la osificacion del callo de la fractura que
acontece a las dos semanas. Tras la calcificacion del callo, este se invade por vasos
sanguineos con células que se diferencian a osteoblastos y osteoclastos .

d) Fase de remodelacidn: Es la ultima fase del proceso de consolidacion en la que

se sustituye el hueso inmaduro del callo éseo por hueso laminar, proceso que continda
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con la reabsorcion de las trabéculas mal orientadas por los osteoclatos que las
adaptaran a las lineas de fuerza que deben soportar. La finalizacidon del proceso de
remodelacién consigue que se recuperen las propiedades mecdnicas originales del

hueso.

3. Definicion de defecto 6seo de tamaiio critico.

Se considera que un defecto tiene tamafo critico cuando condiciona una pérdida de
tal envergadura, el propio hueso es incapaz de recuperarse mediante su regeneracion
natural (Hollinger y Schmitz 1997). En estos casos, los procesos de reparacién
precisaran, para conseguir la restitucién dsea, de la utilizacién de biomateriales en
estructuras de soporte o andamiaje tridimensional (Salvado Mufioz y col. 2005)
(Salvado Mufioz y col. 2005), de disponer de un ambiente mecanico dptimo, de que la
vascularizacidon de la zona sea adecuada, (lp 2002) y de la presencia de factores
ostoegénicos y celulares. En resumen, conseguir las caracteristicas de osteoinduccién y

osteoconduccion descritas por diferentes autores (Oh vy col. 2002).

3.1 Causas de defectos dseos en la practica clinica.

A continuacién se van a desarrollar algunas de las causas mds frecuentes en la practica
clinica que ocasionan defectos importante en el hueso, que por si mismo el organismo
es incapaz de solucionar. Destacamos: La pseudoartrosis, las infecciones, los tumores y

los defectos en a cirugia de revisién protésica.
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3.1.1 Pseudoartrosis y defectos congénitos (pseudoartrosis congénitas).
Se considera pseudoartrosis a la falta absoluta de consolidacién de una fractura

apareciendo una falsa articulacion a nivel del foco de la misma.

En nuestro medio la incidencia de la pseudoartrosis (3-4%) tiene una importante
repercusién econdmica a dos niveles. En primer lugar en estos pacientes es necesario
realizar varias cirugias para conseguir la curacidon del defecto. Ademas se prolonga
mucho el tiempo de incapacidad laboral. La necesidad de mas procedimientos
quirdrgicos aumenta en las pseudoartrosis; en las fracturas abiertas v,

exponencialmente, en aquellas que estan infectadas.

Desde el punto de vista tedrico, los trastornos cronoldgicos de la consolidacion de las

fracturas se diferencian en dos cuadros: pseudoartrosis y retardo de consolidacion .

Se considera pseudoartrosis a la falta absoluta de consolidacién de una fractura
apareciendo una falsa articulacion a nivel del foco de la misma. Puede localizarse en

epifisis, metafisis o diafisis, siendo estas ultimas las mas frecuentes.

Los signos clinicos y radioldgicos que hacen sospechar la presencia de una

pseudoartrosis son:

Movilidad andmala a nivel del foco de fractura.

- Esclerosis de los bordes de la fractura y pseudocapsula peridstica.

- En las fracturas diafisarias, la presencia de un opérculo dseo que produzca el
cierre completo del canal medular.

Hay autores que denominan retardos de la consolidacion a las fases iniciales de una

pseudoartrosis. Sin embargo, otros distinguen ambos procesos describiendo el retardo
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de consolidaciéon como un retraso en la evolucién del callo de fractura cuya
consolidacion se acaba produciendo sin variar el tratamiento (en un periodo de hasta 9
meses); mientras que en la pseudoartrosis, a pesar de una correcta inmovilizacién

nunca llega a consolidar, aceptando como limite de tiempo esos 9 meses.

Recientemente Bhandari y colaboradores (Bhandari y col. 2012) han indicado la falta
de consenso entre los cirujanos ortopedas a la hora de definir retardos en la
consolidacion y pseudoartrosis. Esta variabilidad persiste tanto a la hora del
diagndstico como del enfoque terapéutico. En definitiva, es necesario estandarizar las
definiciones y proseguir la investigacion sobre los factores prondsticos y las

herramientas diagnosticas precisas para evaluar la consolidacién de la fractura.

3.1.1.1. Clasificacién de las pseudoartrosis

Los criterios académicos mas utilizados a la hora de clasificar las pseudoartrosis, tienen

en cuenta el origen y el aspecto anatémico del callo.

I) Segun el origen las pseudoartrosis se clasifican en:

1. Pseudoartrosis congénita: es muy poco frecuente. Consiste en un defecto de
formacién de un hueso en el que en este aparece una solucion de continuidad en el
momento del nacimiento. Se localiza sobre todo en la tibia.

2. Pseudoartrosis adquiridas:
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a)Pseudoartrosis post-traumaticas: es la forma de presentacion mas frecuente, pero
determinar cuantitativamente su etiologia es todavia muy dificil (Mehta y col. 2012).
Se han descrito como los principales factores implicados el tabaquismo, lesién vascular
y grado de lesidn de las partes blandas circundantes a la fractura (Bhandari y col.
2012). Presenta mayor incidencia en los huesos largos y sobre todo a nivel diafisario,
siendo las zonas mas afectadas el fémur (3-10%), tibia (4-13%) y humero (2-15%). Se
han definido clinicamente como la asociacién entre la ausencia de unién ésea desde
un punto de vista radiografico junto a problemas para alcanzar una rigidez minima de 7
Nm/2 después de 20 semanas de evoluciéon e incapacidad para soportar cargas
mecanicas a los 6 meses de evolucion (Marsh 1998). Fracturas localizadas en zonas con
precaria vascularizaciéon, hacen que tengan mas probabilidad de desarrollar

pseudoartrosis. (Escarpenter 2007)

b) Pseudoartrosis postquirtrrgicas: Se da en dos circunstancias: en la artrodesis y en

las osteotomias correctoras de desalineacion.

II) Seguin el Aspecto anatdmico del callo: es uno de los criterios de clasificacion mas

antiguos utilizados en la pseudoartrosis. Segun indica Forriol, los trabajo cldsicos de
Weber y Cech (1976) y mas tarde los de Judet y Judet (1978), permiten dividir las
pseudoartrosis en dos grandes grupos segun la viabilidad de los extremos de los

fragmentos dseos y el aporte sanguineo (Forriol Campos 2010).

1) Hipertroficas o vasculares o viables o reactivas: la falta de consolidacion es debida a

problemas mecanicos, por falta de estabilizacion de los extremos fractuarios (Figura 7).
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No obstante se encuentran bien vascularizadas y tienen capacidad de reaccidn

bioldgica.

a) “Pata de elefante” (callo abundante e hipertréfico).

b) “Pezuiia de caballo” (moderada hipertrofia).

c) Hipotroficas (callo ausente).

Figura 7: Pseudoartrosis viables: a) en pata de elefante b) pezufia de caballo

¢) hipoatrdfica

2) Atréficas o avasculares o no viables o no reactivas: existe pérdida de fragmentos
intermedios y sustitucién por tejido cicatricial. Presentan pobre vascularizacién de la

zona y bioldgicamente no son reactivas. (Figura 8)
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Figura 8: Pseudoartrosis no viables. a) Distréfica con cufia de
torsién: necrosis parcial de la cuiia de torsién. b) Necrética por
conminucién: necrosis toral del fragmento intermedio. c) Por
pérdida de sustancias. d) Artréfica arreactiva.

3.1.1.2 Tratamiento de las pseudoartrosis

El correcto tratamiento de cualquier pseudoartrosis esta basado en la estabilidad
mecdnica, el adecuado aporte vascular y el estimulo biolégico. Es necesario realizar
una adecuada limpieza de los extremos para eliminar la fibrosis. En las pesudoartrosis

infectadas llega a ser necesaria la reseccién de los extremos dseos.

Segun recoge Vicario Espinosa (Vicario y col. 2007) los trabajos de Albee y Chutro,
realizados a principios del siglo XX, establecen que el autoinjerto constituye el principal
tratamiento para la consolidacion ésea al actuar como estimulador bioldgico. El
autoinjerto 6seo, ademds de mantener propiedades como osteoconductor y
osteoinductor, caracteristicas de otros tipos de sustitutos &éseos, mantiene la
capacidad osteogénica. Los autoinjertos vascularizados afladen otra ventaja, el aporte
vascular, que constituye otro de los pilares del tratamiento de las pseudoartrosis.
(Soucacos y col. 2006) Se pueden utilizar distintos tipos de autoinjertos en el
tratamiento de la pseudoartrosis: autoinjerto de cresta iliaca, aspirado de médula dsea,
e} recambio de clavo intramedular fresado y los injertos vascularizados (libres o
pediculados). La literatura establece tasas de éxito al emplear injerto de cresta iliaca
en el tratamiento de la pseudoartrosis entre el 87 y el 100% (Sen y Miclau 2007). No

obstante los autoinjertos pueden fallar hasta en un 30% de los casos debido a que:
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-La limpieza de la zona no haya sido correcta (desbridamiento quirurgico del tejido que

se interpone entre los extremos del hueso) (Vicario y col. 2007).
- La vascularizacion de la zona es precaria (Escarpenter 2007).
-Foco infeccioso mal eliminado (Ekkernkamp 1996).

- La severidad inicial de la fractura y de las partes blandas es tan importante que

presenta mayor predisposicidn a la evolucién hacia pseudoartrosis (Lopez-Oliva 2006).

-Ocurre la trombosis del pediculo en casos de utilizar injertos vascularizados (Soucacos

y col. 2006).
3.1.1.3. Etiopatogenia de las pseudoartrosis

En la etiopatogenia de la pseudoartrosis influyen una serie de factores que podemos
agrupar en generales (edad, déficit vitaminicos y nutricionales, medicamentos y
habitos toxicos) locales (gravedad de la lesidn y pérdida 6sea e infeccion de la fractura)

y debidos al tratamiento (estabilizacion mecénica y carga mecanica compresiva).

3.1.2 Infecciones.

Osteomielitis es el término que define la infeccién del hueso cortical y medular
causada por organismos piogenos (Lew y Waldvogel 2004; Chihara 2010). El
anidamiento del germen en el hueso, se produce cuando hay una alta inoculacién del
microorganismo, cuando hay un trauma que conduce a dafios en el hueso o bien por la
presencia de cuerpos extrafios. Estas situaciones se ven favorecidas por la escasez de

mecanismos de defensa que presenta el hueso, el pobre patrén vascular que posee vy la
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rigidez de la estructura dsea (Delgado Martinez 2015). Una vez que el hueso esta
infectado se produce la llegada de los leucocitos que en su intento de eliminar al
germen produce liberacion de encimas que también correen el hueso. El pus se
extiende por los vasos sanguineos del hueso dando lugar a abscesos, dejando en el

hueso areas desvitalizadas conocidas como secuestro éseo.

Segun la via de llegada de los gérmenes se distingue diferentes patrones de
osteomielitis: infeccion hematdgena, por inoculaciéon directa (en traumatismos

penetrantes) y por extension de vecindad (Figura 9).

Microbscesosenforma
de bucle en la metafisis

Abscesos lleno de pus raramente
! se expanden a e pifisis.

i

A

Figura 9: A)Patogenia de la osteomielitis hematdgena (tomado de Mufioz-
Espeleta JP). B) Inoculacién directa en fractura abierta de tibia.

El tratamiento de las infecciones requieren antibioterapia y, cuando esta no es

suficiente, un tratamiento quirurgico asociado, tal y como indican en los protocolos
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mas actualizados que resumimos en los tres puntos siguientes (Delgado Martinez

2015) :
A. Curacién de la infeccion:
o Desbridamiento masivo (reseccién quirdrgica que debe incluir todos los

secuestros y tejidos necréticos, granulomatosos, fibrosos y mal vascularizados) hasta
dejar hueso sangrante y viable sigue siendo el tratamiento a seguir desde Cierny
(1995), como indican los trabajos de Forriol (Forriol Campos 2010), Leotau (Leotau
Rodriguez 2010), Chichara y Segreti (Chihara 2010), Horwitz (Horwitz 2012) y Delgado

(Delgado Martinez 2015).

0 Retirada del implante.

0] Estabilizacion dsea.

o Poliantibioterapia.

o Otras medidas propuestas son el lavado aspiracion continuo y el aporte local de

antibioticos con polimetilmetacrilato (PMMA) (Forriol Campos 2010; Horwitz 2012;

Delgado Martinez 2015).

B. Cobertura de partes blandas (Parrett y col. 2006; Cordero-Ampuero 2007).
o Cierre tradicional por segunda intencion.

o Cura con sistemas de vacio (Pelissier y col. 2003).

o Cobertura con colgajos.

C. Reconstruccidn dsea:
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0 Autoinjerto (técnica de Papinau, autoinjerto vascularizado como el
osteocutaneo de cresta iliacas, miocutdneo de peroné y séleo, osteocutaneo lateral del
brazo) (Forriol Campos 2011; Delgado Martinez 2015)

0 Aloinjerto.

0 Osteogénesis por distraccion (transporte 6seo) (Forriol Campos 2010).

3.1.3 Tumores.

Los tumores dseos primarios son infrecuentes por lo que es necesario que el
diagndstico y tratamiento sean realizados por un equipo multidisciplinar entrenado. Al
aumentar la supervivencia de éstos pacientes, ha sido necesario adoptar técnicas
quirargicas duraderas y en la mayoria de los casos cirugias conservadoras de
miembros, para mantener la maxima funcionalidad. El objetivo principal y mas
importante de los cirujanos ortopédicos oncoldgicos es conseguir un adecuado margen
quirurgico. La cirugia conservadora del miembro hace referencia a los tipos de técnicas
quirurgicas para restaurar la continuidad esquelética después de la reseccién focal del
tumor 6seo. El objetivo principal de la cirugia conservadora es el control local del
tumor, debiendo abandonar cualquier intento de reconstrucciéon que comprometa la
prioridad de una reseccion amplia en sentido (Aboulafia 2014). En 2009 Forriol define
la reseccién amplia como la reseccién completa del tumor incluyendo un manguito de
tejido normal para evitar la recurrencia de tumores malignos (hasta 10%). Considera
reseccion radical cuando se extirpa todo el tumor y su compartimento, aunque este
procedimiento es muy poco utilizado en traumatologia por la dificultad para la

reconstruccién (Forriol Campos 2009).
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La cirugia conservadora del miembro incluye tres etapas (Forriol Campos 2009;

Delgado Martinez 2015).

a) Reseccion del tumor: se realiza segin los margenes quirdrgicos oncoldgicos
para cada tumor. Los margenes pueden ser:
° Intercalar: reseccion de un segmento del hueso respetando la articulacién

(Figura 10).

Intercalar

Figura 10: Reseccion intercalar de tumor reconstruido mediante técnica
de transporte dseo con fijador externo en tibia proximal. Imagen cedida
por Dr. Salcedo Cénovas.
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. Intraarticular: reseccién a través de la articulacién (Figura 11).

Figura 11: Reseccién intrarticular de tumor reconstruido con aloinjerto y prétesis de rodilla.
Imagen cedida por Dr. Valcdarcel Diaz.

° Extraarticular: reseccion de la articulacion en su totalidad, incluyendo ambas

superficies articulares (Figura 12).

Extrarticular

Figura 12: Reseccidn extrarticular de tumor reconstruido con endoprétesis de rodilla.
Imagen cedida por Dr. Valcarcel Diaz.
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b) Reconstruccion del defecto 6seo: tras resecar el tumor hay que
intentar realizar una reconstruccidén que proporcione una funcionalidad superior a la

obtenida con la amputacion. Las alternativas para la reconstruccion incluyen:

° Autoinjertos.

° Transporte dseo (Figura 10).

° Endoprotesis (Figura 12).

° Aloinjertos (Figura 11).

° Combinacién de los anteriores (aloinjerto-protesis) (Figura 11).

La eleccidn del tipo de procedimiento depende del tumor, el paciente y la experiencia

del cirujano.

c) Reconstruccion y cobertura de las partes blandas. Mediante técnicas de cirugia
plastica (transposiciones musculares, injertos libres o pediculares de la piel o musculo-
cutaneos), se pretende dar una buena vascularizacion de la zona y una adecuada
cobertura muscular para los diferentes tipos de reconstrucciones dseas, consiguiendo

con ello un cierre de la herida sin tensién (Forriol Campos 2010).

3.1.4. Defectos dseos en cirugia de revision protésica

En los dltimos afos ha ocurrido un incremento de forma logaritmica de la cirugia de
revision protésica (cadera y rodilla), justificado por la cantidad de implantes realizados
anualmente y el aumento de la esperanza de vida de los pacientes. Los defectos dseos
gue aparecen pueden ser la causa del aflojamiento o la consecuencia de la retirada de

la protesis. También pueden estar relacionados con el desgaste del polietileno que se
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interpone entre el cotilo y la cabeza femoral y la reaccidn osteolitica que lo acompaiia.

(Murcia-Mazon 2000).

Figura 13: A)PTC normal (cabeza centrada) B) PTC con desgaste del
polietileno (excentricidad de la cabeza femoral) C) Desgaste del
polietileno apreciado tras la retirada del material.

El desgaste del polietileno provoca la produccién de particulas que conducen a la
ostedlisis de la interfase hueso-proétesis y posteriormente, el aflojamiento protésico
(figura 13). La tasa umbral de desgaste a partir de la cual aumenta mucho el riesgo de
ostedlisis se ha definido en 0,1 mm/afio (Murcia-Mazon 2008). Las particulas mas
activadoras de la osteolisis son las que tienen un tamano entre 0,5-5 um, pues
desencadenan la respuesta inmune mediada por macrdéfagos, con la subsiguiente
expresion de citocinas proinflamatorias como el factor de necrosis tumoral alfa (TNF-a).
Esta ultima tiene como consecuencia final la diferenciaciéon y activacién de los
osteoclastos, dando lugar a la reabsorcidon dsea y el aflojamiento de los implantes

(Figura 14).
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Osteoclastos activados periprotésica
Figura 14: Fisiopatologia de la osteolisis mediada por particulas de

desgaste. Extraido de Talmo y col (2006). (Talmo y col. 2006)

La ostedlisis es tipica del polietileno de alta densidad no entrecruzado, pero también
se ha observado aunque en menor medida, en otros pares de friccion como el metal-
metal, ceramica y polietileno altamente entrecruzado. (Delgado Martinez 2015)

La descripcién y clasificacion de los defectos dseos, acetabulares y femorales, es
fundamental para determinar la estrategia de tratamiento. El patréon del defecto éseo
a su vez, varia dependiendo de si el componte empleado ha sido o no cementado.
Todos estos datos estan recopilados en la monografia sobre Cirugia de revisidn de las
artroplastias de cadera, realizada en 2008 por Murcia Mazén. En ella se especifica que
dichas clasificaciones fueron realizadas por Paprosky (Figura 15) y cudles son las

estrategias de tratamiento a seguir (Figura 16).
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Figura 15: Clasificacién de Paprosky: A) Defectos éseos acetabulares.B) Defectos 6seos femoral
C) defectos 6seos femorales segln la clasificacidon de la AAOS.

Defecto 6seo

acetabular
Segmentario Combinado Discontinuidad
/ pélvica
Defecto 6seo Defecto 6seo
acetabular acetabular
‘ <2cm ‘ ‘ >2cm ‘ ‘ <2cm ‘ ‘ >2cm ‘
Aloinjertos

Aloinjertos Aloinjertos Aloinjertos esponjosos, anillo
esponjososy esponjososy anillo | | esponjososy anillo || de reconstrucciény

clpula a presién de sostén de reconstruccidn placa posterior

Figura 16::Algoritmo de indicaciones quirdrgicas en revision acetabular.

3.2. Soluciones actuales a los defectos 6seos.

3.2.1. Injerto 6seos

El hueso es uno de los pocos tejidos del cuerpo humano que tiene la capacidad de

regenerarse debido a las propiedades osteogénica, osteoinductora y osteoconductora
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que posee. Un injerto éseo deberia presentar unas caracteristicas similares a las del

hueso vivo, que resumimos a continuacion:

- Osteogenicidad: es la capacidad de formacién dsea, que depende fundamentalmente
de las células, osteoblastos y células indiferenciadas (Buckwalter y col. 1996). La
osteogenicidad de un injerto depende por tanto del tipo y nimero de células que
posee. Puede alterarse y mejorarse gracias a sustancias como el fosfato de octacalcico
(Barrere y col. 2003; Barrere vy col. 2003) o afadiendo células mesenquimales
pluripotenciles, que podrian adquirir la capacidad osteogénica mediante la variacién
de substratos sintéticos o variaciones en su ambiente. (Harris y col. 2004; Meinel y

col. 2004).

- Osteoinduccién: Es la capacidad para promover la transformacion fenotipica de
células mesenquimales en células formadoras de hueso (osteoblastos). No es una
propiedad exclusiva de la matriz 6sea y sus proteinas. Fundamentalmente depende del
contenido de factores de crecimiento. La osteopromocidn es la capacidad para mejorar
o estimular la cascada natural de la reparacién ésea. (Mohan y Baylink 1991) No todos
los injertos presentan esta propiedad. Se ha descrito que los aloinjertos dseos
esterilizados y conservados (Vicario y col. 2007) y los biomateriales como el titanio

también la tienen.

- Osteoconduccién: Es la capacidad que tienen el hueso, de constituir una estructura
para permitir el crecimiento éseo. No es un proceso aleatorio sino que sigue un patrén
espacial ordenado y predecible. Un injerto osteoconductor precisa tener una
estructura tridimensional determinada que constituya un andamio a través de cuyos

canales se produzca el crecimiento 6seo, que necesita del aporte vascular desde los
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tejidos colindantes, para constituir ambiente mecanico adecuado. Ademds deberia
tener capacidad de reabsorcién para eliminarse cuando el proceso de reparacion ésea

haya finalizado (Stevenson y col. 1997; Barrere vy col. 2003; Barrere y col. 2003).

En conclusidn un injerto es osteogénico cuando tiene células viables, es osteoinductor
si tiene factores de crecimiento y osteocondutor si tiene una estructura tridimensional

solida (matriz).

En la tabla 2, se exponen los diferentes injertos dseos y las diferencias que presentan

entre ellos:

Osteo- Osteo- Células Respuesta | Resistencia
conduccion | induccion | osteoprogenitoras | inmune inmediata

Aloinjerto
congelado
Aloinjerto
triturado
Ceramucas + - - B +/-
Matriz osea
desnuneralizada
Proteina osea
morfogenética
Médula osea - +/- + B -
Injerto
compuesto

-+ +/- +/=- ++ o

Tabla 2: Diferencias entre los diferentes tipos de injertos y sustitutos dseos (Barrack 2005;
Roche Albero 2011)

3.2.1.1 Clasificacién de los injertos 6seos

Segun establece Delgado, los injertos dseos se pueden clasificar atendiendo a

diferentes criterios (Delgado Martinez 2015):

42



| . Introduccidn

12. Composicion tisular:

a) Injerto cortical: Se utiliza para rellenar defectos segmentarios. Presenta menos
componte celular (5%), pero mas soporte estructural. Se reincorporan mediante un
remodelado haversiano (debilita hueso), seguido de depdsito de hueso nuevo.

b) Injerto esponjoso: Se emplea para el relleno de defectos segmentarios.
Confiere menos soporte estructural, pero mayor osteoconduccién y probablemente,
mayor osteogenesis y osteoinduccién. Se revasculariza mas rapidamente y se integra
antes en el huésped. Los osteoblastos depositan hueso nuevo sobre las trabéculas

antiguas, que posteriormente se remodelan (sustitucidon progresiva).

22 Caracteristicas anatomicas: zona de origen (tibia, cabeza femoral, etc.), talla o

forma.

32 Aporte sanguineo:
a) Vascularizado: preserva vasos sanguineos originales o suturados a una arteria
local. Técnicamente mas dificiles de realizar, pero se integra mejor.

b) No vascularizado o libre.

42, Método de conservacion:

a) Fresco: Presenta mayor antigenicidad porque mantiene células viables, lo que
facilita la integracion (osteogénico).

b) Congelado: menor antigenicidad. Conserva factores de crecimiento
(osteoinductor).

c) Liofilizado: congelado en seco. El menos antigénico. No conserva factores de

crecimiento, tan solo aporta estructura (osteoconductor).

52 Manipulaciones adicionales: desmineralizacién, irradiacion, etc.
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62Disparidad genética entre donante y receptor:

a) Autoinjerto: del mismo individuo.

b) Isoinjerto: gemelos monocigoticos (raro).

c) Aloinjerto: miembros distintos de una mismo especie.
d) Xenoinjerto: distintas especies.

72 Lugar de implantacién:

a) Ortotdpico: se implanta en la misma regién anatdmica de origen, por ejemplo
la tibia de cadaver que sustituye a una tibia en el paciente.

b) Heterotdpico: lugares distintos del de procedencia del hueso, por ejemplo
injerto de cresta iliaca para rellenar un defecto en Ia tibia.

c) Transporte dseo: esta técnica fue descrita por llizarov. Consiste en realizar una
fractura en uno de los extremo 6seos, para desplazar éste, con ayuda de un fijador con
aguja transfixiante, del resto del hueso permitiendo aumentar la longitud del mismo

(Alcantara Martos 2010), (Figura 17).

Figura 17: Defecto 6seo en tibia proximal tratado con
técnica de transporte 6seo. Imagenes cedidas por Dr.
Salcedo Canovas.
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° Consideramos interesante hacer unos comentarios sobre los injertos éseos con
mayor capacidad de regeneracién Osea (autoinjerto, aspirado de médula dsea vy
aloinjerto o injerto homadlogo).

° Autoinjerto:

El injerto autdlogo de hueso esponjoso, continda siendo el injerto de referencia para el
tratamiento de defectos oseos. (Vicario Espinosa 2004) Se caracteriza por ser
osteoinductor (factores de crecimiento), osteoconductor (armazén de hidroxiapatita y

colageno) y osteogénico (células mesenquimales y osteoblastos).

No desencadena reaccidn irritativa ni transmite enfermedades. Sus principales
inconvenientes siguen siendo: la morbilidad de la zona donante, la escasa cantidad
disponible y el limitado soporte mecanico que proporciona a la zona receptora.

(Vicario Espinosa 2004).

Las indicaciones ideales del injerto autélogo esponjoso, quedan limitadas a defectos
menores de 6 cm sobre un lecho bien vascularizado y no infectado (Vicario Espinosa
2004). En funcidon de la vascularizacion se pueden distinguir distintos tipos de

autoinjerto:

. No vascularizado (de esponjosa o de cortical). La zona donante mds empleada
es la cresta iliaca, que tiene la capacidad de facilitar injerto cortical y/o esponjoso.
Como en el resto de zonas donantes (las costillas, peroné, metafisis tibial, etc) se han
descrito complicaciones hasta en el 25-40% de los pacientes, entre ellas: la formacion
de hematomas, lesiones nerviosas, trastornos estéticos y dolor crénico en la zona

donante. (Vicario Espinosa 2004).
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° Vascularizados (simples y compuesto). El simple esta constituido sélo por hueso
y vasos. El mas utilizado es el procedente de peroné aunque también presenta
inconvenientes como la dificultad técnica, la cantidad de injerto disponible limitado y
la morbilidad del sitio donante. (Vicario Espinosa 2004) El injerto vascularizado
compuesto esta formado por hueso, vasos y partes blandas.

. Aspirado de médula ésea:

La utilizacion de la médula 6sea como injerto autdlogo, se basa en la capacidad de
totipotecialidad que tienen las células hematopoyéticas frescas, para diferenciarse en
células precursoras mesenquimales osteogénicas (Reyna Olivera 2005). Posee
propiedades osteoconductoras y ostoinductoras, pero no aportan soporte estructural,
por lo que es necesario combinarlo con otros materiales que le proporcionen dicho
(Zarate-Kalfopulos y Reyes-Sanchez 2006). Generalmente se obtiene de cresta iliaca,
aunque también se puede conseguir del cuerpo vertebral. El contenido celular
depende fundamentalmente de la edad del sujeto aunque se puede aumentar la
capacidad osteogénica de las células aspiradas, seleccionando los precursores (Reyna

Olivera 2005).

° Aloinjerto o injerto homologo

Se realiza entre individuos distintos de una misma especie. Como ventajas presenta:
disponibilidad ilimitada, no ocasiona comorbilidad en la zona donante y posibilita
injertos tanto esponjosos como corticales (Vicario Espinosa 2004; Valdes y col. 2009);
también cuenta con propiedades osteoconductoras y proporciona un buen soporte

estructural (Zarate-Kalfopulos y Reyes-Sanchez 2006).
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Entre los inconvenientes destacamos que carece de células viables y por ello de
capacidad osteogénica; precisa de donantes (vivos o cadaver) y para su
almacenamiento y control es necesario un banco de hueso (Ortiz-Cruz 2000). Ademas
pueden transmitir enfermedades (se estima que la probabilidad de transmision del
virus de inmunodeficiencia humana (VIH) es de 1 por millén); desencadenar respuesta
inmunitaria (Vicario Espinosa 2004); su incorporacion suele ser incompleta, y en el

caso del aloinjerto de cortical, ademas, mas lenta.

3.2.1.2. Fases de regeneracion del injerto éseo

La incorporacién del injerto dseo, como indican Zarate-Kalfépulos y Reyes-Sanchez, es
un proceso complejo que depende del tipo de injerto utilizado y de la zona receptora

(zarate-Kalfopulos y Reyes-Sanchez 2006). Se distinguen tres fases:

. Fase temprana (1 a 3 semanas): en la zona adyacente a la cortical 6sea,
alrededor del injerto, se produce una osificacion de tipo membranoso y la
transformaciéon del hematoma postoperatorio en tejido fibroblastico.

° Fase intermedia (4 a 5 semanas): Aparicion de una zona de osificacidon
encondral, alrededor de la zona central cartilaginosa que aparece como consecuencia
de la incorporacion y remodelacién del injerto éseo.

° Fase tardia (6 a 10 semanas): formacion hueso cortical en la zona central y

comienzo del proceso de remodelacidn désea.
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3.2.2. Biomateriales.

Las limitaciones que presentan las técnicas para la sustitucidon de defectos éseos antes
sefialadas, han llevado al desarrollo de materiales sintéticos para intentar la
regeneracion del tejido 6seo. Dentro de esta categoria encontramos una gran variedad
de materiales, ceramicos y poliméricos principalmente, de los cuales hablaremos mas

adelante.

Roche-Albero (Roche Albero 2011) nos proporciona una de las definiciones mas
completas de biomaterial, explicdndolo como una sustancia biocompatible, natural o
sintética, o combinacién de éstas sustancias, que puestas en contacto con los tejidos
vivos o los fluidos bioldgicos, no afectan de forma adversa al organismo y permiten
tratar, aumentar o reemplazar cualquier tejido, 6rgano o funciéon del cuerpo. En
nuestro caso el sustituto dseo ideal seria un biomaterial que fuera osteoinductor,
biocompatible (no presente ningln tipo de reaccidn bioldgica adversa), reabsorbible y
gue pudiera degradarse de forma paulatina a medida que se formase el nuevo tejido,
transfiriendo asi las cargas de forma progresiva al hueso neoformado. Ademas los
productos de su degradacion deberian ser de facil eliminacién y no toxicos (Navarro

Toro 2005; Roche Albero 2011).

Segun la reaccidon bioquimica que genere el material implantado en el organismo
receptor, se pueden distinguir tres tipos de biomateriales (Navarro Toro 2005; Roche

Albero 2011).

1-Materiales inertes o casi inertes, con escasa reaccidon quimica. Son materiales muy

poco solubles cuando estan dentro del cuerpo humano. La respuesta inmune que
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generan consiste en la formacidon de tejido fibroso alrededor del mismo (cdpsula
fibrosa) y la inflamacién crénica en la zona. Este proceso compromete con el tiempo, la
resistencia mecanica y la biocompatibilidad del implante (Navarro Toro 2005; Roche

Albero 2011). Ejemplo de estos materiales serian los metales y las aleaciones.

2-Materiales bioactivos. Generan una respuesta bioldgica especifica que consiste en la
formacién de hueso en la interfase tejido y material implantado. Como ejemplos de
estos materiales encontrariamos algunas ceramicas, vitro-ceramicas y biovidrios, que
se caracterizan por formar enlaces con el tejido adyacente. Sin embargo la fuerza de
los enlaces que se establece entre el tejido y el material, el tiempo que tardan en
generarse, el mecanismo por el que se forman y el grosor de la capa que generan,

varian segln el material del que se trate (Navarro Toro 2005; Roche Albero 2011).

3-Materiales reabsorbibles. Tienen la capacidad de ser compatibles con el tejido y
degradarse cierto tiempo después de ser implantado, dando lugar a productos no
téxicos que pueden ser eliminados por el organismo. Son, por tanto, materiales
bioactivos (fomentan una respuesta celular mds precisa o activan a ciertos genes) y
reabsorbibles. Ejemplo de estos materiales serian los polimeros biodegradables vy

ciertas ceramicas reabsorbibles (Navarro Toro 2005; Roche Albero 2011).

Los biomateriales mas utilizados para la regeneracion dsea, asi como sus aplicaciones

estan recogidos en la Tabla 2.
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Materiales Aplicaciones

Osteosintesis (placas, tornillos,clavos...)
Metales y aleaciones
Implantes dentales

Cerdmicas y biovidrios Relleno de cavidades y defecto dseos

Polimero naturales o sintéticos Liberacién de farmacos

Ingenieria de los tejidos

Tabla 2: Principales biomateriales para la regeneracién ésea y sus aplicaciones.

3.2.2.1 Metales y aleaciones

Los implantes metdlicos se han utilizado en traumatologia y ortopedia gracias a sus
propiedades mecanicas. Pero presentan una resistencia mucho mayor a la del hueso,
lo que conduce a un conflicto de tensiones y, dada su facilidad para la corrosidn, a una
reaccion bioldgica del organismo que puede dar lugar al aflojamiento y rechazo (Garcia
Abujeta y col. 2004; Roche Albero 2011). Las aleaciones metalicas mas utilizadas para
realizar implantes son: el acero inoxidable (316L), aleaciones Cromo-Cobalto con
moligdeno y niquel (Cr-Co-Mo y Cr-Co-Ni-Mo) vy las aleaciones de Titanio (Ti-6Al-4V).
Cada una de ellas presentan diferentes propiedades, ventajas y desventajas

dependiendo de sus usos y finalidades (Bianchi 2009).

Aleaciones inertes como el cromo-cobalto y metales como el titanio, presentan una
estructura tridimensional que favorece la incorporacién ésea aunque no han logrado el

crecimiento satisfactorio de tejido 6seo sobre su superficie (Roche Albero 2011).
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En la actualidad una de las sustancias mas valoradas es el tantalio, que es un metal de
transicion muy duro, con gran resistencia mecdnica que, permite elaborar estructuras
porosas intercomunicadas, en las que se produce un crecimiento dseo muy rapido, sin
interfaz fibrosa (Fernandez-Fairén 2008). En ortopedia se ha utilizado como
recubrimiento de la superficie porosa de cotilos y en reconstruccién de defectos dseos
(cirugia de recambio, cirugia tumoral y elementos para artrodesis espinal

intersomatica). (Forriol Campos 2009; Marco Martinez 2010)

3.2.2.2. Ceramicas y biovidrios
Algunas ceramicas han demostrado ser bioactivas y con capacidad osteoconductora,
(Roche Albero 2011) lo que permite que crezca el hueso al unirse quimicamente a su

superficie tridimensional.

Para desempefiar su funcidon osteoconductora, las ceramicas deben de tener unas
determinadas caracteristicas de porosidad (tamafio del poro entre 100 y 500 um) y un
volumen total de poro entre el 75-80%. De esta forma permiten que llegue la
vascularizacidn a los poros, y pueda generarse un area de adherencia para las células

osteogénicas (Zarate-Kalfopulos y Reyes-Sanchez 2006).

Las cerdmicas pueden dividirse en cuatro grupos (Garcia Barea 2007) :

a) Tipo I: Son cerdmicas densas y no porosas (casi inertes). Permiten el crecimiento del
hueso sobre las irregularidades de la superficie resultando una fijacion morfoldgica.

Ejemplo: Alimina
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b) Tipo IlI: Son ceramicas porosas e inertes, donde la fijacion al hueso deriva de la
colonizacion de éste, permitiendo una fijacidn mecanica. Destacamos la alimina

porosa y los metales recubiertos de hidroxiapatita.

c) Tipo lll: son ceramicas, vidrios y vitroceramicas de superficie reactivas, densas y no
porosas. La unién al hueso se establece mediante enlaces quimicos formando una
fijacién bioactiva. Destacan los vidrios y las ceramicas bioactivas (hidroxiapatita y
ceramica de fosfato de calcio). Las ceramicas bioactivas generalmente tienen mayor
fuerza y mejores propiedades que los vidrios bioactivos, pero ambos tienen menos
resistencia a la fractura que el hueso cortical. La hidroxiapatita y los compuestos de
fosfato cdlcico son los materiales mas utilizados en la practica clinica por poseer estas
propiedades osteoconductivas. Sin embargo, poseen poca capacidad para soportar
cargas en flexion y compresion, pudiéndose romper con facilidad. (Zarate-Kalfopulos y

Reyes-Sanchez 2006).

d) Tipo IV: son ceramicas reabsorbibles, entre las que destacan el sulfato tricélcico y

las sales de fosfato calcico.

Los biovidrios son cadenas siliciofosfatadas que pueden unirse idbnicamente con
diferentes compuestos, permitiendo asi la osteointegracién mediante la unién quimica
al hueso. Destacan por su excelente osteoconductibilidad, bioactividad (capacidad para
liberar células) y biodegradabilidad controlable, propiedades que los convierten en un
sustituto 6seo prometedor (Garcia Barea 2007). Segun la composicién pueden dividirse
en biovidrios de base SiO, (con escasa tasa de reabsorcién) y los de base fosfato P,0s

(con amplio rango de velocidades de degradacidn).
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3.2.2.3 Polimeros para la aplicacion de la ingenieria tisular: El

acido polilactico

Los polimeros son biomateriales que se estan utilizando para aplicaciones biomédicas
desde hace mas de cincuenta afios. Esto es debido a que sus propiedades fisicas,
guimicas y mecanicas estdan proximas a las de los tejidos vivos y a que su
procesamiento, obtencion y degradabilidad son faciles de conseguir (Roche Albero

2011).

Los polimeros biodegradables pueden ser naturales o sintéticos, como se muestra en

la figura 18.
[ Polimeros biodegradables ]
I 1 1
[ Natuales J { Sintéticos }
Polifosfacenos Policiancacnlatos
Naturaleza proteica Polisacandos Policarbonatos Polianhidridos
Poliésteres alifiticos Polialfaaminoacidos
L . Polidioxanona
Albimina Glucosaminoglucanos -
Coligeno } Carboxicelulosa } Ppwmramjm }
Polighicolico
Polilictico

Figura 18: Tipos de polimeros biodegradables. (Karageorgiou 2005)
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Las caracteristicas que deben tener los polimeros reabsorbibles utilizados en la

fabricacion de implantes son las siguientes (Roche Albero 2011):

- Proporcionar la resistencia y rigidez inicial, que ird perdiéndose a medida que el
proceso de reparacion avance.

- Capacidad para reabsorberse totalmente y que los subproductos de Ia
degradacion no sean téxicos, de forma que puedan ser eliminados por via renal y
pulmonar gracias a su hidrosolubilidad.

- Posibilidad de poder ser esterilizados sin perder las propiedades anteriores.
Actualmente en el mercado se disponen de los siguiente polimeros reabsorbibles:
acido poliglicélico, acido polilactico, polidioxanona, poligliconato y co-polimeros de los

dos primeros.

Las principales ventajas de los polimeros naturales son el reconocimiento bioldgico y
que la degradacién es rapida, aunque pueden desencadenar una reaccidon
inmunolégica en el huésped. Para disminuir esta ultima y aumentar la resistencia a la
degradacion enzimdtica o quimica, se puede utilizar un pre-tratamiento quimico o

fisico.

Sus principales inconvenientes son su baja reproducibilidad y la posibilidad de que

incluyan impurezas patogenas (Roche Albero 2011).

Los polimeros sintéticos, presentan una alta reproducibilidad y biodegradabilidad. La
facilidad para fabricarlos permite controlar las propiedades mecdanicas (forma,
porosidad y tamafio del poro). La facilidad de degradacién evita la necesidad de
reintervenir al paciente para retirarlo. Como inconveniente destacariamos la falta de

actividad bioldgica, posiblemente por ser muy hidrofébicos (Roche Albero 2011).
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Existen diversos polimeros sintéticos y cada uno tiene sus aplicaciones clinicas (Tabla
3) (Navarro Toro 2005). Nos centraremos en la descripcidn del acido polilactico (PLA)

por ser uno de los componentes del biomaterial utilizado en este trabajo.

Polimero Aplicaciones

PLA-PGA Hueso, cartilago

Polianhidridos Hueso, liberacion controlada de farmacos

Poliortoester Liberacidn controlada de farmacos

Policaprolactona Dispositivos biodegradables de fijacién

Policarbonato Hueso, dispositivos de fijacion, liberacién controlada de
farmacos

Polifumarato Hueso

Tabla 3: Polimeros sintéticos biodegradables y sus aplicaciones en Ingenieria de los
Tejidos (Navarro-Toro, 2005).

. Acido polilactico:

Uno de los materiales poliméricos sintéticos mas utilizados es el acido polilactico (PLA).
Es un polimero termoplastico, amorfo o semicristialino y reabsorbible. Se caracteriza
por ser biocompatible y estar aprobado por el Organismo para el Control de Alimentos
y Medicamentos de Estados Unidos (FDA, Food and Drug Administration). Se ha
utilizado clinicamente para suturas, dispositivos de fijacion de fracturas dseas,

sistemas de liberacién de farmacos y dispositivos vasculares . El PLA se obtiene a partir
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de la condensacidn de acido L-lactico o mediante la polimerizacién de anillos abiertos

de un di-éster ciclico del acido lactico (Figura 19) (Navarro Toro 2005).

(8]
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Figura 19: Formulacion del acido lactico y polilactico. (Navarro Toro 2005)

PLA es una molécula quiral, que puede presentar dos isémeros épticos: L-lactico (PLLA)
y D-lactico (PDLA) ( Figura 20). El PLLA es un polimero semicristalino, que puede pasar
a vidrio cuando la temperatura (Tg) se encuentra entre 50-652; su temperatura de
fusién (Tm) oscila entre 170-1902C y comienza a degradarse a partir de los 24 meses. El
PDLA es un polimero amorfo, con una Tg entre 50-602C y que inicia la degradacion en

torno a los 12-16 meses.

Como ocurre con todos los polimeros, las propiedades mecanicas y la degradacién del
PLA estan determinadas por la cristalinidad, Tg y el peso molecular (Navarro Toro

2005; Roche Albero 2011).
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Figura 20 : Los esteroisomeros L-lactico y D-lactico
del acido polilactico y sus polimeros (Navarro-
Toro, 2005)

El PLLA se degrada por hidrdlisis produciendo mondémeros de dacido lactico, que se
incorporan a nuestro proceso fisioldgico celular de degradacién, iniciando la ruta
metabdlica del acido lactico (Figura 21). Por este motivo, el PLLA es de los polimeros
polilacticos mas frecuentemente empleados en la ingenieria de los tejidos (Navarro
Toro 2005; Charles-Harris Ferrer 2007; Roche Albero 2011), aunque se ha descrito que
la acidificacion del medio tras degradarse en acido lactico podria ocasionar toxicidad

en los tejidos circundantes (Charles-Harris Ferrer 2007).

Acido Polilactico
(PLA)

¥

Acido lactico

| Acido Piruvico |

/ \ Ciclo

co, Acetil Coencina A | =™ | Citrato de
Krebs

Figura 21: Esquema simplificado de la degradacién del PLA por el metabolismo
(modificado de Charles-Harris Ferrer M., 2007).
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Actualmente las aplicaciones clinicas del PLLA en traumatologia son como anclaje para
ligamentos y reparacion de meniscos, suturas, tornillos y clavos para la fijacion de

fracturas (Charles-Harris Ferrer 2007).

3.2.3. Factores de crecimiento, BMP y sus aplicaciones clinicas en la regeneracién

Osea

Los factores de crecimiento son proteinas segregadas por células, que actuan sobre
otras células dianas con una accidn concreta, induciendo a la division celular o
promoviendo la sintesis de matriz extracelular. Esta accién puede ser autocrina,
paracrina o endocrina, de ahi que los factores de crecimiento tengan efectos en
multiples tipos de células y promuevan una variedad de funciones celulares en tejidos
muy distintos. La mayor parte de los factores de crecimiento se unen a receptores
especificos y la respuesta es proporcional a la concentracion del factor de crecimiento
y el numero de receptores en cada célula (Forriol Campos 2010; Roche Albero 2011).
Se han descrito numerosos factores de crecimiento relacionados con el aparato

locomotor que se dividen en:

- Factores de crecimiento tranformantes (TGF);
- Factores de crecimiento insulinoides (IGF);

- Factores de crecimiento fibroblasticos (FGF);
- Factores de crecimiento plaquetarios (PDFG);
- Factores de crecimiento epidérmicos (EGF) y

- Otros péptidos activos.
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Los llamados factores osteogénicos estan involucrados en procesos de formacién ésea;
remodelacién, como quimiotaxis; proliferacién y diferenciacion de las célula
encargadas de la reabsorcion dsea, y la formacidon de vasos, nervios y de elementos

medulares (Forriol Campos 2010).

3.2.3.1. Proteinas morfogenéticas 6seas (BMPs)

Son proteinas pleiotrdpicas con multiples y diferentes acciones bildgicas. Pertenecen a
la superfamilia de los factores de crecimiento transformantes B (TGF- ), y como indica
Roche-Albero (Roche Albero 2011) basandose en el trabajo de Urist (Urist 1965),
controlan los aspectos fundamentales del modelado de las extremidades, y estan
implicadas en la diferenciacién y proliferacion de los condrocitos y osteoblastos.
Regulan la hematopoyesis, la sintesis de matriz extracelular, el mantenimiento celular
y la apoptosis. Son los Unicos factores de crecimiento morfogénéticos, ya que no sélo
estimulan la multiplicacién celular, sino que también son capaces de transformarlas en
células osteoprogenitoras. Se han descrito mas de veinte tipos diferentes de BMPs,
(Fajardo 2009) considerandose como osteoinductoras las BMP-2, 4, 6, y 7. Un resumen

de los efectos de BMP se recoge en la tabla Tabla 4 (Forriol Campos 2010).
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BMP

FUNCION

BMP-2

Osteoinduccion, diferenciacion osteoblastos,

apoptosis

BMP-3 (Osteogenina)

BMP mas abundante en el hueso, inhibe Ia

osteogénesis

BMP-4 Osteoinductiva, desarrollo pulmones y ojos
BMP-5 Condrogénesis
BMP-6 Diferenciacidn osteoblatos, condrogénesis

BMP-7 (Osigraft®)

Osteoinduccion, desarrollo de rifiones y ojos

(GDF-8 miostatina)

BMP-8 (OP-2) Osteoinductiva

BMP-9 Sistema  nervioso, Sistema reticuloendotelial,
hepatogeneis

BMP-10 Sistema cardiaco

BMP-11 Patrén mesodérmico y tejido nervioso

BMP-12 (GDF-7)

Induce formacion de tendones

BMP-13 (GDF-6)

Induce formacién de tejidos tendinosos vy

ligamentosos

BMP-14 (GDF-5)

Condrogénesis, mejora la reparacién del tenddén y

formaciéon de hueso

BMP-15

Modifica la actividad de la folitropina

Tabla 4: Funcion y efecto de las principales proteinas morfogenéticas dseas (extraido

de Forriol, 2010)
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Actualmente las aplicaciones clinicas de los factores de crecimiento se limitan al
tratamiento de los retrasos de consolidacion y pseudoartrosis y a las artrodesis
vertebrales (Forriol Campos 2010). Los tipos de BMP mas usados actualmente que ha

sido autorizados por la Agencia Europea de Medicamentos son:

- BMP-7 (OP-1): Es sintetizada como proteina osteogénica
recombinante. Tiene capacidad osteoinductora y osteoconductora. Se utiliza en la
practica clinica para el tratamiento de las pseudoartrosis atréficas de huesos largos,
escafoides, fracturas abiertas de tibia y artrodesis lumbares posterolaterales. Su
nombre comercial es Osigraft®. En Europa se ha autorizado para el tratamiento de las
pseudoartrosis de tibia, en pacientes en los que ha fracasado la consolidacion con el
autoinjerto (Delgado Martinez 2015).

- BMP-2: Es osteoinductiva. Clinicamente ha sido autorizada en
Europa para la artrodesis lumbar intersomatica (aumenta la tasa de artrodesis en
comparacion con el autoinjerto solo, teniendo también efecto en pacientes
fumadores) y en fracturas abiertas de tibia (donde parece que reduciria el niumero de
procedimientos de aporte de injerto, reintervenciones y de infecciones) (Delgado
Martinez 2015).

- Se estd investigando sobre las BMP-4 y BMP-14 (growth
differantiation factor 5 o GDF-5). También se estd investigando acerca de la
modificacion del equilibrio entre las BMP y sus inhibidores, suprimiendo los
inhibidores de las BMP (chordin, nogging) para potenciar la osteinduccion (Delgado

Martinez 2015).
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Existe preocupacion acerca de la posible oncogenidad de las BMP. Esto se debe a que
tumores como los osteosarcomas y los condrosarcomas expresan receptores para las
BMP y a que algunos estudios han demostrado mayor nimero de casos diagnosticados
de cancer tras la aplicacién de BMP en artrodesis lumbar. Por este motivo FDA y la
EMEA contraindican la utilizacion de rhBMP-2 en pacientes con diagnostico previo de
cancer, y desaconsejan aplicar rhBMP-7 en lugares proximos a procesos tumorales o

infecciones activas. (Delgado Martinez 2015)

4. Ingenieria tisular

4.1. Pilares basicos de la ingenieria tisular. Definicion y aplicaciones.

La ingenieria tisular es un campo interdisciplinario que permite aislar células del
organismo, multiplicarlas en medios de cultivos, combinarlas con materiales
biocompatibles e introducirlas en pacientes, para la reparacién, restauracién vy
regeneracién de las mismas o de tejidos dafiados por lesiones o enfermedades

(Venugopal y col. 2008; Henson y Getgood 2011).

El concepto cldsico de la reparacidn tisular ha cambiado. A diferencia de la reparacién,
en la que se forma un tejido cicatricial con caracteristicas diferentes al original, la
regeneracién tisular permite la reparacion integra del tejido dafiado. El hueso, la
cornea, el higado y el tejido embrionario, son capaces de restituirse sin cicatrices al

cabo de un tiempo.

Como indica Charles-Harris Ferrer (Charles-Harris Ferrer 2007) en su tesis doctoral, los

tres pilares basicos de la ingenieria de tejidos son (Figura 22):
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a) Las células. Son sanas, no inmunogénicas, faciles de aislar y altamente reactivas
a distintos estimulos del ambiente.

b) Los andamios (scaffold, en inglés) transportadores o matrices de soporte. Sobre
ellos se anclan, diferencian y proliferan las células cultivadas, pudiendo ser
transportadas con seguridad en el organismo. El andamio se degrada con el tiempo
conforme se va regenerando el tejido. De esta forma se elimina por completo, no
guedando restos del “cuerpo extrano” en el lugar de la implantacion. Asi desaparece la
inflamacidén crénica que genera y, permite que el tejido recién creado pueda realizar su
funcion.

c) Las seiales celulares para la creacidon de tejido, pueden ser bioquimicas y
biomecanicas. El proceso de formacion de los tejidos es una cascada de fendmenos
gue deben sucederse de forma ordenada y secuencial, en el que se distinguen
diferentes procesos: migracion, diferenciacion y maduracion celular, todos ellos
dirigidos por moléculas bioctivas de senalizacion (Larena Pellejero 2007).

Tejido [} 5

donante

Q0 -
°, Células
a’o| autdlogas

-
——
o0

\

ﬁ
S )
S, |
Scaffolle Cultivo Implantacion
(andamio) In vitro In vivo

Figura 22: Fases de la ingenieria tisular para la fabricaciéon de andamios y la
implantacién in vivo, de células aisladas. Extraido de Charles-Harris Ferrer
2007.
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La ingenieria de los tejidos se desarrolla en cirugia ortopedia y traumatologia, para
encontrar solucion a los grandes defectos &éseos en ortopedia ocasionados por
enfermedades o traumatismos (Venugopal vy col. 2010; Bhandari y col. 2012). El
rechazo, la inflamacidn crdénica y la escasez de donantes son algunos de los desafios
con los que nos encontramos a la hora de descubrir tejidos de sustitucion (Baker y col.

2009; Henson y Getgood 2011).

Todos los esfuerzos de la nanotecnologia van encaminados a conseguir biomateriales
con una distribucidn espacial interna adecuada para guiar la regeneracion, la adhesién
y la diferenciacidn celular tridimensionalmente. El objetivo es fabricar implantes con
estructuras similares a los tejidos que debemos regenerar. Estos biomateriales, deben
incorporar en su seno moléculas de sefalizacidon que se liberen gradualmente para
iniciar el proceso. También precisan vasos que distribuyan el oxigeno y nutrientes
necesarios para la creacion de nuevos tejidos. Los biomateriales para la reparacion del
sistema esquelético presentan unas caracteristicas especificas puesto que tienen que

responder a unas solicitaciones biomecanicas muy especiales (Queipo de Llano 2007).

4.1.1 Componente celular

Segun indica Charles-Harris Ferrer (Charles-Harris Ferrer 2007) basandose en los
trabajos de diferentes autores (Terada vy col. 2000; Griffith y Naughton 2002), el
componente celular es uno de los componentes bdasicos y esencial en todas las
aplicaciones de la ingenieria de los tejidos. En funcién de su procedencia, las células
pueden ser autdlogas, alogénicas o xenogénicas, con las ventajas e inconvenientes de

cada una de ellas, a la hora de su utilizacién (Delgado Martinez 2015). Ademas, las
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células utilizadas pueden ser adultas o embrionarias; las células adultas pueden
encontrarse en diferentes fases de maduracion y diferenciacién. Las células
embrionarias presentan la capacidad de regeneracién y diferenciacién en distintos
linajes celulares, y aunque su aplicacién en la ingenieria de los tejidos es prometedora,

aun deben resolverse cuestiones éticas y problemas técnicos.

Durante esta etapa las células han de mantener su fenotipo inicial (Charles-Harris
Ferrer 2007). El tipo de célula elegida debe garantizar que no presente patdgenos y
que el suministro de nutrientes es suficiente, para poder mantenerse vivas por cierto
tiempo in vitro. Lo primero que hay que conseguir es que las células se adhieran a la
superficie exterior del andamio y luego que sean capaces de migrar a través de él es
necesario que los andamios presenten sitios de adhesién celular (Charles-Harris Ferrer

2007).

4.1.2. Andamios; Scaffold; matrices de soporte. Caracteristicas de la Membrana

Extracelular.

El otro componente importante de la ingenieria de los tejidos son los andamios.
Debido a que intentan imitar a la MEC, han de desempefiar funciones semejantes a las

de ella (Baker y col. 2009) entre las que se encuentran:

a) Estructural: proporciona soporte a las células asi como sustrato para la
migracion y la supervivencia celular.

b) Bioquimica: secuestra factores de crecimiento y otras sefiales quimicas que
regulan el destino celular.

c) Bioldgica: presenta secuencias de péptidos bioactivos que pueden unirse a los

receptores directamente y activar vias de sefalizacidn intercelular. La MEC esta
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constituida por un complejo de proteinas y polisacdridos como el acido hialurdnico,
proteoglicanos, glicoaminoglicanos y elastina.

Conocer el tamafio y las caracteristicas topograficas de los elementos de la MEC, que
son las que determinan el comportamiento celular, es clave para intentar reproducirlas

en la creacion de andamios. (Venugopal y col. 2008; Baker y col. 2009)

En la eleccién del andamio influye tanto el material utilizado como el disefio, que
determinan las caracteristicas estructurales: la porosidad y la capacidad de interacciéon

con las células y los materiales circundantes (Charles-Harris Ferrer 2007).

4.1.2.1 Caracteristicas del andamio

El papel de los biomateriales en la ingenieria de los tejidos es el de actuar como
estructuras de soporte para que las células se adhieran y se organicen en un tejido
(Venugopal vy col. 2010). La estructura del andamio determina el transporte de
nutrientes, metabolitos y reguladores moleculares, desde y hacia las células. La
composicidon quimica del andamio tiene una importante funcién tanto en la adhesién
celular como en la diferenciacién. Sus propiedades han de coincidir con las del tejido
nativo para garantizar la integridad mecanica del tejido que se forma y proporcionar
un soporte fisico que facilite la mecano-transduccién entre células y su entorno

(Radisic y col. 2004).

Para ello es necesario que presenten estas caracteristicas:

° Alta porosidad con un tamafo de poro adecuado para facilitar la implantacién y

la difusidn celular a través de toda la nanoestructura.
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° Que sea biodegradable para que puedan ser absorbidos por los tejidos de su
entorno, y asi evitar su extraccion quirurgica. La degradacién ha de ser adecuada al
grado de formacién de los nuevos tejidos, es decir, mientras las células generan su
propia matriz las nanoestructuras proporcionan integridad estructural al cuerpo y van

desapareciendo cuando el nuevo tejido ya esta correctamente implantado.

° Debe ser biocompatible y presentar un buen contacto en la interfase matriz-
tejido.

. Favorecer la vascularizacién.

° Buena adhesién celular.

. Estabilidad volumétrica.

° Buen contacto en la interfase matriz-tejido que permita la estabilidad
mecanica.

. Cohesidn interna y elasticidad adecuadas que prevengan la rotura de la matriz

y tenga buena resistencia frente a la movilidad dinamica y a la deformacidn estatica.

° Anisotropia estructural equivalente a la organizacién tisular que reemplaza.

° Requerimientos especificos que favorezcan la implantacidon quirdrgica, como
son la fluidez adecuada en el momento de la implantacion con la posterior

solidificacion in situ y maleabilidad por presion.

4.1.2.2 Tipos de andamios seglin su composicion
Los andamios se pueden clasificar segun la naturaleza de sus componentes, en

andamios sintéticos, bioldgicos y mixtos (Charles-Harris Ferrer 2007).
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Los andamios sintéticos son adecuados para el uso clinico, utilizdndolos como soporte.
Se obtienen de manera que sea reproducible su fabricacién, pudiéndose modificar su
estructura y composicién quimica en funcion de las necesidades del tejido al que han
de reemplazar. Tienen un riesgo minimo de provocar respuesta inmune en el huésped.
Existen diferentes tipos: mallas de polietileno (Charles-Harris Ferrer 2007) implantes de
carbono (van der Zande vy col. 2011; Venkatesan vy col. 2012) o polimeros de dcido
polildctico. (van der Zande vy col. 2010; Ciapetti y col. 2012) En los ultimos afios se ha
creado una nueva generacion de materiales sintéticos bioabsorbibles, que estd siendo
investigada por uso comercial. Estos nuevos materiales son los polimeros de dcido
polildctico, poliglicélico, polidioxanona, e-caprolactona, policarbonatos y sus

copolimeros (van der Zande y col. 2011; Ciapetti y col. 2012; Venkatesan y col. 2012).

En los andamios biolégicos, se pueden destacar los de origen proteico y los
constituidos por hidratos de carbono. La proteina mas comunmente utilizada es el
coldgeno. Entre los andamios compuestos por hidratos de carbono, destacan el acido

hialurdnico y el quitosano (Henson y Getgood 2011).

Los andamios mixtos (Henson y Getgood 2011) son el resultado de combinar los
materiales bioldgicos con los sintéticos. Ejemplos de éstos serian: biovidrio-coldgeno-
fosfatidilserina (Xu vy col. 2011), coldgeno/dcido polildctico (PLA), Vidrio bioactivo con
policaprolactona, calcio-fosfato bifdsic (Roohani-Esfahani y col. 2012) . Muchos de
ellos, estan en las primeras etapas de las pruebas de biocompatibilidad por lo que no

existen aun datos disponibles para su evaluacion (Henson y Getgood 2011).

4.1.2.3 Disefio y esterilizacion de los andamios.
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Las caracteristicas fisicas y quimicas de la estructura del andamio, tanto a nivel macro
como microscépico, son imprescindibles para que las células puedan adherirse
adecuadamente. Ademds dichas caracteristicas han de ser reproducibles.
Macroscépicamente, la forma y composicion del andamio determinara su citotoxicidad
y la capacidad de las células para penetrar en su estructura. Microscépicamente el
tamafio del poro, su orientacidn, interconectividad y la composicion quimica de la
superficie afectan la absorcion de proteinas y la adhesién celular. Segun indica Charles-
Harris Ferrer (Charles-Harris Ferrer 2007) los andamios utilizados en tejido
musculoesquelético presentan una porosidad entre 30-98% y el mddulo de Young

varian entre los 100KPa a 100MPa.

Otra cuestion a tener en cuenta al disefar un andamio, es el efecto que la
esterilizacién tiene sobre las propiedades quimicas, mecanicas y de superficie del
andamio. Asi los tratamientos térmicos afectan al material al producir reacciones de
oscurecimiento no enzimatico. El formaldehido altera la estructura de la membrana,
produciendo tal debilidad en la misma que impide su manipulacidn. Otros métodos de
esterilizacién como el autoclave, las radiaciones ultravioleta, las gamma y el oxido de
etileno, pueden interferir en la estructura geométrica de los polimeros del andamio,
debido a los complejos mecanismos de degradacion hidrolitica que producen. A pesar
de todos los inconvenientes, el método mds adecuado para la esterilizaciéon de
estructuras geométricas complejas es el uso de las radiaciones, aunque puede
conllevar a la degradacién de las cadenas del polimero cuando se aplican dosis

superiores de 2 Mrad (Navarro Toro 2005).
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4.1.2.4 Método de fabricacidon de los andamios en la ingenieria

tisular

Las estructuras poliméricas porosas pueden ser obtenidas a través de numerosos
métodos. Cada técnica de elaboracién le confiere al andamio final caracteristicas
estructurales diferentes, por lo que es muy importante elegir la técnica correcta segln
la aplicacidén final del andamio. Las mas utilizadas son el gel casting, la separacién de
fases inducida térmicamente, la saturacidon con gas y el proceso de electroespinning
(Charles-Harris Ferrer 2007), algunas de las cuales han sido utilizadas para desarrollar

el biomaterial empleado en este trabajo por lo que las describiremos a continuacién.

° Método gel casting: consiste en disolver el polimero en un solvente organico
como la acetona. Esta solucion polimérica se coloca en un molde hasta alcanzar
consistencia de gel. Seguidamente el gel es procesado mediante diferentes
concentraciones de acetona, etanol y agua para asi obtener una estructura
microporosa (Figura 23). La principal ventaja de este método es la sencillez y
reproducibilidad del mismo, ya que no requiere aparatos sofisticados. Entre las
desventajas, se incluyen limitaciones intrinsecas de grosor en el proceso de filtrado de
particulas y limitadas propiedades mecanicas. Fue desarrollado en 1994 por el grupo
de estudio de Milos, para la obtencidn, entre otros, de los polimeros de polilactico y
poliglicélico. Ha sido utilizado por varios autores para fabricar andamios compuestos,
aungue hay otros, que cuestionan la homogeneidad e interconexién de los poros del

andamio obtenidos mediante esta técnica (Charles-Harris Ferrer 2007).
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Figura 23: Imagen de microscopia de escaner de un
compuesto: cristal biodegradable/andamio PLA hecho por gel
casting (Navarro 2006).

° Método de separacion de fases inducida térmicamente (TIPS): fue aplicado
por primera vez en andamios de PLA por Schugens y colaboradores., en 1996.
Posteriormente, como recoge Charles-Harris Ferrer (Charles-Harris Ferrer 2007), varios
autores han utilizado esta técnica para fabricar sus andamios (Guo vy col. 1999;
Roether y col. 2002; Ciapetti y col. 2003). Este método, es el que se ha utilizado para
la fabricacion del andamio que se estudia en esta Tesis. El polimero se disuelve en un
solvente como el dioxano a una temperatura baja. La separacién liquido-liquido y
luego solido-liquido es inducida al bajar la temperatura de la solucidn.
Subsecuentemente se elimina el solvente solidificado por medio de la sublimacién del
mismo dejando asi el andamio polimérico. La concentracién del polimero y la
estrategia de enfriamiento juegan un papel fundamental en la morfologia final de los
poros, obteniendo una espuma microestructural (Figura 24). La principal ventaja del

método de separacion de fase, es que tanto la morfologia como la orientacién del poro
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pueden ajustarse alterando los parametros termodinamicos y cinéticos del
procesamiento. Sus desventajas incluyen el uso de disolventes potencialmente téxicos
y la presencia de un elevado grado de anisotropia de la porosidad. Este ultimo hecho
puede ser beneficioso para determinadas aplicaciones biomédicas o industriales, tales
como la regeneracién nerviosa, las membranas de filtrado, mecanica de materiales de

amortiguacion, embalaje, etc. (Charles-Harris Ferrer 2007).

Figura 24: Imagen microscopia electrénica de barrido de un
compuesto: cristal biodegradable/andamio PLA realizados
por método separacién de fases de la. (Navarro 2006)

. Saturaciéon con gas o el proceso de “gas foaming”: se utiliza para fabricar
espumas altamente porosas sin el uso de disolvente organico ya que los disolventes
orgdnicos pueden dejar residuos que provoquen efectos tdxicos in vitro y causen
inflamacién in vivo. Ha sido empleado, como indica Charles-Harris Ferrer (Charles-
Harris Ferrer 2007) por diferentes autores/grupos. El proceso consiste en saturar la
mezcla de polimero con gas a elevadas temperaturas y presiones. El rapido descenso

de temperatura y presién crea una inestabilidad termodindmica que estimula la
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enucleacién y el crecimiento de poros de gas, dentro del polimero (Figura 25). El
proceso de “gas foaming”, produce elevadas porosidades (hasta el 93%), ademas
variando la temperatura, la presién y las tasas de reduccién de pardmetros, se pueden
modular los tamafios de los poros. La mayor desventaja es la pobre interconectividad

de los poros entre si (Charles-Harris Ferrer 2007).

Figura 25: Imagen de microscopia de escaneo de un
compuesto: cristal biodegradable/PLA hecha por el proceso
de “gas foaming” (Navarro y col., 2006).

° Proceso de electroespinning: utiliza un campo eléctrico para controlar la
formacion y el depdsito de fibras de polimero sobre un sustrato. Actualmente uno de
los mayores retos de las técnicas de produccién de andamios convencionales, es
conseguir andamios complejos con formas determinadas. La gran ventaja del proceso
de electrospining es la posibilidad de crear formas complejas tridimensionales (hojas y
formas cilindricas) y garantizar la interconectividad de los poros. La fabricacién del
andamio se realiza capa por capa, hasta completar su forma. Con el proceso de
electrospinning, se esta consiguiendo imitar la estructura de la matriz extracelular

natural (MEC), al producir de fibras de hasta 5 nm. Esta técnica es una de las mas
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utilizadas para la creacién de fibras cuyo diametro oscila en el rango de micrometros
hasta pocos nandmetros. Permite fabricar nanofibras a partir de polimeros naturales y
sintéticos, como: colageno (Col), gelatina, quitosano (CTS), seda, fibrina, poliDl-lactico-

glicolico, poli lactico, poliuretano, policaporlactona, etc (Venugopal vy col. 2010).

4.1.3. Seiales celulares:
Una vez las células han colonizado el andamio, se debe iniciar la proliferacién de las
mismas con el fin de producir el tejido que esta siendo reemplazado. Las sefiales de
proliferaciéon llegan a través de integrinas, factores de crecimiento, citoquinas vy
estimulos mecanicos (Figura 26). La via de sefializacion mediada por las integrinas es
realmente compleja. Las células estan unidas a las proteinas de la MEC a través de
integrinas. Las integrinas aplican fuerza de traccidn sobre las células, que se transmite
a lo largo de la MEC. De esta forma oculta sitios de uniéon de las células con otras
estructuras proteicas. Charles-Harris Ferrer concluye, a partir de los trabajos de
diferentes autores, que la forma de interactuar de la MEC difiere respecto a los
andamios artificiales pues mientras que la MEC interactta activamente con las células,

los andamios lo hacen de forma pasiva (Charles-Harris Ferrer 2007).
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Figura 26: Esquema del dinamismo reciproco entre
las células y la matriz extracelular. Modificado de
Vogel y Baneyx (Vogel y Baneyx 2003).

Afadir factores de crecimiento a los andamios puede ayudar a la induccién de la
proliferaciéon y la diferenciacién celular, aunque lo que no esta claro aun, son sus dosis
y distribucién dentro de los andamios. Sin duda, la sefalizacién y la
mecanotransduccion celular, son las que determinan el fenotipo, la proliferacién y la

diferenciacién de las células (Charles-Harris Ferrer 2007).

4.2. Nanotopografia en la ingenieria de los tejidos.

La matriz extracelular actia como un “bio-andamio” que desempeifia tres funciones:
estructural, quimica y bioldgica, pudiendo de esta manera, dirigir las actividades

celulares de proliferacidn, diferenciacién y apoptosis (Daley 2008). El tamafio y la
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localizacion de las nanoestructuras puede provocar grandes cambios en la actividad
transcripcional celular (Baker y col. 2009) y determinar la diferenciacién de las células
madre hacia linajes especificos (Charles-Harris Ferrer 2007; Baker y col. 2009). Por
estos motivos los cambios en la topografia de las nanoestructuras pueden alterar el
fenotipo celular. Como indica Charles-Harris Ferrer, diferentes trabajos demuestran
que modificaciones en la nanoestructura, como por ejemplo a nivel de las ranuras,
producen alteraciones de la adhesion celular, al limitar las areas disponibles de
contacto y alterar, por tanto, el patrén de formacion del tejido (Charles-Harris Ferrer
2007). El tamafio del nanoporo se ha relacionado con la modulacién de genes
implicados en el ciclo celular, proliferacion y transduccidon de seiiales. El trabajo de
Mauney y colaboradores, indica que las células mesenquimales expresan diferentes
perfiles de genes segln se cultiven sobre poros de 20nm o de 200nm (Mauney vy col.

2007).

4.2.1. Tipos de Nanoestructuras

En la ingenieria de los tejidos, destacan tres tipos de nanoestructura: nanotubos;

nanoparticulas y nanofibras.

4.2.1.1. Nanotubulos: Son estructuras tubulares con didmetro
del tamafio del nandmetro, que pueden obtenerse a partir de materiales orgdnicos o
inorganicos. Se han utilizado tanto para modular el comportamiento de las células a
través de su conductividad eléctrica (Schindeler y col. 2008) como para soporte
mecdnico (Bhattacharyya vy col. 2008; Shokuhfar y col. 2008). También se han

utilizado para aumentar la rugosidad de la superficie de los andamios y mejorar asi la
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adhesion celular (Li y col. 2008; Ouyang vy col. 2008). De igual modo pueden ser
utilizados, mediante la medicidon de cambios de conductividad eléctrica, como sensores
moleculares parar determinar, en particular, la cantidad de una molécula que se ha

absorbido en superficie.

Los nanotubos de carbono son estructuras cilindricas enrolladas a partir de hojas de
grafeno. Segun la forma en que se enrollan estas hojas, los nanotubos de carbono
adquieren diferente estructura electrénica, pudiendo ser semi-conductores o
metadlicos (Zhang 2004). Dependiendo del nimero de hojas que compongan la pared
tubular, se pueden clasificar en nanotubos de pared unica (con un didmetro 0.7-
1.5nm) o multiple (con un didmetro 2-10nm para la capa interior) a estos ultimos
habria que afadir unos 0.7nm adicionales por cada una de las capas que presente.
Debido sus propiedades mecdnicas y su buena conductividad, los nanotubos de
carbono son especialmente prometedores en la fabricacion de compuestos
poliméricos con alta resistencia pues mejoran las caracteristicas mecdnicas vy
conductividad de los mismos, mostrando propiedades Unicas tanto eléctricas como
mecanicas, Opticas, térmicas y magnéticas. Esto es de especial relevancia en medicina,
ya que los campos eléctricos pueden estimular la curacion de diversos tejidos (Aaron
2004). Asi, un compuesto de polimero biocompatible reforzado con nanotubos de
carbono conductores se puede utilizar como material para implantes de nueva
generacion, ya que podria estimular el crecimiento celular y la regeneracién tisular,
facilitando la transferencia de la sefial fisioeléctricas (Supronowicz y col. 2002).
Estudios recientes apuntan a que los nanotubos de carbono podrian ser excelentes
sustitutos dseos in vivo ya que estimulan la proliferaciéon osteobldstica. (Abarrategi

2008; Sitharaman y col. 2008) Sin embargo, los datos acerca de la bioseguridad de
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estos productos aun son escasos y controvertidos, habiéndose descrito toxicidad en
relacién a su administracién transdérmica, transmucosa o inhalatoria (van der Zande vy
col. 2010) variando la misma de forma considerable segun el tamafo del nanotubulo y

las impurezas residuales del proceso de obtenciéon (Venkatesan vy col. 2012).

El crecimiento de osteoblastos en andamios compuestos de nanotubos de carbono es
significativamente mayor que en los andamios poliméricos convencionales. Esto es
debido a que inducen la mineralizacion en estadios precoces, siendo esta propiedad
biomimética una funcidn de vital importancia para de la mineralizacién ésea (Lo y col.
2014) de ello se deduce una interaccién de los nanotubos de carbono con el

metabolismo celular (Venkatesan y col. 2012).

4.2.1.2. Nanoparticulas

Son materiales microscépicos de tamafio no superior a 100nm, obtenidos a través de
métodos piroliticos que pueden tomar diferentes formas: esféricas y en cajas
(regulares o irregulares). Baker (Baker vy col. 2009) menciona su utilidad para la
sintesis, refuerzo de andamios y también para mejorar la biocompatibilidad de los
mismos. Ademas basandose en diferentes articulos, indica como otro de sus usos, es el
de transporte de moléculas de interés terapéutico como medicamentos (Debbage

2009), genes (Kievit y col. 2009) y de factores bioactivos (Chen y col. 2010).

4.2.1.3. Nanofibras

Son fibras poliméricas con tamafio inferior a 500 nm. Pueden obtenerse a partir de tres
métodos de fabricacion diferente (electrosponing, separacion de fases vy

autoensamblaje). Cada método de fabricaciéon le confiere unas caracteristicas
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diferentes a la estructura del andamio y también, cada una, aporta sus propias

ventajas.

La asociacidn de varias sustancias cuyos beneficios ya eran conocidos nos ha permitido
generar un nuevo material, empleado en este trabajo, constituido por nanotubos de
carbono, acido poli-L-Lactico (polimero) e hidroxiapatita (cerdmico). Los natotubos de
carbono le proporcionan resistencia, flexibilidad y biocompatibilidad (Venkatesan y
col. 2012; Venkatesan vy col. 2012); el polimero de acido poli-L-Lactico aporta un
soporte con propiedades fisicoquimicas y mecdnicas adecuadas para una matriz dsea
con capacidad de reabsorcién (Navarro Toro 2005; Charles-Harris Ferrer 2007; Roche
Albero 2011) y la hidroxiapatita le confiere la capacidad de osteoconducciéon (Garcia

Barea 2007; Roche Albero 2011).






Il . Hipdtesis y Objetivos

II. HIPOTESIS Y OBJETIVOS



Nuevo copolimero para la regeneracion tisular.

82



Il . Hipdtesis y Objetivos

Basandonos en la revisién bibliografica realizada, en la presente Tesis Doctoral se
analiza la hipdtesis de que un copolimero o estructura de soporte (scaffold) dseo
constituido por diversos elementos: micro-hidroxiapatita (mHA), acido polilactico
(PLLA) y nanotubos de carbono de pared simple (SWCNT), dopado con o sin proteina
morfogenética tipo 2 (rhBMP-2), permite la regeneracion total de defectos dseos de

tamario critico en huesos largos. Para ello, se ha realizado dos tipos de estudios:

a) Biomecdnico (ensayos no destructivos de flexidon a cuatro puntos y ensayos
destructivos de torsidn) con el fin de valorar si las caracteristicas mecanicas del hueso
regenerado en cuanto a rigidez y resistencia eran comparables a las del hueso sano

b) Radioldgico mediante tomografia axial (TAC) para determinar la morfologia del
callo 6seo conseguido tras la implantacién del biomaterial y el andlisis densitométrico

para cuantificar el volumen y densidad del callo 6seo regenerado.

Con el fin de validar esta hipdtesis, se ha planteado el objetivo de determinar si el
copolimero implantado en defectos éseos de tamafio critico en radio de conejo
permite la regeneracion O6sea total con idénticas caracteristicas biomecanicas,
morfoldgicas y densitométricas a las de un hueso sano. Para ello, se definieron dos

tipos de estudios:

1. Determinar las propiedades biomecanicas a flexidn y torsién del hueso regenerado y

compararlas con las observadas en el hueso contralateral intacto.

2. Determinar la morfologia y las caracteristicas densitométricas del callo 6seo

regenerado, comparandolas con las del hueso contralateral sano.
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El estudio se ha realizado sobre un modelo experimental que a continuacidn

desarrollaremos.

1. Estudio experimental.

1.1. Modelo animal

La investigacion basica sobre la reparacion de defectos dseos de tamafio critico en
humano, precisa de la creacion de modelos experimentales a los que se les puedan
realizar los correspondientes estudios biomecanicos. Los modelos utilizados pueden
ser de origen animal, sintético, cadavérico y tedrico-analitico. Con ellos se pretende
representar de una forma simplificada la realidad, y asi reflejar y explicar algin aspecto

del aparato locomotor que quiera estudiarse.

Es necesario evaluar el modelo animal que se va a utilizar para poder extrapolar los
resultados obtenidos a los humanos. Los primates son los animales que poseen una
mayor similitud con la biologia dsea de los humanos; pero la dificil disponibilidad, la
transmisién de enfermedades vy la dificultad de manejo, hacen que no suelan utilizarse
para estos estudios (Sheehan y col. 2003). Los modelos animales de gran tamafio
(perro, cerdo, oveja) requieren mucho espacio de estabulacion y mas gasto que los
pequeiios. Presentan como ventajas que el tamafio del hueso, musculo y las cargas
que generan en la zona del defecto éseo, asi como los implantes e instrumental
empleado, son comparables al humano. Como inconveniente encontramos que el tipo
de hueso , que poseen los animales rumiantes como la oveja y la cabra, alcanza mas
rapidamente la rigidez y resistencia que los animales con sistemas haversianos

(Nunamaker 1998). Wippermann y colaboradores. observaron que el periostio de la
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oveja es lo suficientemente osteogénico como para resolver defectos de tamafio
critico a los tres meses de implantar periostio como transportador osteoconductivo
(den Boer 1999; Wippermann 1999)Por ello, esta capacidad del periostio dificulta la
interpretacion de la eficacia de un factor osteogénico/transportador. La utilizacion del
perro como modelo animal de experimentacion, también es controvertido. El perro
presenta una hiperrespuesta frente algunos factores osteogénicos, que complica la
extrapolacion de resultados a humanos (Boyan vy col. 1999; Sciadini y Johnson 2000;

Salkeld y col. 2001; Pinel y Pluhar 2012).

Animales de pequefio tamafo (ratdn, rata, conejo) tienen la ventaja de que es mas
sencilla su estabulacién. El inconveniente que presentan los pequefios roedores
(ratones y ratas) es que en su estructura dsea primitiva no incluyen los sistemas
haversianos, por lo que no deben ser utilizados para el estudio de la forma, funcién y

propiedades de los sistemas haversianos (Nunamaker 1998).

Cada vez se estan utilizando mas los modelos animales para el estudio de factores de
crecimiento (Seeherman vy col. 2003). Se ha demostrado que se requieren mayores
dosis de estos factores para modelos animales de gran tamafio comparados con las
dosis que se utiliza en roedores y lagomorfos. Los pequenos animales poseen un
mayor numero de células que pueden responder a los factores de crecimiento y, por
ello, presentan una mayor capacidad de formacién de hueso. Pero, paradéjicamente,
el excesivo tiempo que permanece el transportador en roedores y conejos puede
interferir con la rapida formacion de hueso. Por el contrario, este prolongado tiempo
de permanencia del transportador, puede ser eficaz en grandes animales donde la

formacion de hueso es mas lenta (Seeherman vy col. 2003).
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La edad de los animales empleados durante la experimentaciéon también es un factor a
tener en cuenta. Los animales que se encuentran en fase de crecimiento, muestran
una resolucién mas rdpida y reproducible en la restitucidon ésea, que los animales con

mayor edad.

El conejo es un modelo animal ampliamente empleado en el estudio de la reparacion
de defectos dseos de tamafio critico. Se entiende por un defecto de tamafio critico
aquel que genera una lesidon de tal envergadura que el propio hueso es incapaz de
recuperarse mediante la regeneracion natural del hueso de modo que los procesos de
reparacion estudiados estaran llevados a cabo exclusivamente por la influencia de los
biomateriales (Schmitt y col. 1999). Segun Brueder un defecto segmentario de tamafio
critico, es 1,5 veces el diametro del hueso (Bruder y col. 1998). Autores como Kaito y
colaboradores (Kaito, Myoui y col. 2005); Geiger y colaboradores (Geiger, Bertram y col.
2005); Pekkarinen y colaboradores (Pekkarinen, Jamsa y col. 2006); Wang vy
colaboradores (Wang, Pei y col. 2010); Luca y colaboradores. (Luca, Rougemont y col.
2011); Roohani-Esfahani y colaboradores (Roohani-Esfahani, Lu y col. 2012); Leucht y
colaboradores (Leucht, Jiang y col. 2013); Sagar y colaboradores (Sagar, Pandey y col.
2013); Chen y colaboradores (Chen, Lei y col. 2013); Wang y colaboradores (Wang, He
y col. 2013); Lansdowne y colaboradores (Lansdowne, Devine y col.2014); Reyes y
colaboradores (Reyes, Delgado y col. 2014).entre otros, habian validado el modelo de
defecto de tamaiio critico con defectos de 15 mm en conejos, realizando osteotomia
en didfisis de huesos largos (tibia, fémur, radio y cubito). La utilizacién de osteotomias
en el radio para generar defectos de tamaiio critico, tiene la ventaja de no precisar de
estabilizacién externa, ya que la membrana interésea que mantiene unidos cubito y

radio, les proporciona estabilidad (Jiang, Nukavarapu y col 2010). La forma cilindrica



Nuevo copolimero para la regeneracion tisular.

de la diafisis del radio del conejo, permite que al fabricar un biomaterial con
morfologia cilindrica, sea facil adaptarlo al defecto éseo creado. Otra ventaja de la
utilizacién del radio, es que se evita los problemas derivados del pataleo continuo del

animal, que podrian hacer fracasar la experimentacién al desplazar el implante.

Hay que tener en cuenta a la hora de interpretar los resultados que el hueso de conejo
no comparte las mismas propiedades reparativas que el hueso de los humanos (Ham

1972).

Criterios de inclusion:

En nuestro trabajo hemos utilizado conejo de Nueva Zelanda (Oryctolagus cuniculus, L)
adulto, hembra, nuliparas, mayores de veinte semanas, con el fin de asegura el cierre
completo de la fisis de los huesos largos y evitar posibles interferencias del
crecimiento dseo en la evolucion del proceso de consolidacion de la fractura. Como
modelo para generar un defecto de tamano critico, realizamos una osteotomia

trasversa en el radio, dejando un espacio interfragmentario de 15 mm.

La eleccion de este tipo de animales responde bdsicamente a las siguientes razones:

Utilizacion de un modelo animal documentado

Elevada disponibilidad

Facil acceso quirurgico a la diafisis del radio

Amplia tolerancia a los medicamentos empleados y escasos riegos anestésicos.

Criterios de exclusion:
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Aparicion de complicaciones durante el proceso de consolidacién del defecto critico.

Muerte del ejemplar antes de cumplir el tiempo establecido para el sacrificio

predeterminado.

Instalaciones:

Los animales con veinte semanas de edad eran trasladados desde la granja
ISOQUIMEN S.L (n? registro B9900039) que se encuentra acreditada como centro de
cria y suministrador (D.0.G.C. N22450, Decreto 214/1997, Art.15) hasta la sala de
cuarentena del estabulario del Instituto de Biomecanica de Valencia (IBV), donde
permanecian durante un periodo de aclimatacién de cuatro semanas hasta alcanzar la
madurez esquelética, momento en el que pasaban a la sala de experimentacién. Los
animales fueron estabulados en jaulas individuales; se les suministraba diariamente
una racién de 150-200 g de pienso comercial de adultos y se les permitia un acceso ad
libitum al agua. Las condiciones ambientales se mantenian constantes: T =20-21°C,
humedad relativa del 70-80%, 10-15 renovaciones de aire/h, sin recirculaciéon y 16
h/dia de iluminacion. Ademas se realizd gradacion de sobrepresion desde la sala de
experimentacién, sala de cuarentena, sala de almacenamiento y limpieza. Tanto las
instalaciones como las condiciones de estabulaciéon (jaulas, temperatura, humedad,
ciclos de renovacion de aire, gradacion de sobrepresion, etc.) cumplen todos los
requisitos estipulados por la Normativa de la Comunidad Europea en relacion a la
proteccidn de animales de experimentacién (86/609/EC, de 24 de Noviembre de 1986)
y dicho estabulario se encuentra acreditado por la Conselleria de Agricultura y Pesca

de la Generalitat Valenciana con el numero de registro CV-46-06.
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1.2. Diseiio experimental

El objetivo principal de la presente Tesis Doctoral es conocer si la utilizacion del
biomaterial propuesto (copolimero avanzado compuesto por acido poli-L-lactico, micro
hidroxiapatita y nanotubos de carbono de pared simple) en defectos de tamafio critico
en huesos largos, permite la correcta regeneracion del defecto; y si el tejido éseo
regenerado presenta morfologia y comportamiento mecdnico comparables al hueso

sano.

La parte experimental de nuestro trabajo consta de dos fases claramente diferenciadas:

- En la primera fase, se lleva a cabo la caracterizacidon del tamafio que debe tener el
defecto 6seo para que sea considerado critico. Para ello se realiza una experiencia
previa con 6 conejos a los que se les crea un defecto en la diafisis radial de 0,5 cm (dos
conejos), 1 cm (dos conejos), y 1,5 cm (dos conejos). En el conejo, el periodo de
consolidacion de las fracturas dura 12 semanas (Garcia Rosellé6 2004). No obstante
para algunos autores, en el conejo, entre las 22 y la 82 semana ya existen cambios
importantes en las caracteristicas mecdnicas del callo de fractura (Terjesen vy
Svenningsen 1986). Posteriormente, a las 16 semanas de haber generado el defecto
d0seo, se sacrifican los animales y se realiza el estudio histolégico de la zona.
Comprobamos, como indican otros autores que un defecto de 15 mm en la diafisis del
radio, no consigue consolidacion de la zona del defecto (Geiger y col. 2005; Kaito y col.

2005; Pekkarinen y col. 2006; Roohani-Esfahani y col. 2012; Lansdowne vy col. 2014).

- En la segunda fase, se valora la efectividad del material (copolimero) desarrollado en

el marco del proyecto europeo (Intelligent nanocomposite for bone tissue repair and
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regeneration, NANOBIOCOM, NMP3-CT-2005-516943) asociado o no a rhBMP-2, en la
consolidacion de los defectos éseos de tamafio critico generados en los animales de
experimentacion. En esta fase se utilizan 30 conejos con las caracteristicas descritas en
la fase inicial. En todos ellos se crea, en una de las patas, un defecto dseo de tamafio
critico de 15 mm en la zona central de la diafisis radial, utilizando la pata contralateral,
como control de las propiedades mecanicas del hueso de los animales experimentales.

El disefio del trabajo se resume a continuacién en la tabla 5:

PERIODO

TRATAMIENTO 8 SEMANAS 16 SEMANAS TOTAL
Autoinjerto 6 6 12
Copolimero con

6 6 12
rhBMP2
Copolimero sin

6 - 6
rhBMP2
TOTAL 18 12 30

Tabla 5. Disefio de los grupos experimentales.

El total de conejos utilizado se divide en tres grupos segun el tratamiento utilizado:

° Tratamiento A: 12 animales tratados con autoinjerto.
° Tratamiento B: 12 animales, a los que se les aplicd en la zona del defecto, para
mejorar la osteoconductividad del material, copolimero enriquecido o dopado con

proteina 6sea recombinante (rhBPM-2).
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° Tratamiento C: 6 animales a los que se aplicd ,en la zona de defecto,
copolimero (matriz de soporte NANOBIOCOM).
Se valoraron los resultados del tratamiento aplicado, en dos periodos: a las 8 y 16

semanas.

Los protocolos experimentales fueron aprobados por el Comité de Etica de la
Universidad Politécnica de Valencia y se realizaron siguiendo las directrices de la
normativa europea 86/609/CEE (24/11/86); el Reglamento espaiiol RD 1201/2005 y el
Reglamento local 13/2007, con respecto a la Evaluacién y Acreditacion del Cuidado de

Animales de Laboratorio.

1.3. Preparacion y caracterizacion de las matrices de soporte.
El material utilizado en esta Tesis, es un andamio compuesto por nanotubos de

carbono, acido poli-L-Lactico (polimero) e micro-hidroxiapatita (ceramico).

A continuacién se documenta el proceso de formacién del biomaterial, con cada uno

de sus componentes:

La espuma de nanocompuesto de acido poli-L-lactico (PLLA) fue preparada mediante
separacion de fases liquido-liquido de la solucién de polimero y la eliminacion
posterior de solvente (Whang vy col. 1999). Se utilizaron nanotubos de carbono con
una pared de una Unica capa (Single-Walled Carbon NanoTube, SWCNT) y particulas de
micro-hidroxiapatita (mHAp) a una concentracién del 1% en peso que se disociaron en
una proporcion de 84/16 (v/v) en una mezcla de agua destilada y desionizada con 1,4-

dioxano, a temperatura ambiente, durante 30 minutos. Después de esto, se disolvid el
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polimero de PLLA (al 15% (w/v) en la suspensidn preparada, mediante calentamiento a
83°C en el bafio de ultrasonidos, hasta la completa disolucion del polimero. La
suspensiéon de PLLA, SWCNT y mHAP asi obtenida se enfrié a -16°C, manteniéndola
durante toda la noche, para poder realizar la separacion de fases liquido-liquido. Los
disolventes se eliminaron por liofilizacién durante 6 dias. Luego las muestras de

espuma obtenidas se almacenaron en un desecador hasta su caracterizacion.

Asi, se obtuvo un andamio altamente macroporoso. La porosidad y el diametro del
tamafio del poro de la espuma, se determino por un porosimetro de intrusién de
mercurio. La matriz de soporte mostrd una porosidad del 85% y un didametro de poro
de aproximadamente 50 micras. Los andamios se configuraron con una forma de

cilindro de 4 mm de didmetro y 15 mm de longitud.

1.4. Procedimiento quirurgico.

1.4.1. Preanestesia y preparacion del animal:

Los conejos se pre-anestesian con 2,5 mg/kg de xilaxina (Ronpun® al 2%) y 17,5 mg/kg
de Ketamina (Imalgéne®) por via intramuscular. La dosis preanestésica se inyecta en los
musculos semitendinosos o semimembranosos. El tiempo de accién de la mezcla
preanestésica es de unos 10-15 minutos, tiempo que se aprovecha para sujetar al
animal a la mesa operatoria. Se realiza el pelaje de la pata delantera izquierda con una
maquina depilatoria (Olsten®). Se limpia y prepara la zona a operar con una solucién
antiséptica Betadine® (povidona yodada al 10%). A continuacién el animal es cubierto

con painos estériles dejando Unicamente visible la pata en el campo quirlrgico. Se
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aplica un ungiiento oftalmico en ambos ojos para evitar la sequedad corneal. Se realiza
profilaxis antibidtica con una dosis de 3,5 mg/Kg de enrofloxacina (Baytril ® 25mg/mL)

en el mismo acto quirurgico.

1.4.2. Anestesia:

La induccidn a la anestesia se realiza con 2,5 mg/kg de Propofol (Lipuro® al 1%) y el
mantenimiento de la misma, con una dosis de 21 mg/kg/h. Se administra por via
intravenosa a través de una vena marginal de la oreja. Para la colocacion del catéter es
preciso vasodilatar las venas de la zona, para que se vean y tengan mejor accesibilidad,
por lo que se aplica en la oreja con un algodén impregnado con alcohol etilico al 95%

(Figura 28).

Figura 28. Inyeccion soluciéon anestésica a través de la vena
marginal de la oreja.
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El clorhidrato de ketamina es el anestésico disociativo mads comun administrado en
conejos. Suele emplearse como parte de un régimen anestésico o como inductor de la
anestesia previo a la anestesia general. Es muy seguro. Sus efectos farmacoldgicos y
fisiolégicos fueron revisados por Fragen y colaboradores (Fragen vy col. 1987).
Administrado en solitario produce acciones simpatico-miméticas que aumentan el
ritmo cardiaco y la presidn arterial. La analgesia que genera es buena. A bajas dosis
clinicas no deprime la respiracién, pero en altas dosis la respiracién es rdpida jadeante
y poco efectiva, lo que puede ser mal interpretado como una anestesia superficial. La
muerte por sobredosis suele ocurrir por parada respiratoria. Los anestésicos
disociativos producen en el conejo ciertos reflejos activos oculares y laringeos, los ojos
permanecen abiertos y se observa rigidez muscular y espasticidad ténica. Experiencias
anteriores realizadas en el Instituto de Biomecanica de Valencia se han llevado a cabo

en conejos con este tipo de anestésico.

Entre las ventajas que presenta la utilizacién del propofol destacan una induccion
rapida con escasa acumulacion en el organismo. (Sebel y Lowdon 1989) Esta
caracteristica permite el mantenimiento anestésico en cirugia mayor, bien
administrado en infusién continua, o bien en bolos, con una recuperacién rapida tras
su retirada. En cirugia menor el propofol se presenta como una droga muy adecuada,
disminuyendo la incidencia de complicaciones en el periodo postoperatorio inmediato.
Otra ventaja radica en la ausencia de irritacién, y posterior necrosis tisular, tras la
inyeccion perivascular. Como inconvenientes encontramos que la administracion a
dosis altas £10 mg/kg/ev) produce sedacidn de corta duracidon con escasa depresion
de reflejos y efecto antinociceptivo, mientras que dosis mayores o infusiones mas

prolongadas producen parada respiratoria y muerte (Ypsilantis y col. 2006). La apnea
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ocurre frecuentemente en conejos, ratones, gatos y cerdos especialmente a dosis altas

(Silva 2011).

1.4.3. Cirugia

El procedimiento quirurgico se realiza exclusivamente en el radio izquierdo, dejando el
derecho como control para estandarizar los resultados biomecanicos (Blokhuis vy col.
2001). La principal ventaja del diseno de experimentacion unilateral es la proteccidon
frente a alguna posible interaccion con el tratamiento aplicado a un mismo conejo, que
podria llevar a confundir los resultados. Un inconveniente es que se necesitan un
mayor numero de animales para realizar la experiencia . Los disefios bilaterales (Welch
y col. 1998) requieren un menor nimero de animales; las comparaciones de resolucidon
Osea se hacen en el mismo animal, evitando asi las diferencias que pueden existir entre
los diferentes animales de la misma especie utilizados, pero hay un alto riesgo de
confundir efectos sistémicos ya que se ha observado que en pacientes
politraumatizados la velocidad de reparacion ésea aumenta significativamente. Otro
aspecto a tener en cuenta a la hora de elegir un disefio unilateral o bilateral es la carga
gue va a ser soportada en las extremidades. En los disefios unilaterales la carga es
soportada practicamente por la extremidad intacta en las primeras fases de reparacion.
Mientras que en el bilateral, los animales soportan la carga en ambas extremidades

(Seeherman vy col. 2003).

Tomando las correspondientes medidas de asepsia, se realiza una incisién en la piel a
lo largo de la parte lateral de la extremidad delantera del conejo, de superficial hasta

llegar al radio. Una vez en hueso, mediante diseccién roma del periostio, se realiza una
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exposicion de 3-4 cm del mismo. Utilizamos una sierra oscilante de alta velocidad, para
crear un defecto dseo de 15 mm en la parte media de la diéfisis del radio, incluyendo
el periostio (Figura 29). Para evitar la necrosis térmica de los extremos irrigamos con

abundante solucién salina fisiolégica durante el proceso de corte del hueso.

Figura 29. Ubicacién del andamio en la parte media de la
diafisis del radio del conejo.

Tras la colocacién de los andamios en el defecto éseo, realizamos el cierre por planos
mediante sutura reabsorbible 4-0, y colocamos un vendaje, para proteger la herida

quirurgica.

Para el control del dolor postoperatorio, pautamos una Unica dosis de anti-
inflamatorios (flunixinameglumina 1 mg/kg -Finadyne® 50 mg/mL-) y de analgésicos
(0,4 mg/kg Butorfanol -Torbugesic®10 mg/mL-). Como profilaxis antibidtica
administramos una Unica dosis de 3,5 mg/kg de enrofloxacina (Baytril ® 25mg/mL) en
el mismo acto quirdrgico a todos los conejos aunque se repitid, en los casos que se
considerd necesario, otra dosis diaria durante las primeras 48h siguientes a la cirugia.

Al quedar intactos tanto el cubito de la extremidad intervenida como la extremidad
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contralateral, se permitié la carga de forma inmediata tras la cirugia. ya que el cubito
de la extremidad intervenida proporciona la estabilidad necesaria al actuar como un

fijador externo.

1.4.4. Eutanasia

Los conejos fueron sacrificados a las 8 y 16 semanas respectivamente segun el
tratamiento recibido y el periodo de estudio al que habian sido asignados (tabla 5).
Para ello, se utilizd una sobredosis de pentobarbital (Dolethal®). Diseccionamos tanto
la extremidad delantera del conejo que habia sido intervenida como la contralateral,
desarticulamos el complejo tanto del codo como de la mufieca, y dejando cubito y
radio. Después extirpamos las partes blandas y procedimos a congelar las muestras a -

25°C.

2. Estudios biomecanicos

Los ensayos mecanicos aportan informacién objetiva de forma cuantitativa para el
estudio del proceso de consolidacion de los defectos 6seos (Guede 2013). Tanto en la
practica clinica como a nivel experimental, se han empleado ensayos mecanicos in vivo
para realizar seguimientos de la evolucién del callo de fractura. Experimentalmente se
emplean también ensayos in vitro realizados sobre especimenes anatdémicos
intervenidos quirdrgicamente que proporcionan una informacién mas real de las
propiedades biomecanicas del hueso en ese momento, aunque no permiten el estudio

de la evolucion del callo de fractura. Ademdas con éstos ensayos, se elimina la
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variabilidad debida a parametros relacionados principalmente con la interposicién de

las partes blandas y el tono muscular, que no son controlados en los ensayos in vivo.

Para evaluar mecanicamente el hueso reparado se realizan dos tipos de ensayos in

vitro:

. Ensayos sensibles a la asimetria ésea que se produce durante el proceso de
reparacion y, por ello es importante la orientacion del espécimen durante la
realizacion del ensayo. En este bloque se enmarcan los ensayos de flexion no
destructivos, para los que es necesario especificar el plano en el que se aplica la carga
y los resultados se referencian, por tanto, al plano elegido. (Foux y col. 1990; Foux vy
col. 1993; Uhthoff 1993; Chehade y col. 1997; Foux y col. 1997; Guede 2013).

. Ensayos no sensibles a la asimetria del hueso y del callo, que no dependen de la
orientacién de la pieza al realizar el estudio. En este grupo se encuentran los ensayos
en los que la fuerza o vector del momento aplicado estdn alineados con el eje del
hueso como son los ensayos destructivos de traccion— compresion (Claes 1995) y los

de torsién. (Luppen y col. 2002; Einhorn 2003; Klein-Nulend y col. 2003).

En nuestro trabajo realizamos dos tipos de ensayos mecanicos in vitro:

- Ensayos no destructivos de flexién a cuatro puntos.

- Ensayos destructivos de torsion.



Nuevo copolimero para la regeneracion tisular.

A continuacidon describimos la metodologia empleada en estos ensayos, muy
semejante a la utilizada por otros autores en estudios anteriores. (Garcia Rosell6 2004;

Cuenca-Lopez 2010).

2.1. Ensayo de flexion a cuatro puntos

Los ensayos de flexion son utilizados cominmente en multitud de experiencias para
evaluar las caracteristicas mecanicas de huesos largos (Miclau y col. 1995; Jazrawi y
col. 2000; Garcia Roselld 2004; Cuenca-Lopez 2010; Guede 2013). Se trata de ensayos
no destructivos, donde al no llegar a romper el hueso, sélo se puede determinar la

rigidez de éste.

De estos ensayos se obtienen las graficas del perfil polar de rigidez (PFRP) y a partir de
estas graficas, se obtienen tres parametros importantes: indice de rigidez, indice de

areas e indice de planitud.

Los ensayos de flexion, atendiendo al modo de aplicacién de la carga, se dividen en dos

tipos (Figura 30):

a) Flexion a tres puntos.

b) Flexion a cuatro puntos.
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Figura 30. Configuraciéon de los ensayos de flexion.

En ambos casos la muestra se coloca sobre dos soportes.

- En el ensayo de flexion a tres puntos la fuerza se aplica, por la parte superior, en el

centro de la pieza, por lo que ocurre una deformacién local en ese punto. En este tipo
de ensayo, el momento de flexion no es uniforme a lo largo de la muestra, siendo
maximo en el lugar donde se aplica la carga, por lo que es en este punto donde se
estima el médulo de Young (Figura 31) (Turner y Burr 1993; Yu y col. 2008; Jiang v col.

2010; Hernandez Flores 2011; Guede 2013; Alfotawei 2014; Harada vy col. 2014).

- En el ensayo de flexién a cuatro puntos dos fuerzas iguales se aplican simétricamente

en la cara superior de la pieza, de manera que el momento de flexién se reparte
uniformemente por la regidn situada entre ambos puntos de aplicacion. Este tipo de
ensayo muestra claras ventajas frente al de tres puntos, puesto que se logra un
momento uniforme a lo largo del hueso entre las dos fuerzas aplicadas, por lo que no
influye la morfologia que tenga el callo 6seo formado (Figura 31) (Stevenson vy col.

1997; Park y col. 2012; Salom Taverner 2012; Guede 2013).
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El objetivo del ensayo de flexion a cuatro puntos es la determinacién de la rigidez del
hueso regenerado en la zona del defecto dseo, en el momento en que se sacrifica al

animal,

)

Momento de flexién
Momento de flexion

distancia distancia

Flexion a tres puntos Flexion a cuatro puntos

Figura 31. Representacion de los momentos vectores en los
ensayos de flexidn a tres y cuatro puntos.

En nuestra tesis hemos realizado los ensayos de flexién a cuatro puntos por los
motivos anteriormente mencionados. El estudio se ha llevado a cabo en 12 planos
diferentes a lo largo del eje longitudinal del hueso siguiendo una modificacion del
procedimiento propuesto por Foux y colaboradores(Foux y col. 1990; Forriol Campos
2010). Para ello se ha rotado el hueso a intervalos de 30° en la maquina de ensayos,
hasta completar una vuelta completa. El hecho de evaluar la rigidez en diferentes
planos se justifica porque la estructura del callo no es uniforme en todo su diametro, lo
gue condiciona que varie la rigidez de los huesos segun el plano donde se realiza el
ensayo de flexion (Lovejoy y col. 1976; Ruff 1983; Ruff y Hayes 1983; Ruff y Hayes

1983). Es importante tener estos aspectos en cuenta al valorarla ya que si elegimos
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aleatoriamente un solo plano para realizar el ensayo, podriamos estar sobreestimando

o subestimando los valores de rigidez registrados.

En nuestro estudio hemos registrado 12 valores de rigidez para cada hueso,
correspondientes a los 12 planos ensayados. Estos valores se representan

graficamente dando lugar a una elipse o perfil polar de rigidez (PPRF).

Hemos utilizado el protocolo de ensayo descrito por Foux y Bramer (Foux y col. 1990;

Foux vy col. 1993; Bramer vy col. 1998).

Una vez descongeladas las muestras a temperatura ambiente, se retiraron los tejidos
blando cuidadosamente. No fue posible separar el cubito del radio, debido a la
hipertrofia radial, la formacion de tejido cicatricial y la presencia de unién fibrosa en la
zona de implantacion del material. La muestra ésea, se envolvié en una gasa
empapada en solucién salina para mantener la hidratacién durante la prueba. Los
extremos proximal y distal del complejo de radio-cubito se colocaron en unos cilindros
metalicos (copas) que se centraron en el eje del mismo, y se fijaron al rellenar estos
con metal de Wood (Oest vy col. 2007). El exterior de las copas presenta 12 facetas
pequefias. El dispositivo asi conseguido, se coloca en el banco de pruebas (Instron

8874), que registra la carga y el desplazamiento.

La prueba de flexién de cuatro puntos se llevé a cabo aplicando dos fuerzas iguales en
los extremos de las dos mordazas (Figura 32), lo que permitio la translacién en el plano
horizontal, perpendicular al plano de flexion del hueso. La flexion se realizd a una

velocidad constante de 1,5 mm/minuto y con una carga maxima de 50 N.
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Seleccionamos esta carga en base a estudios previos (Meffert y col. 1999) que
indicaban que la resistencia maxima a la flexién en la pata del conejo esta
comprendida entre 100 y 200 N. De esta forma al aplicar una carga de 50 N,
disponemos, como minimo, de un rango de seguridad del 50% para evitar la rotura del

hueso.

Figura 32: Configuracién de la muestra
para la realizacién del ensayo de
flexion.

El ensayo se va realizando por planos, obteniéndose graficas similares a la observada
en la Figura 33, donde se mide el desplazamiento segun la fuerza aplicada (curvas de

carga deformacion).

/
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Figura 33: Grafica representativa de un ensayo de
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flexion en uno de los planos.

Después de cada ensayo, se giraba la probeta 30° y se realizaba el ensayo en el
siguiente plano. Este procedimiento se repitiéd 12 veces, hasta completar una vuelta

(Figura 34).

Figura 34. Esquema de la configuracion del ensayo de
flexién a cuatro puntos.

Del estudio completo en cada hueso, se obtuvo la gréfica de regresidon lineal de las
curvas de carga-deformacién. De ellas obtenemos el valor de la rigidez en cada uno de

los 12 planos, que se corresponden con el cociente de carga-deformacion.

Para el calculo de la rigidez a flexion (El)pueso Se aplica la ecuacion 1 donde x e y
corresponden a las distancias entre los puntos representados en la Figura 34, d es el
desplazamiento que sufre la muestra tras la aplicacion de la fuerza (F). (El). se

corresponde con la rigidez del material de las cazoletas.
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Ecuacion. 1 : Rigidez a flexidn.

Tedricamente, considerando que la rigidez es simétrica en cada plano (la misma para
una orientacién de 0° y 180°), asumiendo que los tejidos presentan las mismas
rigideces a compresién que a traccién, la distribucién polar de la rigidez a flexién
adquiere la forma de una elipse centrada en el origen y, por tanto, se define por tres
parametros (semieje mayor a, semieje menor b y angulo de inclinacion a (Figura 35)

(Foux y col. 1990).

Para cada probeta, los 12 valores de rigidez a la flexion se representaron en

coordenadas polares y se realizé analisis de regresion eliptica, resultando una elipse.

Las elipses de ambos radios de cada conejo (el osteotomizado y el contralateral sano)

se trazaron en el mismo conjunto de coordenadas.

ANTERIOR

MED|AL
LATERAL

FOSTERIOR

Figura 35: Elipses del radio intervenido y el
contralateral.
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La ecuacion de la elipse que se obtiene del PPRF es la siguiente (ecuacién 2):

R = 4
B+cos2(f—ax)

Ecuacion 2: Ecuacidn de la elipse obtenida del PPRF.

Donde R es el vector del radio en el punto donde la direccion de la elipse coincide con
la del dngulo de orientacién de la placa (0); a es el angulo de inclinacion de la elipse,
medido desde la direccién y al eje menor, y A y B son funcién de los semiejes ay b de

la elipse y estan definidos por las ecuaciones siguientes (ecuacién 3):

2a’h’ B—ﬂ

A=——7 a’ —b’

Ecuacion 3: Parametros que definen la ecuacién de la elipse.

Para determinar la elipse que mejor se ajusta al PPRF , se asigna a la variable R los
valores de rigidez a flexion obtenidos experimentalmente para cada angulo 0 y se
realiza una regresion no lineal mediante el método de Levenberg-Marquardt,
incluyendo como variable dependiente la R%, como variable independiente el angulo ©

y como parametros a determinar A, By a.

La verdadera importancia del calculo de estas elipses radica en la obtencién a partir de

ellas de tres pardmetros (indice de rigidez, relacién de areas e indice de planitud) que
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aportan informacién respecto a la eficiencia de la reparacién del hueso (Foux vy col.
1990). Estos parametros estan estandarizados permitiendo conocer la relacion entre el
hueso osteotomizado y su contralateral sano, por lo tanto los valores obtenidos son
adimensionales referidos al hueso intacto contralateral. A continuacion definiremos

cada uno de estos pardmetros:

° indice de rigidez (Stiffness-Index, SI) (ecuacién 4),es el mds importante. Se
obtiene dividiendo la rigidez medida en cada uno de los doce planos estudiados del
hueso osteotomizado (Elys) entre la rigidez en los mismos planos de su contralateral
sano (El.). De este modo conseguimos obtener resultados estandarizados, y de este
cociente se elige el valor minimo. Asi se representa la direccidon del plano de carga
donde se da una mayor diferencia entre la rigidez del hueso sano y el osteotomizado.

Este indice nos indica el plano donde el valor de rigidez es menor.

ST = [ f EIJ gy'flij-ﬂ rj iy

Ecuacion 4: Ecuacién que define el indice de rigidez.

El indice de area (Area-Ratio, AR) (ecuacidn 5) nos permite evaluar la rigidez del hueso
de una forma global respecto a la de su contralateral sano, partiendo de los valores del
semieje mayor (a) y semieje menor (b) que definen la elipse. Es una forma de analizar
la relacién que existe entre las superficies de ambas elipses, representdandose con ella
la relacidn entre la rigidez total en cada uno de los casos. El valor de esta relacién varia
entre 0 y 1. Cuanto mas se aproxime a la unidad el valor del radio osteotomizado, mas

similar serd su rigidez a la del radio intacto.
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AR = ( ab) o&( ab).

Ecuacion 5: Ecuacién que define la relacién de areas.

El indice de planitud (Flatness-Ratio, FR) o aplanamiento de la elipse (ecuacién 6). Nos
indica lo polarizados que estdn los valores de rigidez del hueso regenerado al
compararlo con los del hueso sano. Se define como la relacién entre las planitudes de
ambas elipses, de forma que los valores inferiores a 1 indican que la planitud de la
rigidez del callo es inferior a la del hueso, es decir, que el callo presenta una rigidez
menos simétrica que en el hueso sano. A medida que el callo vaya reparando vy
remodelandose, la elipse deberia ir orientdandose y acercando su excentricidad a la del
hueso sano.. Cuando se alcanza el valor de 1, indicaria que no existen diferencias entre

el hueso control y el osteotomizado.

FR = (b/a)oy/(b/a).

Ecuacion 6: Ecuacién que define el indice de planitud.

Es importante tener presente que el PPRF de los huesos esta en relacidn directa con la

estructura geométrica de los mismos.

Una vez completados los ensayos de flexion, los huesos fueron sometidos a un estudio

destructivo de torsion.
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2.2. Ensayo de torsion.
El ensayo destructivo de torsion, es un método estandarizado que ha sido empleado
por numerosos autores (White 1977; Markel y col. 1990; Luppen vy col. 2002; Klein-

Nulend y col. 2003; Klein y col. 2003).

El objetivo del ensayo de torsidn es la obtencién de informacidn relacionada con las
caracteristicas de resistencia del hueso en reparacién mediante este tipo de carga, en

el que la fuerza aplicada alcanza el punto de rotura del material.

Los ensayos de torsion simulan patrones de fractura al aplicar fuerzas de carga iguales
en todas las secciones del hueso. Estos ensayos no se ven influenciados por la longitud
del hueso y orientacién de éste al aplicarla.(Burstein y Frankel 1971; Levenston vy col.

1994).

Una vez llevadas a cabo las pruebas de flexién, se cambia la configuracion del banco de
pruebas (Instron 8874) y se aplica un momento de torsidn a una velocidad de 15°/min,
registrando simultaneamente el momento torsor y el giro relativo entre los extremos
de la muestra. El comportamiento viscoeldstico del tejido éseo le permite absorber
mayor cantidad de energia a velocidades elevadas, mientras que pequefias variaciones
en la velocidad de aplicacidon pueden provocar grandes diferencias en la absorcién de
energia (White 1977). Por este motivo y para minimizar los efectos inerciales, hemos

realizado nuestros ensayos a baja velocidad.

Los callos incipientes presentan un comportamiento pldstico y es dificil llevarlos a
rotura, por tanto de fin de ensayo es la rotura del hueso reparado o un giro relativo

maximo entre mordazas de 90°.
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Mediante este ensayo obtenemos un tipo de grafica similar a la que se muestra en la

Figura 36.

&0
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Figura 36: Grafica par torsor-desplazamieto obtenida del ensayo a torsion.

Los parametros obtenidos a partir de esta grafica (figura 36) son:

1. Par torsor maximo (Ncm): es el valor en el que el hueso se rompe. Se obtiene
directamente a partir de la curva par torsor-desplazamiento angular, siendo el par

torsor maximo o resistencia a torsién el valor maximo que alcanza la curva.

2. Tenacidad o energia absorbida (Ncm°®): energia que absorbe el hueso hasta su
rotura. Corresponde al drea de la grafica desde que el hueso empieza a deformarse

hasta su punto de rotura (Area sombreada de la figura 37).

3. Rigidez torsional (Ncm/°): relacion que existe entre la carga aplicada y el
desplazamiento observado. Corresponde a la pendiente de la curva en su zona lineal a

(White 1977).
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AR TORSOR
BAAR M

PAR TORSOR [Nmm|

i i | =
10

DESPLAZAMIENTD ANGULAR (grados)

Figura 37: Grdafica de la curva par torsor-
desplazamiento angular (White 1977).

De los parametros obtenidos del ensayo de torsidén es de especial interés el par torsor
maximo, que es aquel punto en el que el hueso llega a la rotura. Este parametro nos

aporta informacion sobre la resistencia del hueso ante este tipo de carga.

Al igual que los valores de los parametros de flexion, estos también se muestran
adimensionales referidos al hueso contralateral sano, de tal manera que se adquiere el
valor de 1 cuando el parametro analizado coincide con el valor del hueso contralateral

sano.

Con el objeto de normalizar los valores obtenidos para cada uno de los parametros, se
expresan la relacién entre los valores de los huesos operados frente a sus

contralaterales sanos como porcentajes.

° Porcentaje del par torsor recuperado frente al hueso contralateral sano (PTR):
_ (Par torsor) /
PTR = o8 (Par torsor). X 100
° Porcentaje de la Tenacidad recuperada frente al hueso contralateral sano (TR):
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R = (Tenacidad)ys

r (Tenacidad) x 100
° Porcentaje de la rigidez recuperada frente al hueso contralateral sano (RR):
_ (Rigidez torsional)g
RR = (Rigidez torsional), x 100
3. Densitometria por tomografia.

Con la finalidad de conocer la morfologia y las caracteristicas densitométricas del callo
de regeneracién conseguido se realizaron estudios de tomografia axial computerizada
(TAC), tanto de las patas operadas como de sus contralaterales sanas. El estudio se
realizé en las instalaciones de la empresa Exploraciones Radioldgicas S.A. (ERESA,
Valencia). El equipo utilizado para ello fue un LightSpeed 16 (General Electric
Healthcare). La captura de las imagenes de todos los huesos se realizd en tres tandas,

siendo los pardmetros de captura los siguientes:

-80 KV, 152 mAs.

-Tamafio de pixel: 0,262 mm.

-Campo de visién: 2,15 a 2,30 cm-Distancia de corte: 0,625 mm.

Durante los escaneos se utilizé un patrén seriados de disoluciones de K;HPO4, con el
objetivo de poder transformar los valores observados de n? de Houndsfield (HU) de los

cortes de TAC en valores de densidad (mg/cm?) (Augat 1997).

El procesado de las imagenes TAC obtenidas, asi como las reconstrucciones 3D vy el

posterior estudio densitométrico de las muestras, se llevd a cabo con el software
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Mimics v8.11 (Materialise, Bélgica). La segmentacion del tejido dseo a partir de la cual
se obtiene la reconstruccién 3D, se realizé estableciendo como limite inferior el criterio
de Kirker-Kead y colaboradores(Kirker-Head y col. 2007). Este criterio establece que el
limite inferior de hueso calcificado corresponde al 25% de la densidad maxima
encontrada en el hueso dénde ser realiza la medicién. En el caso que nos ataiie se
determind que la densidad maxima en el hueso sano era de 1940 mg/cm? K,HPO,, y
por tanto el limite inferior de densidad seleccionado para el calculo de las

reconstrucciones 3D es de 485 mg/cm3 KoHPO,.

Con objeto de inducir el menor error posible en las determinaciones densitométricas
realizadas a partir de las reconstrucciones 3D, se selecciond una regién de interés que
comprendia el conjunto completo callo — implante y un margen superior e inferior de

la interfase formada por el callo y el hueso sano (Figura 38).

Figura 38: Region de interés seleccionada para el estudio
densitométrico de los callos de reparacion.

A partir de éstas reconstrucciones de la zona de interés, se determina el volumen total

del tejido dseo y la densidad media del callo de regeneracion.
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° Volumen total del tejido éseo. Se obtiene mediante la generacién de una
isodensidad (partir de las imagenes de TAC y tras el procesamiento del software) en la
cual se selecciona todo el tejido que posee una densidad mayor a 360 unidades de
Hounsfield (HU), cifra a partir de la cual se considera que el tejido seleccionado es
tejido dseo mineralizado.

° Densidad media del tejido en la zona de estudio. Este valor corresponde a la

densidad media del total del volumen seleccionado.

Para facilitar la interpretacién de los resultados, estos parametros se normalizan
estableciendo la relacidon entre el hueso osteotomizado y el sano, por lo que los

valores obtenidos son adimensionales y referidos respecto al lado intacto:

. Porcentaje de volumen de hueso formado respecto al hueso contralateral sano:
_ (Volumen)ys
PV = (Volumen) X100
. Porcentaje de la densidad recuperada respecto al hueso contralateral sano:
PD = (Densidad ) s % 100

(Densidad)
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4, Anidlisis estadistico

Previo al estudio estadistico, se calcularon las tablas descriptivas de cada tratamiento y
periodo de sacrificio, donde se recopilan los datos de nimero de especimenes tratados
(N valida), la media y desviacion estandar (DE). También se realizé la representacién

grafica de los valores mediante el diagrama de cajas y arbotantes (Figura 39).

Atipico —»o
max(x)|x = s

Ls =Q3 + RIC-1.5

Q3 (75%)
Mediana (50%) RIC =Q3-Q1
(50% de datos)

Q1 (25%)

T
]
1 Li=Q1-RIC-1.5
1

2 min®)|x=wu

Figura 39: Interpretacion de los diagramas de cajas.

El andlisis de los resultados se basa en la comparacidn entre las medias de las variables
de interés, con la finalidad de conocer si los tratamientos utilizados tienen un efecto

similar.

Se utilizan diferentes métodos de comparacién en funcién de las caracteristicas del
conjunto de datos y del nimero de medias a comparar. El test ANOVA es el método
utilizado para realizar una comparacién entre varias medias. Para garantizar una

correcta aplicacidon del mismo deben de cumplirse tres premisas:

1. Independencia: cada serie de datos debe ser independiente de las demas, esto

es, los datos de una serie no deben estar correlacionados con los de otra.
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2. Normalidad: la distribuciéon interna de cada serie debe ser normal.

3. Homogeneidad: las varianzas de las series deben ser iguales.

En nuestro estudio se cumplen las dos primeras condiciones para la aplicacion del test
de andlisis de varianza ANOVA, por lo que sdlo habra que determinar homogeneidad

de las varianzas a comparar, utilizando para ello, el test de Levene.

En caso de no cumplimiento de la condicién de homogeneidad, el método alternativo
seleccionado para la comparacidn entre variables, es el test no paramétrico de Kruskal-

Wallis.

Con el objetivo de complementar los resultados obtenidos con el test ANOVA, se
realiza un test de contraste de comparacion multiple con desviacion estandar
combinada, que nos permite realizar comparaciones entre medias de manera pareada.

En la Figura 40 se describe el procedimiento estadistico utilizado en nuestro trabajo.

[ Test de Homogeneidad de }

varianza — Test de Levene

p>0,05(Varianzas p < 0,05 (Varianzas no
homogéneas) homogéneas)

Test ANOVA Test Kruskal—.Wths
(por parejas)

™
[P > 0,05, no existen diferencias I P < 0,05, existen diferencias J {P > 0,05, no existen diferencias ][ P < 0,05, existen diferencias

estadisticamente significativas estadisticamente estadisticamente significativas estadisticamente
entre las medias significativas entre las medias entre las medias significativas entre las medias i

Test de comparaciones multiples con
desviacion estandar combinada
(comparacion por parejas)

P> 0,05, no existen diferencias P < 0,05, existen diferencias
estadisticamente significativas estadisticamente
entre las medias significativas entre las medias

Figura 40: Procedimiento seguido para el estudio estadistico de mds de dos medias.
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En aquellas ocasiones donde sélo se comparan dos medias (Periodo de 16 semanas) el

método de comparacion de medias seleccionado es el test t de Welch (Figura 41).

‘ Descriptivos \
Testt de
Welch

P > 0,05, no existen diferencias P < 0,05, existen diferencias
estadisticamente significativas estadisticamente
entre las medias significativas entre las medias

Figura. 41: Procedimiento seguido para el estudio
estadistico de dos medias.

Todas las herramientas estadisticas empleadas en el analisis de resultados del presente
trabajo se encuentran implementadas en el paquete R (Versién 3.2.2). (R Core Team

(2013). R: A language and environment for statistical computing. http://www.R-

project.org).
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V. RESULTADQOS
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IV. Resultados

A continuacidon presentamos de forma descriptiva los resultados de los ensayos

biomecanicos (flexién a cuatro puntos y torsion) y del estudio densitométrico.

Para ello, hemos utilizado dos tipos de gréficas:

° Elipses del perfil polar de rigidez a flexidon (PPRF), para el ensayo de flexién
° Gréficas de cajas y arbotantes tanto para los ensayos biomecanicos (flexion y

torsién) como para el estudio densitométrico.

1. Estudio biomecanico de flexion en 4 puntos

El objetivo del ensayo a flexion a cuatro puntos es determinar la rigidez del callo
regenerado en 12 planos distintos, atendiendo al tratamiento utilizado y al momento
en el que se realiza el sacrificio del animal (8 o 16 semanas) siguiendo el disefio de

experiencias resumido en la tabla 6.

Periodo
Tratamientos 8 semanas | 16 semanas | TOTAL
A Autoinjerto 6* 6 12*
B Copolimero con rhBMP-2 | 6 6 12
C Copolimero sinrhBMP-2 | 6 - 6
TOTAL 18* 12 30*

* No se incluye en el estudio un animal perteneciente al grupo de autoinjeto de 8

semanas por presentar una doble pseudoartrosis en la ostetomia realizada.

Tabla 6: Disefo de los grupos experimentales.
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1.1. Perfil Polar de Rigidez a Flexion (PPRF)

A partir de los valores de rigidez en los distintos planos, obtenidos en el ensayo de
flexién a cuatro puntos, se crearon las graficas del perfil polar de rigidez (PPRF). En
ellas se presentan los valores medios de rigidez del hueso osteotomizado segun el
plano estudiado, para cada grupo de tratamiento y periodo, respecto al hueso
contralateral sano. Ello permite presentar, de manera cualitativa, las posibles
diferencias existentes en cuanto a comportamiento a flexion entre ambos tipos de

hueso.

1.1.1. Alas 8 semanas:

A las 8 semanas de evolucidn podemos observar como las elipses de los huesos
tratados con autoinjerto, copolimero con rhBMP-2 y sin rhBMP-2 son diferentes a las

elipses que presentan el hueso intacto.

Asi en la grafica 1, observamos cémo la elipse del hueso tratado con autoinjerto (linea
de color verde, indicadores azules) es diferente a la del sano (linea color morado,

indicadores en rojo).

El defecto dseo tratado con autoinjerto ofrece una elipse que se asemeja en mayor

medida a una circunferencia.

En el caso del hueso intacto, el eje menor de la elipse es mas corto, mostrando una
mayor polaridad en los planos que se encuentran a 0°; 30°; 150°, 180°; 210° y 330°. Al

superponer ambas graficas observamos que en la del autoinjeto existe una desviacion
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evidente en esos mismos planos, en los que presenta un menor valor de rigidez.

330 30

300 60

270 > & 90
2 4
240 120
210 150
180
¢ OST B INT OSTest INTest
B \valores del radio intacto ‘ valores del radio osteotomizado
|
|

Grafica 1:. Perfil polar de rigidez a la flexion del autoinjerto a la 82 semana.

En la grafica 2, se compara los valores del hueso tratado con copolimero enriquecido
con rhBMP-2 (color verde) con los del hueso sano (color azul). Ambas graficas
presentan una morfologia eliptica, aunque la elipse del hueso tratado presenta valores
menores de rigidez en todos los planos, siendo estas diferencias mas marcadas en los
planos situados a 0°; 30°; 180° y 210°. Cabe destacar una similitud mayor entre ambas
elipses en cuanto a morfologia, presentando las dos un eje mayor orientado en el

plano 30°-210°.
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M valores del radio intacto 2 valores del radio osteotomizado

Grafica 2: Perfil polar de rigidez a la flexion del copolimero con rhBMP-2, 82 semana.

En la grafica 3 se compara los valores del hueso tratado con copolimero sin rhBMP-2
(color verde) con los del hueso sano (color azul). Se observa como ambos grupos
presentan una elipse de morfologia similar, teniendo como eje mayor el comprendido

entre 60° y 240°. pero con una menor rigidez respecto al hueso intacto, en los planos

situados a 30°; 60°; 210° y 240°.
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Grafica 3: Perfil polar de rigidez a la flexidn del copolimeto sin rhBMP-2 a la 82 semana.

En todos los casos la morfologia de las graficas de los huesos que han recibido los
distintos tratamientos son diferentes a la del hueso sano. Asi la observada en el grupo
de autoinjerto, es mas circular. En ambos grupos tratado con copolimero (tanto con
como sin rhBMP-2), existe una tendencia a recuperar la morfologia del PPRF del hueso

sano.

1.1.2. Alas 16 semanas.

A las 16 semanas de evolucion, sélo fue posible obtener resultado de dos grupos, el

tratado con autoinjerto (grafica 4) y el tratado con copolimero con rhBMP-2 (gréfica 5).
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En la gréfica 4, se compara los valores del hueso tratado con autoinjerto (linea color
verde, indicadores azules) con los del hueso sano (linea color morado e indicadores en
rojo). Ambas graficas presentan una morfologia eliptica superponible, ya que el perfil
polar de rigidez del autoinjerto en este periodo, es casi idéntico al mostrado por el

hueso intacto.
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Grafica 4: Perfil polar de rigidez a la flexion del autoinjerto a la 162 semana.

En la grafica 5, se comparan los valores del grupo tratado con copolimero dopado con
rhBMP-2 (linea color verde, indicadores azules) respecto al hueso sano (linea color
morado, indicadores en rojo). En este periodo de sacrificio ambas graficas presentan
una morfologia eliptica, aunque los huesos tratados con copolimero con rhBMP-2,
contintdan presentando menor rigidez respecto al sano en todos los planos y de forma
mas marcada en los situados a 0°; 30°; 60°; 180°; 210° y 240°.
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Grafica 5: Perfil polar de rigidez a la flexidn del copolimero con rhBMP-2, 162 semana.

Ambos tratamientos utilizados en el periodo de 16 semanas, presentan morfologia
eliptica, siendo la grafica del hueso tratado con autoinjerto practicamente idéntica a la
del hueso sano , mientras que la del hueso tratado con copolimero dopado con
rhBMP-2 es una elipse que tiende a la forma de PPRF del hueso sano, manteniendo

menor rigidez en todos los planos.

A las 16 semanas podemos observar como la grafica del grupo autoinjerto se ha
modificado, pasando de tener de la forma circular a las 8 semanas a una forma eliptica

superponible a la del hueso intacto.

Al comparar los resultados entre las 8 y las 16 semanas en el grupo tratado con

copolimero con rhBMP-2 continta presentando una grafica con forma eliptica que se
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asemeja a la forma del hueso sano, pero con menor rigidez en todos los planos,

aungue no tan acentuada como ocurria a las 8 semanas.

1.2. indice de rigidez (Sl), indice de area (AR) e indice de planitud (FR).

El tratamiento de los datos de flexion, ademas de obtener las graficas PPRF para la
interpretacion cualitativa del comportamiento a flexidn, permite calcular los siguientes
parametros: el indice de rigidez (Sl), el indice de area (AR), y el indice de planitud (FR).
Los resultados quedan agrupados para cada uno de estos parametros, segln el periodo

de tiempo al que pertenezcan (8 semanas en la tabla 7 y 16 semanas en la tabla 8).

1.2.1. Alas 8 semanas:

Tal y como se muestra en la tabla 7, durante el periodo de 8 semanas no encontramos
diferencias estadisticamente significativas tanto si consideramos los tres tratamientos
simultdaneamente como si lo hacemos de manera pareada (Comparaciones multiples)
para las variables de estudio AR y FR. Esta circunstancia puede observarse de manera
grafica en los diagramas de cajas y arbotantes correspondientes (grafica 6y 7).

En cambio, se detectan diferencias estadisticamente significativas en la variable
“Indice de rigidez” (SI) (p= 0.023). Gracias al test de comparaciones multiples realizado
se observan diferencias estadisticamente significativas entre los grupos autoinjerto y
copolimero rhBMP-2 (p=0,03), y también en entre los grupos tratados con copolimero
cony sin rhBMP-2 (p=0,01). Estas diferencias se observan graficamente en el diagrama

de cajas y arbotantes correspondiente (grafica 8).
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Por otra parte, hay que resefiar que no se encuentran diferencias estadisticamente
significativas para la variable de estudio Sl en el periodo de 8 semanas entre los grupos

tratados con autoinjerto y los tratados con copolimero sin rhBMP-2.

p-value
Descriptivos ANOVA Comparaciones multiples
Variable
Tratamiento | Nvalida | Media | DE AvsBvsC AvsB | AvsC | BvsC
de estudio
Auto (A) 5 1,287 | 0,41
AR +BMP (B) 6 0,751 | 0,58 0,23 0,11 0,69 0,19
-BMP (C) 6 1.167 | 0.487
Auto (A) 5 0,737 | 0,34
FR +BMP (B) 6 1,035 | 0,58 0,52 0,32 0,33 0,95
- BMP (C) 6 1,017 | 0,41
Auto (A) 5 0,769 | 0,09
Sl +BMP (B) 6 0,512 | 0,06 0,023 0,03 0,71 0,01
-BMP (C) 6 0,807 | 0,24

AR: indice de area. FR: indice de planitud. SI: indice de rigidez. DE: Desviacién estandar. Auto(A):
especimenes tratados mediante autoinjerto. +BMP(B): especimenes tratados con copolimero mas
rhBMP-2. —-BMP (C): especimenes tratados con copolimero sin rhBMP-2.

Tabla 7: Comparativa del ensayo de flexién a 4 puntos valores a las 8 semanas.
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PERIODO DE 8 SEMANAS: AR CORREGIDA
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Gréfica 6: indice de 4rea (AR) a las 8 semanas para los tres subgrupos de tratamiento.
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Gréfica 7: indice de planitud (FR) para los 3 subgrupos de tratamiento a las 8 semanas.

134



IV. Resultados
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Grafica 8: indice de rigidez (SI) a las 8 semanas para los tres subgrupos de tratamiento.

1.2.2. Alas 16 semanas:

Respecto al periodo de 16 semanas, tampoco encontramos diferencias
estadisticamente significativas entre los grupos autoinjerto y copolimero con rhBMP-2
para las variables AR y FR. Estas observaciones se presentan de manera gréafica en los
diagramas de cajas correspondientes (graficas 9 y 10). En cambio, si que se encuentran
diferencias estadisticamente significativas para la variable Sl entre el grupo tratado con
autoinjerto y el grupo tratado con copolimero dopado con rhBMP-2 (p=0,03) (Tabla 8 y

Grafica 11).
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_— Test t-
Descriptivos
Student
Parametro Tratamiento N vélida Media DE p-value
Auto (A) 6 1,31 0,48
AR 0,86
+ BMP (B) 5 1,50 2,28
Auto (A) 6 1,19 1,62
FR 0,76
+ BMP (B) 5 0,96 0,69
Auto (A) 6 0,92 0,25
Sl 0,03
+ BMP (B) 5 0,60 0,15

AR: Indice de &rea. FR: indice de planitud. SI: indice de rigidez. DE: Desviacién estandar. Auto(A):
especimenes tratados mediante autoinjerto. +BMP(B): especimenes tratados con copolimero mas

rhBMP-2. —-BMP(C): especimenes tratados con copolimero sin rhBMP-2.

Tabla 8: Comparativa del ensayo de flexion a 4 puntos a las 16 semanas.

PERIODO DE 16 SEMANAS: AR CORREGIDA

Tratamiento
S autoinjerto

B3 +BMP

AR Corregida

—
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Gréfica 9: Indice de area (AR) a las 16 semanas para los dos
subgrupos de tratamiento disponibles.
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Grafica 10: indice de planitud (FR) para los dos subgrupos disponibles a
las 16 semanas.
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Grafica 11: indice de rigidez (SI) a las 16 semanas para los dos subgrupos
de tratamiento.
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Si comparamos los resultados entre las 8 y las 16 semanas, no se observan diferencias
estadisticamente significativas en ninguna de las variables del estudio (AR, FR, Sl) para
los grupos de tratamiento autoinjerto y copolimero +rhBMP, tanto a las 8 como a las

16 semanas (grafica 12 y tabla 9).

8 semanas 16 semanas Test t Student
Variable de
N | Media DE N | Media DE p-value
estudio
AR 5 1.29 0.41 6 1.31 0.48 0.9
FR 5 0.73 0.34 6 1.19 1.62 0.5
Sl 5 0.77 0.08 6 0.91 0.25 0.2

AR: indice de &rea, FR: indice de planitud, SI: indice de rigidez, N: nimero de casos,
DE: desviacion estandar.
Tabla 9: Ensayo de flexién a las 8 y a las 16 semanas.
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e —

Grafica 12: Tratamiento con autoinjerto: AR (A), FR (B) y SI (C) y tratamiento con copolimero + rhBMP-2: AR (D), FR (E) y SI (F) a las 8 y a las 16 semanas.
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2. Estudio biomecanico de Torsion.

2.1. Par torsor maximo (PTR), tenacidad recuperada (TR) y rigidez recuperada (RR).
Los ensayos a torsién, proporcionan informacion relacionada con las caracteristicas
mecanicas del hueso tras aplicarle un par torsor hasta provocar la rotura del material.
A partir de las graficas par torsor aplicado vs. dngulo obtenidas durante los ensayos
mecanicos de torsidn realizados, se calcularon las variables mds comunes en este tipo
de ensayo (par torsor maximo o resistencia a torsién (PTR), tenacidad (TR) y rigidez
recuperada (RR)). En el caso que nos ocupa, las variables de estudio finales se
calcularon relacionando los valores del hueso tratado en reparacion frente a los del
hueso contralateral intacto, expresando dicha relaciéon en porcentaje. De esta forma,

valores proximos al 100% indicarian el valor correspondiente al hueso sano.

Del mismo modo que en casos anteriores, se analizan estadisticamente las posibles
diferencias entre tratamientos para cada uno de los dos periodos de estudio
considerados, 8 y 16 semanas. En las tablas 10 y 11 se presenta un resumen de los
resultados obtenidos en dicho analisis, incluyendo una estadistica descriptiva y los

resultados del estudio comparativo entre grupos.

2.1.1. Alas 8 semanas:

En el periodo de 8 semanas, cabe destacar que el grupo con autoinjerto alcanza una
media de PTR superior incluso al 100% lo que indica valores superiores a los
alcanzados por el hueso sano. Respecto a las comparaciones (tabla 10), se encuentran
diferencias estadisticamente significativas en las variables PRT (ANOVA, p=0,03) y RR

(ANOVA, p=0,023) cuando se analizan los tres grupos simultdneamente.
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p-value
Descriptivos ANOVA Comparaciones multiples

Variable de | Tratamient | N Media % | DE AvsBvsC | AvsB AvsC BvsC
estudio o valida | recuperacion

Auto (A) 5 109,4 12,35 | 0.03 0,04 0.01 0.47
%PTR +BMP (B) 6 80,54 29,92

-BMP (C) 6 71,01 19,26

Auto (A) 5 110.77 18.97 | 0.20 0.93 0.12 0.13
%TR +BMP (B) 6 109,00 44.92

-BMP (C) 6 78.15 27.01

Auto (A) 5 127.23 24.58 | 0.023 0.01 0.18 0.11
%RR +BMP (B) 6 69.78 34.92

-BMP (C) 6 100.47 32.95

PTR: par torsor maximo recuperado. TR: tenacidad recuperada. RR: rigidez recuperada. N: nimero de
casos. DE: desviacion estandar. Auto(A): especimenes tratados mediante autoinjerto. +BMP(B):
especimenes tratados con copolimero mas rhBMP-2. -BMP (C): especimenes tratados con copolimero
sin rhBMP-2.

Tabla 10: Comparativa del ensayo a torsién a las 8 semanas.
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En el caso de la variable par torsor maximo recuperado o resistencia maxima a torsién
(PTR), el test de comparaciones multiples revela diferencias estadisticamente
significativas entre los grupos autoinjerto y copolimero con BMP-2 (p=0,04), y
autoinjerto y copolimero sin BMP-2 (p=0,01). Estos resultados indican que el grupo
tratado con autoinjerto presenta valores de resistencia a torsién a las 8 semanas de
evolucidn significativamente superiores a los de los grupos tratados con el copolimero
en estudio, tanto dopado con rhBMP-2 o sin ella. No se han detectado diferencias

estadisticamente significativas entre ambos grupos tratados con el copolimero.

En la gréfica 13 se presenta el diagrama de cajas y arbotantes correspondiente a esta

variable.

PERIODO DE 8 SEMANAS: % DEL PAR TORSOR RECUPERADO RESPECTO AL HUESO INTACTO

Tratamiento
‘ Autoinjerto
B -BvP
B3 -8MP

% del Par Torsor recuperado respecto al hueso intacto

i i 1
Autoinjerto +BMP BMP
Tratamiento

Grafica 13: PTR de los tres grupos de tratamiento a las 8 semanas.
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En el caso del analisis de la tenacidad recuperada (TR) no se encuentran diferencias
estadisticamente significativas entre el comportamiento de los tres tratamientos

(autoinjerto, copolimero con rhBMP-2 y sin rhBPM-2) (tabla 10 y grafica 14).

PERIODO DE 8 SEMANAS: % DE LA TENACIDAD RECUPERADA RESPECTO AL HUESO INTACTO
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Grafica 14: PTR de los tres grupos de tratamiento a las 8 semanas.

Respecto a la variable rigidez recuperada (RR) valorada a las 8 semanas, observamos
diferencias estadisticamente significativas entre el grupo con autoinjerto (127%) vy el

grupo copolimero dopado rhBMP-2 (70%) (p=0,01).

No encontramos diferencias estadisticamente significativas entre los grupos tratados
con el copolimero con y sin rhBMP-2 (p=0,11) debido a la elevada dispersién de los
datos, aunque en el diagrama de cajas y arbotantes (grafica 15) aparentemente las

cajas presentan morfologia diferente.
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Tanto el grupo tratado con autoinjerto como el tratado con copolimero sin dopaje de
BMP-2 muestran valores de rigidez similares al del hueso sano (127% y 100%,

respectivamente).

PERIODO DE 8 SEMANAS: % DE LA RIGIDEZ RECUPERADA RESPECTO AL HUESO INTACTO

Tratamiento
' Autoinjerto
B +BMP
ES -BMP

°
|

% de la Rigidez recuperada respecto al hueso intacto

i |
Autoinjerto +BMP BMP
Tratamiento

Grafica 15: RR de los tres grupos de tratamiento a las 8 semanas.

Del analisis del conjunto de variables analizadas a las 8 semanas de evolucién se
desprende que sdlo el grupo tratado con autoinjerto ha alcanzado valores similares a
las del hueso sano para todas las variables biomecanicas analizadas, mientras que el
grupo tratado con copolimero con rhBMP2 alcanza valores de hueso intacto sélo en el
caso de la tenacidad o capacidad de absorber energia; y en el caso del hueso tratado
con copolimero no dopado sdélo alcanza valores similares a los del hueso sano en el
caso de la variable de rigidez recuperada. Todo ello indica que tan sélo el grupo
tratado con autoinjerto se asemeja a un hueso sano a las 8 semanas tras la
osteotomia, mientras que los grupos tratados con copolimero (con y sin rhBMP-2)

todavia no han alcanzado los valores de un hueso sano.
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2.1.2. Alas 16 semanas

Al realizar el anadlisis de los grupos a las 16 semanas de evolucién, tampoco
encontramos diferencias estadisticamente significativas entre el grupo autoinjerto y
copolimero dopado con rhBMP-2 tanto en los parametros PTR (p=0,6), TR (p=0,4) y RR

(p=0,8), como se aprecian en la tabla 11 y grafica 16.

Testt
Descriptivos
Student
N Media %
Parametro | Tratamiento DE p-value
valida recuperacion
Auto (A) 6 90.65 16,04
PTR 0,58
+ BMP (B) 6 85,05 18,16
Auto (A) 6 91.19 21.93
TR 0.37
+ BMP (B) 6 79.09 23.21
Auto (A) 6 98.85 21.34
RR 0.85
+ BMP (B) 6 96.33 23.18

PTR: par torsor maximo recuperado. TR: tenacidad recuperada. RR: rigidez recuperada. N:
numero de casos. DE: desviacidn estandar. Auto(A): especimenes tratados mediante autoinjerto.

+BMP(B): especimenes tratados con copolimero mas rhBMP-2.

Tabla 11: Comparativa del ensayo a torsion a las 16 semanas.
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Es de destacar el hecho de que el grupo tratado con copolimero dopado con rhBMP-2
tiene un comportamiento muy similar al del grupo tratado con autoinjerto al que se
considera como “gold standard” y casi en todos los casos a excepcion de la tenacidad,

se observan valores similares a los del hueso sano.

Autoinjerto +rhBMP-2 Autoinjerto +rhBMP-2 Autoinjerto +rhBMP-2

Grafica 16:Resultados de los pardmetros de torsiéon para autoinjerto. A: Par torsor
recuperado frente al hueso intacto. B: % de la tenacidad recuperada frente al hueso intacto.
C: % de la rigidez recuperada frente al hueso intacto.

En las tablas 12 y 13, observamos que no existen diferencias estadisticamente
significativas entre los parametros de torsion estudiados (PTR, TR y RR) conforme
pasa el tiempo de reparacién, tanto en el grupo autoinjerto (tabla 12 y grafica 17 )

como en el copolimero +rhBMP-2 (tabla 13 y grafica 18).

Para el grupo tratado con autoinjerto, al comparar los parametros de torsidn
obtenidos a las 8 y 16 semanas, observamos que, aunque no existen diferencias
estadisticamente significativas (tabla 12, grafica 17) se observa que los valores de las
tres variables disminuyen con el tiempo hasta alcanzar valores muy similares a los de

un hueso sano.
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Descriptivos
8 semanas 16 semanas Test t
Student
VARIABLE N Media DE N Media DE p-value
%PTR 5 109.47 12.35 6 90.65 16.04 0.06
%TR 5 110.7 18.97 6 91.19 21.93 0.15
%RR 5 127.23 24.58 6 98.85 21.34 0.07

PTR: par torsor recuperado. TR: tenacidad recuperada. RR: rigidez recuperada. N: nimero de casos. DE:
desviacion estandar.
Tabla 12: Ensayo de torsidn a las 8 y a las 16 semanas del grupo tratado con autoinjerto.

E—— '

8 semanas 16 semanas 8 semanas 16 semanas 8 semanas 16 semanas

Grafica 17: Resultados de los pardmetros de torsion para autoinjerto. Par torsor recuperado
frente al hueso intacto (A), porcentaje de la tenacidad recuperada frente al hueso intacto(B)
y porcentaje de la rigidez recuperada frente al hueso intacto (C) a las 8 y a las 16 semanas.

En el caso del grupo tratado con copolimero dopado con rhBMP-2 (tabla 13, gréfica 19)
no se observan diferencias estadisticamente significativas debidas a la elevada
dispersidon de los datos por lo que resulta dificil realizar un andlisis detallado de la

evolucién en este grupo.
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Descriptivos
8 semanas 16 semanas Testt
Student
VARIABLE N Media DE N Media DE p-value
%PTR 6 80.55 29.92 6 85.05 18.16 0.7
%TR 6 109 44.9 6 79.09 23.21 0.2
%RR 6 69.78 34.92 6 96.33 23.18 0.15

Tabla 13: Ensayo de torsién a las 8 y a las 16 semanas en el grupo de copolimero dopado con
BMP-2. PTR: par torsor recuperado. TR: tenacidad recuperada. RR: rigidez recuperada. N:
numero de casos. DE: desviacion estandar.

8 semanas 16 semanas
8semanas 16 semanas 8 semanas 16 semanas

Grafica 18: Resultados de los parametros de torsion para el copolimero con rhBMP-2. Par
torsor recuperado frente al hueso intacto (A), porcentaje de la tenacidad recuperada frente
al hueso intacto(B) y porcentaje de la rigidez recuperada frente al hueso intacto (C) alas 8 y
a las 16 semanas.
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3. Densitometria por tomografia

3.1. Reconstrucciones en 3 dimensiones.

A partir de reconstrucciones tridimensionales obtenidas de las imagenes de TAC,
podemos valorar cualitativamente la morfologia del callo regenerado en el radio,

segun el tratamiento utilizado y el momento del sacrificio (8 y 16 semanas).

3.1.1. Alas 8 semanas.

En los radios tratados con autoinjerto se consigue la consolidacion en todos los planos

a las 8 semanas (figura 42).

Figura 42: Reconstruccion tridimensional a partir de los datos de
tomografia del radio tratado con autoinjerto a las 8 semanas. Se
observa la consolidacion completa de la zona (*).

En los radios tratados con copolimero con y sin rhBMP-2, la morfologia del callo
regenerado es muy similar. En ambos casos, se observan areas hipertroficas de hueso

gue rodea la zona del andamio, el cual aun no se ha reabsorbido (figura 43 y 44).
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Figura 43: Reconstruccidn tridimensional a partir de los datos de
tomografia del radio tratado con copolimero con rhBMP-2 a las 8
semanas. El drea marcada en morado representa el andamio.

Figura 44: Reconstrucciéon tridimensional a partir de los datos de
tomografia del radio tratado con copolimero sin rhBMP-2 a las 8
semanas. El drea marcada en morado representa el andamio.

3.1.2. Alas 16 semanas

En la 162 semana, el defecto del radio tratado con copolimero con rhBMP-2, esta

practicamente regenerado en todos los planos, aunque el andamio sigue sin
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reabsorberse en su totalida. El hueso neoformado parece empujar al copolimero hacia

el exterior de la superficie dsea (figura 45).

Figura 45: Reconstruccidn tridimensional a partir de los datos de
tomografia del radio tratado con copolimero con rhBMP-2 a las
16 semanas. El area marcada en azul representa el andamio.

3.2.  Andlisis densitométrico (PV y PD).

A partir de las reconstrucciones tridimensionales se lleva a cabo el analisis de las
variables densitométricas referidas al callo de fractura de cada uno de los huesos del

estudio, tal y cdmo se describe en el apartado de material y métodos.

3.2.1. Alas 8 semanas

En la tabla 14 se incluyen los valores obtenidos a las 8 semanas de los porcentajes de
volumen (PV) y densidad (PD) respecto al hueso sano en los grupos tratados con

autoinjerto, copolimero con rhBMP-2 y sin rhBMP-2.
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p-value
Descriptivos ANOVA | Comparaciones multiples
Media % A vs B vs
Variable Tratamiento N vélida DE AvsB AvsC BvsC
recuperacion C
Auto (A) 5 162,53 27,39
%PV +BMP (B) 6 137,44 41,67 | 0,3 0,2 0,1 0,7
-BMP © 6 131,23 19,37
Auto (A) 5 99,46 4,55
%PD +BMP (B) 6 102,98 2,76 0,12 0,09 0,06 0,7
-BO(C) 6 103,57 2,48

Tabla 14: Comparativa del estudio densitométrico a las 8 semanas. PV: volumen de hueso formado
respecto al hueso contralateral intacto. PD: porcentaje de densidad recuperada respecto al hueso
contralateral intacto. N: nimero de casos. DE: desviacion estandar. Auto (A): especimenes tratados
mediante autoinjerto. +BMP (B): especimenes tratados con copolimero mas rhBMNP-2. —-BMP (C):
especimenes tratados con copolimero sin rhBMP-2.

En relacién al porcentaje de volumen regenerado (PV) los resultados indican que no
existen diferencias estadisticamente significativas entre los tres grupos de tratamiento
respecto al lado sano aunque en todos los casos dichos valores, son superiores a los

del hueso intacto (grafica 19).
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PERIODO 8 SEMANAS: % DE VOLUMEN DE HUESO RESPECTO AL HUESO INTACTO
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Grafica 19: Porcentaje de volumen de hueso regenerado respecto al intacto para los
tratamiento autoinjerto, copolimero con rhBMP-2 y sin rhBMP-2 a las 8 semanas.

En el caso de la densidad ¢sea recuperada (PD), se observan diferencias
estadisticamente significativas entre los grupo tratado con autoinjerto y los grupos
tratados con copolimero tanto dopado con rhBMP-2 (p=0.09) como sin rhBMP-2 (p=
0.06). En la tabla 14, se aprecia que los grupos tratados con copolimero presentan

mayor densidad désea (grafica 20).
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PERIODO 8 SEMANAS: % DE DENSIDAD DE HUESO RESPECTO AL HUESO INTACTO
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Grafica 20: Porcentaje de densidad de hueso regenerado respecto al intacto para los
tratamientos autoinjerto, copolimero con rhBMP-2 y sin rhBMP-2 a las 8 semanas.

3.2.2. Alas 16 semanas:

Los valores de PV y PD estdn recogidos en la tabla 15. En ella observamos que, no
encontrariamos diferencias estadisticamente significativas para el pardmetro PV entre
los huesos tratados con autoinjerto y los tratados con copolimero dopado rhBMP-2
(p=0,72) (gréfica 21). Por el contrario en el parametro PD, encontramos diferencias
estadisticamente significativas (p=0,04) entre los grupos (grafica 22), observando una

mayor densidad dsea en el caso del grupo tratado con copolimero dopado con rhBMP-
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Descriptivos Test de Welch
Media %
Variable | Trataminto | N valida DE p-value
recuperacion
Auto (A) 5 121,22 10,89
% PV 0,72
+BMP (B) 6 118,7 12,76
Auto (A) 5 101,75 1,25
% PD 0,04
+BMP (B) 6 105,08 3,06

PV: % volumen de hueso formado respecto al hueso contralateral intacto. PD: porcentaje de densidac
recuparada respecto al hueso contralteral intacto. N: nimero de casos. DE: desviacién estandar. Auto(A)
especimenes tratados mediante autoinjerto. +BMP(B): especimenes tratados con copolimero mas rhBMP-2. -
BMP (C): especimenes tratados con copolimero sin rhBMP-2

Tabla 15: Comparativa del estudio densitométrico a las 16 semanas.

PERIODO 16 SEMANAS: % DE VOLUMEN DE HUESO RESPECTO AL HUESO INTACTO
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Grafica 21: Porcentaje de volumen de hueso regenerado respecto al intacto para los
tratamientos autoinjerto y copolimero con rhBMP-2 a las 16 semana.

156



IV . Resultados

PERIODO 16 SEMANAS: % DE DENSIDAD DE HUESO RESPECTO AL HUESO INTACTO
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Grafica 22: Porcentaje de densidad de hueso regenerado respecto al intacto para los
tratamientos autoinjerto y copolimero con rhBMP-2 a las 16 semanas.

Si comparamos como varian los parametros densitométricos (PV y PD) para cada uno
de los tratamientos, entre las 8 y las 16 semanas (grafica 23), observamos que en
grupo donde se ha utilizado autoinjerto existen diferencias estadisticamente
significativas en el porcentaje de volumen (tabla 16) entre los dos periodos estudiados.
A las 8 semanas un volumen claramente superior al de un hueso sano (162%). A las 16
semanas se reduce hasta llegar al 121%. En cambio, no encontramos diferencias
estadisticamente significativas (p=0,3), en el porcentaje de densidad ya que en ambos

periodos los valores de densidad muy similares a los de un hueso sano.
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Descriptivos
8 semanas 16 semanas Test Welch
VARIABLE N Media DE N Media DE p-value
%PV 5 162,53 27,39 6 121,22 10,89 0,007
%PD 6 99,46 4,55 6 101,75 1,25 0,33

Tabla 16: Valores medios del estudio densitométrico realizado a las 8 y 16 semanas en el
grupo tratado con autoinjerto. %PV: porcentaje de volumen de hueso recuperado
respecto al hueso contralateral intacto. %PD: porcentaje de densidad recuperada respecto

al hueso contralateral intacto. N: nimero de casos. DE: desviacion estandar.

w8 Pty PR B P

s

8 semanas

" e el d Pt fenpeio 8 P tacko

16 semanas

8 semanas

16 semanas

Grafica 23: Resultados de los parametros densitométricos para el grupo de tratamiento

auotoinjerto a las 8 y 16 semanas. a) %Volumen recuperado b) %Densidad recuperada.

En el grupo de animales tratado con copolimero con rhBMP-2, no encontramos
diferencias estadisticamente significativas entre los parametros PV y PD entre los dos
periodos estudiados(tabla 17 y gréfica 24). El volumen de hueso regenerado (PV) no ha

alcanzado el volumen del hueso intacto en ninguno de los dos periodos analizados

(tabla 17).
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No ha sido posible realizar un analisis detallado de los valores de densidad 6sea (PD)

en los periodos de tiempo estudiados debido a la elevada dispersion detectada.

Descriptivos
8 semanas 16 semanas Test Welch
VARIABLE N Media DE N Media DE p-value
%PV 6 80.55 29.92 6 85.05 18.16 0.7
%PD 6 109 44.9 6 79.09 23.21 0.2

Tabla 17: Valores medios del estudio densitométricos realizado a las 8 y 16 semanas en el
grupo tratado con rhBMP-2. %PV: porcentaje de volumen de hueso regenerado respecto al
hueso contralateral intacto. %PD: porcentaje de densidad recuparada respecto al hueso
contralteral intacto. N: nimero de casos. DE: desviacién estandar.

TRATAMIENTO BMP-2. % DE VOLUMEN DE HUESO RESPECTO AL HUESO INTACTO TRATAMIENTO BMP-2: % DE DENSIDAD DE HUESO RESPECTO AL HUESO INTAC[T(

A B

% g vokumen de huwso respecto ol huess mlacio
% de densadad de hueso respocio al hueso intacto

Grafica 24: Resultados de los parametros densitométricos para el copolimero con rhBMP-2 a
las 8 y 16 semanas. a) %Volumen recuperado b) %Densidad recuperada.
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La utilizacién de injertos autdlogos y aloinjertos para reparar los defectos éseos, se ha
incrementado en las ultimas décadas de forma exponencial (Giannoudis y col. 2005;
Delloye 2007; Beckmann vy col. 2015). No obstante, las complicaciones asociadas a la
toma de injertos autdlogos, cifradas entre el 6 y 20 %, asi como los potenciales riesgos
de caracter infeccioso e inmunoldgico relacionados con los aloinjertos, son un
obstdculo para su aplicacién practica (Andrew 1998; Gil Albarova 2003; Giannoudis y
col. 2005). Debido a estos inconvenientes y a los problemas relacionados con su
disponibilidad, adquisicion y elevado coste econdmico, en la actualidad existe un gran
interés en la busqueda de alternativas a los injertos éseos como “sustitutivos 6seos”.
En este sentido, los biomateriales sintéticos constituyen una opcion que ofrece muy

buenas expectativas.

La sustituciéon o reemplazamiento del tejido éseo ha sido objeto de investigacion
durante muchos afios por su alto interés en el campo de la cirugia reconstructiva
osteoarticular, dada la evidente necesidad de sustituir el tejido éseo en situaciones
determinadas como consecuencia de traumatismos, infecciones, tumores,
malformaciones y revisiones protésicas, que suponen graves problemas tanto para el
paciente como para el cirujano (Calori y col. 2011; Beckmann vy col. 2015; Emara

2015).

Los “sustitutos dseos” deben reunir tres requisitos esenciales: ser biocompatibles,
osteoconductores y permitir la formacion progresiva de hueso a través de un proceso
de resorcion lento “screeping subtitution” (Zarate-Kalfopulos y Reyes-Sanchez 2006;

Delloye 2007).
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I “" III

El biomaterial “ideal” deberia ser el resultado de la combinacién de materiales que
contengan matrices osteoconductoras, células osteogénicas y/o agentes
osteoinductivos con el fin de proporcionar los tres elementos fundamentales para la
regeneracion o6sea: una matriz osteoconductora que proporcione el andamiaje
adecuado para el crecimiento del tejido dseo en su interior; factores osteoinductores
que aporten los componentes fisicos y/o quimicos capaces de inducir las diferentes
fases del proceso de reparaciéon désea y por ultimo células osteogénicas que se
diferencien segun los distintos estadios de la regeneracion ésea. Todo ello supone que

el desarrollo de un biomaterial de estas caracteristicas sea una tarea interdisciplinar

(Venugopal y col. 2008; Henson y Getgood 2011).

Siguiendo esta linea de trabajo, el grupo de investigacién del IBV, en el marco del
programa de investigacion Europeo (NANOBIOCOM, NMP-3-CT-2005-516943), inicio el
desarrollo de un nuevo biomaterial constituido por: micro-hidroxiapatita (mHAp),
acido poli-L-lactico (PLLA) y nanotubos de carbono de pared simple (SWCNT), dopado
con o sin proteina morfogenética tipo 2 (rhBMP-2) (Primo-Capella 2009). Este
copolimero combina por una parte materiales osteoconductores como la mHAp, los
nanotubos de carbono (SWCNT) que confieren estabilidad estructural y estimula el
crecimiento celular, una matriz polimérica con capacidad de degradacién (PLLA) y la
adsorcion en algun grupo experimental de proteina morfogenética tipo 2 (rhBMP-2)

gue presenta capacidad osteoinductora.

Los materiales osteoconductores son capaces de proporcionar el andamiaje que
facilita el crecimiento del tejido dseo en su interior. Uno de los principales factores que

influyen en la osteoconduccion es la porosidad del material: el tamafio de poro, el
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volumen total de poros del material, es decir, la relacidn entre el volumen del poro y el
volumen de la muestra, y finalmente la interconexién entre los poros (Xin 2008; lkeda
y col. 2009; Qi y col. 2009; Delabarde 2010; Sicchieri y col. 2012). El tamafio medio del
diametro del poro oscila entre 150 a 2@@n, teniendo en cuenta que cambios en

dicho diametro pueden modificar la actividad celular de esa zona (Charles-Harris Ferrer
2007; Baker y col. 2009; van der Zande vy col. 2010; Roche Albero 2011). Como indica
van der Zande (van der Zande y col. 2010), los andamios con tamafio medio de poro
entre 120 y 190 micras presentan mayor adhesién celular y mejor capacidad de
migracion de las células hacia el centro del andamio. Conforme decrece el tamafio del
poro (menor de 85 micras) disminuye la adhesidn celular y la migracion, pero esto no

lleva consigo una disminucidn significativa de la proliferacién celular.

El método de fabricacién del biomaterial es otro factor critico para conseguir unas
caracteristicas mecanicas y morfoldgicas determinadas, que permitan la regeneracién
del tejido 6seo (Zhang 2004; Xin 2008; Ikeda vy col. 2009; Delabarde 2010; Sicchieri y

col. 2012).

La Ingenieria de Tejidos tiende a la creacion de materiales compuestos, cuya
asociacién proporciona al andamio mayor integridad estructural, bioactividad y
capacidad de degradacion (Gross y Rodriguez-Lorenzo 2004; Liu y Ma 2004; Charles-
Harris Ferrer 2007; Meyer 2009; Roche Albero 2011). Un ejemplo de esto lo
encontramos al afiadir un material cerdmico indrganico (HA, fosfato tricalcico, etc) a
una matriz polimérica (PLLA, PLGA, etc), para evitar la toxicidad en los tejidos
circundantes puesto que el compuesto inorganico neutraliza la acidez generada por la

degradacion del polimero (Gross y Rodriguez-Lorenzo 2004; Charles-Harris Ferrer
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2007). Ademas estd demostrado que la asociacion de ambos compuestos presenta
mayor capacidad osteogénica que cualquiera de ellos por separado (Delabarde 2012;
Kim y col. 2012; Liao y col. 2012; Sotoudeh y col. 2012; Wang vy col. 2012; Wang vy
col. 2013; Jamshidi Adegani y col. 2014; Liao y col. 2014; Shim vy col. 2014; Ferreira y
col. 2015). No obstante, la débil unién entre ambos hace que estos compuestos sean
propensos a la rotura. Con objeto de mejorar las propiedades mecanicas de este tipo
de compuestos, se modifica el método de fabricacion consiguiendo las caracteristicas
de tamafio de poro, cristalinidad y orientacién de las fibras que les permite soportar

mayor carga a la compresién (Delabarde 2010; Liu y col. 2013; Lyu vy col. 2013).

Para mejorar la estabilidad del compuesto formado por HA y PLLA y favorecer la
proliferacion celular, en nuestro estudio asociamos al andamio los nanotubos de
carbono (CNT). Se ha demostrado que el afiadir a las matrices poliméricas los
nanotubos de carbono, se consigue favorecer la proliferacion celular de dos maneras:
por una parte aumentando la porosidad del andamio (Venkatesan vy col. 2012;
Venkatesan y col. 2012) y por otra, modulando la actividad de los osteoblastos gracias
a las propiedades de conductividad eléctricas de los CNT (Lavine 1987; Spitalsky 2010)
(Lavine 1987; Spitalsky 2010). Otra ventaja es mejorar las propiedades bioldgica del
compuesto por la disminucién de la toxicidad de los CNT (Meyer 2009; Venkatesan y

col. 2012; Venkatesan vy col. 2012).

La adicion de proteina morfogenética (rhBMP-2; rhBMP-7) o cualquier otro
factor de crecimiento (GDF-5, VEGF, TGF-B3) (Liang vy col. 2010; Lock y Liu 2011;
Hernandez y col. 2012; Jung vy col. 2012; Schofer y col. 2012; Shao y col. 2012; Lee vy

col. 2013; Reyes y col. 2014; Ronca vy col. 2014; Shim vy col. 2014; Yu vy col. 2014;
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Quinlan y col. 2015). mejoran la adhesiéon y proliferacion de las células
mesenquimaticas (Osyczka y col. 2004; Patel y col. 2008; Haidar y col. 2009; Fu y col.

2010).

La actividad de las rhBMP y otros factores de crecimiento en la zona de defecto critico,
dependen de la dosis utilizada y de la capacidad del andamio de liberarlos de forma
controlada mientras acontecen los fendmenos de consolidacién (Chen vy col. 2013;
Shim y col. 2014; Quinlan vy col. 2015). Otros autores como van der Zande (van der
Zande vy col. 2010) no considera que afiadir rhBMP-2 a su compuesto, aporte efecto
significativo sobre la diferenciacidn celular y por el contrario hace referencia a efectos
indeseables por expresién de genes tumorales a los que puede dar lugar. Por este
motivo, a pesar de que el uso de la rhBMP-2 esté probado desde hace afios (Khan vy
Lane 2004), su utilizacidn sigue siendo controvertida (Duan 2008; Valdes vy col. 2009;

Chou y col. 2011; Liu y col. 2013; Wink y col. 2014).

La combinacién de la micro-hidroxiapatita, la matriz de dacido poli-L-lactico y los
nanotubos de carbono de pared simple proporcionan al copolimero que hemos
utilizado las caracteristicas necesarias para que, mientras ocurre la regeneracion ésea,
el andamio se degrade paulatinamente. Es por estos motivos por los cuales lo
consideramos como un material novedoso, con alta capacidad de formacién de hueso,
que puede ser utilizado como alternativa al autoinjerto, en aquellos casos de defectos

oseos de tamafo critico.

En el proyecto inicial, nuestro trabajo se disefid para conocer la evolucion en el tiempo
(8 y 16 semanas) de la efectividad de tres tipos de tratamientos para reparar un

defecto de tamanio critico en radio de conejo. No obstante, debido a un problema en el
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proceso de fabricacion del biomaterial, impidié el suministro del copolimero sin
rhBMP-2 en una fecha muy préxima al inicio de la fase de experimentacion. Ante la
imposibilidad de disponer del biomaterial y la imposibilidad de retrasar la fase de
experimentacién, realizamos una modificacién del disefio experimental prescindiendo,
en el periodo de 16 semanas, del grupo de tratamiento en el que se utilizaba
copolimero sin rhBMP-2. Nuestra decision se fundamentaba en que el copolimero

dopado con rhBMP-2 podria ofrecer mejores resultados.

1. Morfologia del callo a partir de imagenes de TAC

La valoracién de la consolidacion la realizamos, en un primer momento, a partir
de las imdgenes tridimensionales del TAC, que nos permiten realizar un estudio
morfolégico del callo regenerado con cada uno de los tratamientos en cada uno de los
periodos de estudio (8 y 16 semanas). De este modo, hemos apreciado que a las 8
semanas, los defectos éseos tratados con autoinjerto consiguen la consolidaciéon
completa (figura 42). En este mismo periodo, en las piezas tratadas con los
copolimeros con y sin rhBMP-2, la consolidacion del defecto 6seo no es completa
(figuras 43 y 44), como tampoco lo es, en las piezas tratadas con copolimero dopado
con rhBMP-2 a las 16 semanas (figura 45). En ambas fases del estudio (8 y 16 semanas)
las piezas presentan un comportamiento similar, con zonas de hipertrofia 6sea
rodeando al andamio que aun no se ha reabsorbido. No obstante, en las piezas
tratadas con copolimero dopado con rhBMP-2 se puede considerar practicamente

consolidado aunque el andamio persiste aun en la zona. Coincidimos con los autores
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consultados (Burdick 2009; Yanoso-Scholl y col. 2010; Ciapetti y col. 2012; Liao y col.
2012), en que la lenta degradacion del andamio permite que el copolimero actue de

soporte estructural mientras el hueso continua regenerandose.

Nuestros datos también coinciden con el estudio realizado por Oest vy
colaboradores (Oest y col. 2007) que utilizan un compuesto formado por una matriz
polimérica a la que se le aflade rhBMP-2 y factor de crecimiento 3. Dicho compuesto
se aplica en la reparacién de defectos de tamafio critico en fémur de rata. El estudio
del proceso de consolidacidon fue valorado a las 16 semanas, y observan que la

formacién de hueso se produce alrededor de la periferia del andamio.

Jiang y colaboradores (Jiang y col. 2010) hace un estudio comparativo del
proceso de consolidacién de un defecto de tamafio critico (15 mm) en cubito de
conejo, utilizando diferentes tipos de andamios compuestos por acido poli-lactico-co-
glicdlico (PLGA); acido poli lactico-co-glicélico (PLGA) con quitosano; heparina,
quitosano, acido poli lactico-co-glicdlico (PLGA) con y sin rhBMP-2, realizando el
seguimiento a las 6 y 12 semanas con micro-TAC. La mineralizacidon del hueso se
produce ,en todos los casos, en los extremos del andamio y en la superficie adyacente
al radio. Esto se debe a que los extremos del andamio estan en contacto con las células
estromaticas de la médula ésea, y el lado del andamio adyacente al radio esta también
en contacto con el periostio que contiene células osteoprogenitoras. Los mejores
resultados se obtienen con los andamios constituidos por heparina, quitosano, acido
poli lactico-co-glicélico (PLGA) con y sin rhBMP-2. En ellos, ademas de las zonas de
consolidacion comentadas anteriormente, también presentan areas de mineralizaciéon

dentro del andamio. Esto quizas se deba a que las heparinas podrian promover la
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diferenciacién de las células osteoblasticas y ser potenciales portadores de factores de

crecimiento (Jiao y col. 2007).

Harada y colaboradores (Harada vy col. 2014) utilizan andamios de PLGA sobre
los que siembran células madre mesenquimaticas prediferenciadas in vitro en
condrocitos, para tratar defectos de distinto tamafio (5 mm y 15 mm) en fémures de
ratas. Los resultados que observan con micro-TAC a las 4, 8 y 16 semanas, fueron
idénticos entre ambos grupos, a pesar de la diferencia de envergadura de defecto que
existia entre ellos. Tanto el defecto de 5 mm como el de 15 mm a las 4 semanas
presentaban puentes dseos; a las 8 semanas se observaba consolidaciéon con un
andamio practicamente reabsorbido y, finalmente, a las 16 semanas se observaba
hueso cortical externo y hueso trabecular en su interior . El andamio utilizado en este
trabajo contenia células mesenquimaticas que aportan capacidad osteogénica al imitar
la osificacion endocondral que ocurre en el desarrollo embrionario del hueso. Cabe la
posibilidad que los resultados de consolidacién conseguidos por dichos autores son
mejores a los obtenidos con el copolimero utilizado en nuestro trabajo, gracias a la
presencia de las células mesenquimaticas. No obstante, nuestro copolimero que no las
contiene, a las 8 semanas y sin rhBMP-2, por si sélo, consigue formacion de hueso,

aunque la reabsorcién del andamio no haya finalizado todavia.

Existe controversia en la literatura acerca de la utilizacién de las rhBMP-2 en los
compuestos utilizados para la reparacion de defectos éseos de tamafio critico. De este
modo, van der Zande y colaboradores (van der Zande vy col. 2010) no consideran que
afiadir rhBMP-2 a su compuesto (HA+PLLA+SWCNT), aporten efectos significativos

sobre la diferenciacién celular, aunque indican que se acentuan los efectos indeseables
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debidos a la expresion de genes tumorales que se puede producir al afiadirla. En
cambio, Ciapetti y colaboradores (Ciapetti y col. 2012) que han utilizado el mismo
copolimero que el empleado en esta Tesis indican que en la promocién de la

mineralizacion ésea consiguen mejores resultados al afnadir rhRBMP-2.

Nuestros resultados coinciden con lo expuesto por van der Zande y colaboradores (van
der Zande vy col. 2010), ya que los resultados observados en el estudio de TAC, nos
permite asumir que el copolimero utilizado por si solo es capaz de permitir la
regeneracion de defectos dseos de tamafio critico sin necesidad de un aporte adicional

de rhBMP-2.

2. Ensayos mecanicos

El comportamiento biomecdanico del hueso resulta extremadamente complejo debido

a su caracter heterogéneo, anisotropo y viscoeldstico (Guede 2013).

Los trabajos experimentales realizados sobre regeneracidon désea, utilizan distintos
métodos de valoracion como mediciones radiograficas, histomorfometria,
densitometria, medicion de marcadores analiticos, ensayos mecdnicos y
recientemente la microtomografia computerizada (micro-TAC). De todos los métodos,
los ensayos mecdanicos son probablemente el mejor medio para valorar la resistencia
mecanica del tejido regenerado, ya que proporcionan informaciéon objetiva vy

cuantitativa sobre la evolucion del proceso de consolidacion en los defectos dseos.
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La resistencia del nuevo tejido depende de dos variables: la cantidad (masa dsea) y la
calidad dsea (arquitectura tridimensional, mineralizacion y composicién de la matriz).

Nosotros hemos realizado dos tipos de ensayos mecanicos:

- No destructivo de flexion a 4 puntos, utilizado en diversos estudios para
evaluar las caracteristicas de rigidez de huesos largos (Foux y col. 1990; Foux y
col. 1993; Uhthoff 1993; Claes 1995; Chehade vy col. 1997; Foux y col. 1997;
Bramer y col. 1998; Jazrawi y col. 2000; Blokhuis y col. 2001; Park y col. 2012;

Guede 2013).

— Destructivo: de torsiéon. Este tipo de ensayo es un método estandarizado y
empleado por diversos autores (White 1977; Markel y col. 1990; Goodship
1996; Luppen vy col. 2002; Einhorn 2003; Klein y col. 2003; Oest vy col. 2007;

Guede 2013) para calcular los parametros de resistencia, rigidez y tenacidad.

2.1 Ensayos de flexion a 4 puntos

Los pardmetros que mejor pueden expresar el comportamiento de rigidez del hueso
regenerado mediante los ensayos a flexién, son la graficas de Perfil polar de rigidez a
flexion (PPRF). A partir de estas, podemos calcular otros parametros indirectos que
también nos permiten valorar la rigidez del hueso regenerado: indice de rigidez (Sl),
indice de areas (AR) e indice de planitud (FR). De todos ellos el que proporciona mas

informacién es el indice de rigidez (SI) que representa la direccién del plano de carga
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donde se produce una mayor diferencia entre la rigidez del hueso sano y la del hueso

osteotomizado.

La morfologia de las elipses obtenidas de PPRF en nuestro estudio, son diferentes

entre los tres tratamientos y también con respecto a la elipse el hueso sano.

El hueso tratado con autoinjerto presenta, a las 8 semanas (grafica 1), una elipse con
morfologia circunferencial, lo que nos indica que existe una rigidez semejante en todos
los planos analizados. Esta morfologia circunferencial puede estar relacionada con la
formacion de un callo simétrico de hueso inmaduro o fibrilar, donde la orientacion
irregular de las trabéculas hace que el hueso tenga las mismas caracteristicas
mecdnicas en cualquier direccidon (Delgado Martinez 2015). Al compararla con la del
hueso sano, ademads de la diferencia morfoldgica entre las gréaficas (hueso sano con
forma eliptica), encontramos que el hueso tratado con autoinjerto presenta menor
rigidez, en determinados planos, y pensamos que esto se debe a que el callo formado
aun no ha completado totalmente el proceso de consolidacién en aquellos planos en

los que presenta bajos valores de rigidez con respecto al hueso sano.

En cambio a las 16 semanas (grafica 4), este grupo, ha completado el proceso de
consolidacion también desde un punto de vista biomecdanico a flexién, presentando
una elipse superponible al hueso sano, no encontrando diferencias entre ambas

graficas.

Los grupos tratados con copolimero con (gréafica 2) y sin rhBMP-2 (gréfica 3),
presentan, a las 8 semanas, unas graficas de morfologia eliptica similar a la del hueso
sano, pero con menor rigidez, en todos los planos en el caso del coplimero con rhBMP-

2 y sélo en algunos, en el caso del coplimero sin rhBMP.
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A las 16 semanas la gréfica del copolimero dopado con rhBMP-2 (grafica 4) se
aproxima mas a la del hueso sano, aunque continla mostrando una menor rigidez en
casi todos los planos, pero es evidente la mejoria respecto a la grafica inicial de las 8
semanas (grafica 2). La gran dispersidn de datos que presenta este grupo, hace que los
valores de rigidez que tenemos sean menores, debido al efecto individuo-dependiente

que tienen las rhBMPs (Liu y col. 2013; Wink y col. 2014).

Vemos, por tanto, que la tendencia de las elipses con el paso del tiempo, con

independencia del tratamiento utilizado, es acercarse a la del hueso sano.

De la comparacion de las graficas de PPRF, podemos afirmar que el copolimero
utilizado consigue a las 8 semanas unas caracteristicas biomecdnicas en flexién,
similares a las del hueso sano, con una menor rigidez sélo en algunos planos. Por este
motivo creemos que en estas fases tempranas, se puede considerar como un material
prometedor para el tratamiento de defectos de tamafio critico aunque siguen
existiendo diferencias con respecto al comportamiento del autoinjerto que consigue

presentar a las 16 semanas una distribucidn de rigidez idéntica a la del hueso intacto.

Al valorar el indice de area (AR) y el indice de planitud (FR) en nuestros grupos
experimentales a las 8 y 16 semanas, no encontramos diferencias significativas entre
los distintos tratamientos (Tabla 7). En cambio, a las 8 semanas si es posible encontrar
diferencias estadisticamente significativas en el indice de rigidez (SI) entre los grupos
autoinjerto (76,9%) /copolimero con rhBMP-2 (51,2%) y entre los grupos copolimero

con rhBMP-2 (51,2%) /sin rhBMP-2 (80,7%) (Tabla 7). Estas diferencias se mantienen a
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las 16 semanas entre los grupo autoinjerto (92%) /copolimero con rhBMP-2(60%)

(Tabla 8).

En el trabajo de Hernandez-Flores y colaboradores (Hernandez Flores 2011) se
compara mediante un ensayo destructivo a flexion a 3 puntos, el comportamiento
biomecanico de un defecto de tamafio no critico en tibia de ratas, en el momento
diferentes (después de la cirugia y a las 3 semanas de evolucién de la lesién). Estos
autores encuentran diferencias significativas en el AR entre los dos grupos pero en
cambio el Sl de los dos grupos es similar. Pensamos que esto se debe que los defectos
estudiados son muy pequefios (de tamafo no critico). No obstante la diferencia que
existe en el AR entre el defecto recién formado y a las 3 semanas de evolucidn, indica
qgue conforme pasa el tiempo y el hueso se regenera, aumenta la energia maxima que

puede absorber

Park y colaboradores (Park y col. 2012) realizan a las 8 semanas estudios
biomecdnicos de flexidon a 4 puntos en el hueso regenerado, tras tratar un defecto de
tamafio critico en tibia de rata (10 mm) con el andamio constituido por PLGA y células
del estroma del tejido adiposo. El resultado que observan es que el hueso regenerado
presenta un maédulo de elasticidad 4-6 veces menor al calculado para el hueso intacto,

es decir que el hueso regenerado tiene el 21,7% de rigidez respecto al sano.

En cambio en nuestro trabajo, a las 8 semanas, hemos conseguimos, el 80% de
rigidez respecto al hueso sano con el copolimero sin rhBMP-2 y el 50% con el
coplimero con rhBMP-2 (tabla 7). Estos resultados nos permiten decir que la rhBMP-2

(con capacidad osteoinductora) no mejora las caracteristicas de flexién del hueso
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regenerado. Pensamos que la estructura del andamio empleado en nuestro
copolimero ha sido fundamental para proporcionar estabilidad a la zona mientras se
permite el crecimiento de las células osteogenicas a su través, lo que justifica haber
obtenido valores de rigidez mas elevados que el resto de los autores. Por tanto,
podemos considerar a nuestro copolimero sin rhBMP-2, como una opciéon adecuada
para tratar defectos dseos de gran tamano en zonas sometidas a carga, incluso mejor

que los biomateriales propuestos por otros autores.

2.2 Ensayos de torsion

Nuestros resultados de los ensayos de torsidn a las 8 semanas, muestran diferencias
estadisticamente significativas en la variable par torsor mdximo recuperado (PTR) al
comparar los grupos autoinjerto (109,4%) y copolimero con rhBMP-2 (80,54%) y sin
rhBMP-2 (71,01%) (tabla 10). Que el PTR del grupo autoinjerto sea mayor que el
obtenido para los otros dos tratamientos significa, que la regeneracién o&sea
conseguida con el autoinjerto, presenta mayor resistencia a la rotura que los otros dos
grupos. En cambio, no encontramos diferencias en el PTR entre los grupos tratados
con copolimero con y sin rhBMP-2, lo que nos hace pensar que las rhBMP-2 no

influyen en las propiedades mecanicas del hueso.

Oest y colaboradores (Oest y col. 2007) tampoco encuentran diferencias significativas
en los ensayos biomecdanicos a torsidn, para los valores de par torsor maximo (PTR)
entre los distintos tratamientos utilizados (andamio con matriz polimérica/matriz
polimérica, rhBMP-2 y TGF-B3) para tratar en defectos de tamdio critico en fémur de

rata.
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En el trabajo realizado por Yu y colaboradores (Yu y col. 2008) utilizan los ensayos
destructivos a flexién a 3 puntos, para valorar las caracteristicas biomecanicas del
hueso regenerado, en el defectos de tamafo critico (22 mm x 11mm de didmetro) de
craneo de cabras. Dichos defectos habian sido tratados con dos compuestos diferentes
(andamio con PLGA /andamio de PLGA, fosfato tricalcico (TCP) y rhBMP-2). Estos
autores observaron diferencias estadisticamente significativas entre los dos
tratamientos al valorar el PTR, presentando el grupo tratado con PLGA el 82,8%
respecto al hueso sano, y el grupo tratado con el copolimero formado por PLGA,
fosfato tricdlcio (TCP) y rhBMP-2 el 53,6%. Estos valores son similares a los obtenidos

en nuestro estudio.

El hecho de que la adicion de rhBMP-2 al andamio pueda dar lugar a procesos de
reparacion de defectos 6seos de tamafio critico diferentes, segin observamos en las
distintas lineas de investigacion (Oest vy col. 2007; Yu vy col. 2008), puede explicarse
por el efecto individuo-dependiente, dosis dependiente y el modo de liberacién de
estas sustancias por parte del andamio que tienen las proteinas morfogenéticas (Liu y
col. 2013; Wink vy col. 2014), pero parece no tener influencia en las propiedades

biomecanicas del hueso.

Jiang y colaboradores (Jiang vy col. 2010), compararon los resultados biomécanicos de
ensayos destructivos a compresién del hueso regenerado tras aplicar diferentes
tratamientos en defectos de tamafio critico (15 mm) en el cubito de conejos. El
comportamiento biomecanico que presentd el andamio formado solamente por PLGA
fue constante durante todo el estudio (12 semanas), en cambio el resto de andamios

empleados (quitosano+PLGA/ quitosano, PLGA, heparina y quitosano, PLGA, Heparina,
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rhBMP-2) presentaron una disminucidn progresiva de sus caracteristicas biomecdnicas.
Los buenos resultados biomecanicos conseguidos con el andamio de PLGA, pueden
deberse al soporte estructural que proporcionan, permitiendo el transporte de
nutrientes y la realizacion de las funciones habituales de las células dentro del
andamio. A pesar de que el andamio utilizado en nuestro estudio no es idéntico al de
estos autores, creemos, igual que ellos, que la estructura del copolimero desempeiia

una funcidn crucial en el soporte estructural del nuevo hueso regenerado.

Alfotewei y colaboradores (Alfotawei 2014) valoraron a las 12 semanas mediante
ensayos destructivos de flexion a 3 puntos, las propiedades biomecdnicas del hueso
regenerado tras haber generado defectos de tamafio critico (20 mm) en mandibula de
conejos. Dichos defectos fueron tratados con andamios compuestos de fosfato
tricalcico (b-TCP) y células madre mesenquimales. El par torsor maximo recuperado
(PTR) fue del 14,7%, el cual es claramente inferior al del lado contralateral sano de esa
mandibula. En este caso, afiadir células madre al andamio biodegradable de b-TCP no
mejora, las propiedades biomecanico, del hueso regenerado. Si comparamos nuestros
resultados con los de estos autores, encontramos que nuestro copolimero con y sin
rhBPMP-2 presenta en fases tempranas (8 semanas), mejores resultados en el PTR.
Creemos esto es debido a la estructura tridimensional que proporciona nuestro

copolimero, que permite el crecimiento éseo estructurado.

Con relaccion al otro parametro estudiadola tenacidad recuperada (TR), en nuestro
estudio, a las 8 semanas, no encontramos diferencias estadisticamente significativas

en los resultados entre los grupos de estudio. Estos datos indican que la capacidad de
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absorber energia es muy similar en el hueso regenerado con los tres tratamientos
utilizados, aunque el grupo de autoinjerto y copolimero dopado con rhBMP-2
presentan valores ligeramente superiores al hueso sano (110,7% vy 109%
respectivamente). No obstante el grupo de copolimero sin rhBMP-2 presenta valores
aceptables, aunque menores (78,1%) (tabla 10). En cualquier caso, no se han
detectado diferencias estadisticamente significativas, a pesar de la disparidad de los
datos. Pensamos que ello es debido, posiblemente, a la elevada dispersidon que se

observa entre los mismos.

Herndndez-Flores y colaboradores (Hernandez-Flores, Delgado y col. 2011) tampoco
encontraron diferencias en la TR entre los dos grupos de estudio: defecto inmediato
(46,8%) y el defecto con 3 semanas de evolucién (43,9%). A pesar de que los defectos
valorados por estos autores eran de tamafio no critico (1 mm), nosotros
conseguiamos, a las 8 semanas, una tenacidad recuperada (TR) superior, tanto con el
copolimero sin rhBMP-2 (78,1%) como con el copolimero con rhBMP-2 (109%). Esto
indica que aplicar en la zona del defecto, andamios con las caracteristicas apropiadas,

favorece a la regeneracion dsea, aun siendo defectos de gran tamano.

Otra variable que hemos analizado partiendo de los ensayos a torsidn es la rigidez
recuperada (RR). En nuestros resultados a las 8 semanas encontramos diferencias
estadisticamente significativas entre los grupos autoinjerto y copolimero con y sin
rhBMP-2 (tabla 10). A pesar de existir diferencias entre la RR del grupo de autoinjerto
y la del grupo copolimero sin rhBMP-2, los valores que obtenemos con ambos
tratamientos estan muy préximos a los del hueso sano (127% en el grupo autoinjerto y

100% en el copolimero sin rhBMP-2). En cambio, a pesar de que el diagrama de cajas y
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arbotantes (grafica 16) parece mostrar diferencias entre el grupo copolimero con vy sin
rhBMP-2, estas no son estadisticamente significativas, y quizas se deba, a la elevada

dispersion de los datos que presenta el grupo copolimero dopado con rhBMP-2.

Oest y colaboradores (Oest y col. 2007) tampoco encontraron diferencias significativas
para los valores de rigidez recuperada (RR), entre los tratamientos con andamio de
matriz polimérica y los andamios compuestos por la matriz polimérica y factores de
crecimiento (rhBMP-2 y TGF-B3). Los resultados de estos autores no podemos
compararlos con los nuestros, ya que ellos no aportan el valor de rigidez del hueso

sano que nos permitiria calcular los porcentajes de rigidez recuperada.

Duan y colaboradores (Duan 2008) compararon la rigidez recuperada (RR) en ensayos
de flexidn a tres puntos, a las 12 semanas, tras utilizar diferentes tratamientos en
defectos de tamafio critico (15 mm) en fémur de conejo. Los resultados que
obtuvieron con un andamio constituido por PLGA asociado a un derivado rhBMP-2
(oligopéptido P24) fue del 87,42% , mientras con el andamio sélo constituido por PLGA

del 26,89%.

De los resultados de los trabajos de Oest y Duan, podemos apreciar los diferentes
comportamientos que presentan los andamios que asocian rhBMP-2. Mientras que en
el estudio de Oest no encuentran mejoria al afiadir rhBMP-2 al andamio, en el trabajo
de Duan ocurre al contrario, consiguen mejorar la RR del hueso regenerado. (Oest y

col. 2007; Duan 2008)

En nuestro estudio, al valorar las variables de torsién a las 8 semanas, sélo el grupo
tratado con autoinjerto es el que consigue valores similares al hueso sano en los tres

parametros: PTR, TRy RR (tabla 10). Esto indica que el patrén oro para la regeneracion

180



V. Discusion

de los defectos éseos sigue siendo el autoinjerto. No obstante en la practica clinica nos
encontramos con defectos de gran tamafio que no son facilmente tratables de esta
forma. Esto hace que tengamos que buscar alternativas con los biomateriales para
regenerar hueso equiparable al sano. Por ello es importante tener en cuenta las
influencia que tiene el copolimero en las propiedades del hueso regenerado, aunque
hemos apreciado un efecto diferente en cada uno de los grupos. Asi en el hueso
tratado con copolimero dopado en rhBMP-2 sélo es comparable la tenacidad o
capacidad de absorber energia, mientras que en el grupo tratado con copolimero sin

rhBMP-2 lo es para la rigidez recuperada.

En cambio, a las 16 semanas, no encontramos diferencias estadisticamente
significativas en las variables de torsion: PTR, TR y RR entre los grupos autoinjerto y
copolimero con rhBMP-2 (tabla 11). Ademas, el copolimero dopado con rhBMP-2,
tiene valores similares al hueso sano en todas las variables, excepto en la tenacidad

que consigue el 79% respecto al hueso sano.

3. TAC y densitometria

De las imagenes tridimensionales que obtenemos del TAC y su procesamiento
posterior, analizamos la zona del callo regenerado en su totalidad y calculamos el
volumen y la densidad para cada uno de los tratamientos y los periodos de tiempo

estudiados.
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En nuestro estudio, no encontramos diferencias estadisticamente significativas en el
PV entre los diferentes tratamientos utilizados para la regeneracion del defecto (tabla

16) ni entre los periodos de tiempo estudiados.

A las 8 semanas, el volumen del callo regenerado (PV) con los tres tratamientos es
superior al del hueso sano (tabla 14). Posiblemente este hecho se debe a la hipertrofia
del callo durante la fase de regeneracion, que conlleva a un aumento del volumen en

esa zona (figura 44).

Los resultados densitométricos que obtiene Oest y colaboradores (Oest y col. 2007) a
las 4 y 16 semanas, indican un aumento significativo en el volumen dseo para los
huesos tratados con el andamio formado por matriz polimérica, rhBMP-2 y factor de
crecimiento B (TGF-B3). Ademas esos valores, aumentan de forma significativa con el
paso del tiempo (a las 16 semanas). Estos autores también indican como la adicién de
factores de crecimiento al andamio, se traduce en un aumento en el volumen éseo, en
comparacion a los andamios que no los llevan. Quizas los buenos resultados
conseguidos con el andamio (matriz polimérica, proteina morfogenética tipo 2 y factor
de crecimiento B) se deban al efectcérgito de las rhBMP -2 con el factor de
crecimiento (TGF-B3). Nos encontramos con la dificultad de comparar nuestros
resultados con los obtenidos por Oest debido a que estos no proporcionan el valor de
volumen 6seo del hueso intacto, que nos permita determinar el porcentaje de

volumen (PV) (Oest y col. 2007).

Jiang y colaboradores (Jiang y col. 2010), las 6 y 12 semanas, tampoco encuentran
diferencias estadisticamente significativas en el porcentaje de volumen recuperado

respecto al lado sano (PV), entre los distintos tratamientos utilizados (PLGA /
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quitosano y PLGA / Heparina, quitosano, PLGA / Heparina, quitosano, PLGA, rhBMP-2)

para la reparacion de defecto criticos (15 mm) en el cubito de conejo.

Cao y Kuboyama (Cao 2010), a los 14 dias, tampoco encontraron diferencias
estadisticamente significativas en los parametros densitométricos entre los diferentes
tratamientos utilizados (hidroxiapatita (HA) / PGA+fosfato tricalcicoB( -TCP) en
proporcion 1:1 / PGA43-TCP en proporcidn 1:3) para tratar defectos de tamafio critico
(3 mm) en céndilo femoral de rata. Los valores del PV fueron inferiores al 20% respecto
al lado sano en todos los tratamientos valorados. En cambio, a los 90 dias, observaron
como el PV era mayor en los huesos tratados con PGA y fosfato tricalcidd ( -TCP) en
proporcién 1:3, siendo el porcentaje de volumen formado del 98% respecto al hueso
sano. Al compararlo con nuestros resultados podemos destacar como nosotros con
menos tiempo de evolucidn (8 semanas) conseguimos mejores resultados del PV tanto

con el copolimero dopado con rhBMP-2 (137,4%) como sin dopar (131,2%).

Park y colaboradores (Park y col. 2012) a las 8 semanas, analizaron los resultados
densitométricos del andamio formado por PLGA y células del estroma del tejido
adiposo . Estos obtuvieron resultados del PV significativamente mayores al del hueso
sano, con un valor de 340%. Aunque los resultados obtenidos en nuestro trabajo son
muy buenos en relaccidn al PV para el copolimero con y sin rhBMP-2 (137,4% y 131,2%
respectivamente) los resultados de estos autores fueron superiores a los nuestros .
Quizas la razon de conseguir unos valores de PV tan elevados y superiores al hueso
sano, se deba a la capacidad osteogénica de las células del estroma del tejido adiposo

utilizado en los andamios por estos autores.
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De los resultados publicados por Park y colaboradores (Park y col. 2012), es destacable
como a pesar de que el PV del andamio fue 3,4 veces superior al del hueso sano, sus
propiedades biomecdnicas, en cambio, fueron inferiores a este. Pensamos que esto
pudiera ser debido al tipo de hueso formado por el andamio, de tipo trabecular, y por
tanto en comparacién con el hueso cortical sano, con una evidente menor rigidez

(Caeiro 2013).

En nuestros resultados del pardmetro densidad recuperada (PD) a las 8 semanas, no
encontramos diferencias estadisticamente significativas entre los grupos autoinjerto y

los tratados con copolimero (con y sin rhBMP.2) (tabla 14).

En cambio, a las 16 semanas, encontramos diferencias estadisticamente significativas
en el PD entre los tratamiento autoinjerto y copolimero con rhBMP-2, siendo mayor la
densidad désea en los huesos tratados con copolimero dopado con rhBMP-2 (tabla 15).
Esto puede deberse a que el hueso formado con el estimulo de las proteinas
morfogenéticas presenta mayor depdsito de calcio y por esto se mejora las

caracteristicas de densidad del hueso regenerado (Wink y col. 2014).

Los resultados obtenidos por Cao y Kuboyama (Cao 2010) encuentran diferencias
estadisticamente significativas, a las 14 y 90 dias, entre los diferentes tratamientos
utilizados, presentando siempre la mayor densidad, el grupo tratado con PGA asociado
a fosfato tricdlcico B -TCP) en proporcion 1:3 y los peores resultados en el grupo
tratado con andamio de HA. En cambio, en nuestro estudio, no encontramos
diferencias significativas entre los tratamientos, en los periodo de 8 y 16 semanas

(tabla 16).
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Si bien el autoinjerto debe seguir considerandose desde una perspectiva mecanica y
densitométrica como la mejor opcidn en el tratamiento de defectos dseos de tamanfio
critico, un biomaterial como el analizado en la presente Tesis Doctoral constituye una

adecuada alternativa terapéutica.

Pensamos que seria interesante profundizar en el estudio para valorar el copolimero
sin rhBMP-2 a las 16 semanas. De esta forma podriamos determinar el
comportamiento de éste en fases mas avanzadas de la consolidacidn y valorar si los
resultados del callo regenerado, son tan prometedores como los conseguidos a las 8

semanas.

Por otra parte, puesto que afadir a nuestro copolimero las rhBMP-2 no ha
proporcionado una clara ventaja al andamio respecto a no llevarlo, también se podria
valorar realizar el estudio del efecto que tendria sobre la consolidacion, el asociar al
copolimero las células madre derivadas del tejido adiposo. De esta forma le aportaria
la capacidad osteogénica a un andamio, que se ha demostrado que porporciona una

buena estructura de soporte sobre la que puede regenerarse hueso.
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1. La propiedades biomecdnicas del hueso regenerado a partir del copolimero
dopado como sin dopar con rhBMP-2, son comparables a las del hueso sano

contralateral.

2. Las caracteristicas densitométricas del hueso regenerado por el copolimero,
tanto dopado como sin dopar con rhBMP-2, son semejantes en el estadio precoz

del estudio, al hueso sano contralateral.

3. El copolimero “per se” regenera hueso siendo capaz de reparar defectos dseos

de tamafio critico.

4. El autoinjerto sigue considerandose mecdanica y densitométricamente como la
mejor opcion de tratamiento en defectos éseos de tamafio critico. No obstante,

nuestro biomaterial analizado constituye una adecuada alternativa terapéutica
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