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RESUMEN

TITULO: ESTUDIO ELECTROQUIMICO DE LA ELECTROACTIVACION DE OSTEOBLASTOS
INMOVILIZADOS EN COMPUESTOS POLIMERICOS SEMICONDUCTORES DE PLA-PLG-
BIOCERAMICO.*

AUTOR: HUGO ARMANDO ESTUPINAN DURAN **

PALABRAS CLAVES: Biomateriales, electroactivacion, electroquimica, bioactividad, polimeros
biodegradables, bioceramicos.

DESCRIPCION:

Este trabajo presenta los resultados del estudio del fenédmeno de la electroactivacion del sistema
de células de acido polilactico (PLA) y el acido poliglicdlico (PLG), con la adicion de elementos
bioactivos de quitosano (q), biocerdmico (bc) y zinc. El objetivo principal fue explicar el aumento de
la adhesion de las células como resultado del cambio en la hidrofilicidad de la matriz de
regeneracion celular y la variacion en el intercambio ionico celular, inducido por la aplicacion de un
sobre potencial eléctrico y la adicién de elementos bioactivos a los polimeros.

De acuerdo con la respuesta electroquimica, bajas concentraciones de quitosano con PLA y
polimeros de PLG, promovieron la funcionalizacion superficial, con un aumento de la adhesién
celular. Las células tienen un espacio intracelular entre las paredes de la membrana bilipidica a
través del cual los vasos vasculares permiten el intercambio de iones. Previas investigaciones han
demostrado que las células responden a estimulos eléctricos de corta duracion, provocando
cambios fisicos y quimicos que aumentan la conductividad idnica, la capacidad de asociarse con
otras células y la capacidad de formar enlaces dipolo-dipolo con superficies cargadas de polaridad
opuesta. Se sabe que la polaridad de las membranas celulares es claramente negativa, con su
mayor afinidad hacia los materiales de carga positiva.

En forma consistente con la propiedad eléctrica de las células, el tejido 6seo tiene propiedades
piezoeléctricas, de manera que las células 6seas responden eléctricamente a las perturbaciones
mecanicas, 0 bien, con respuestas mecanica a partir de la estimulacién eléctrica. Cuando una
diferencia de potencial entre las células éseas y material de apoyo PLG PLA se genera, este
sistema puede ser activado mediante la aplicacién de un sobrepotencial de electrodo para inducir
cambios a nivel vascular-dendritico-celular, lo que aumenta la posibilidad de intercambio iénico.

* Tesis Doctoral
** Facultad de ingenierias fisicoquimicas. Escuela de Ingenieria Quimica. Director del proyecto:
Dario Yesid Pefia Ballesteros. Codirector del proyecto: Dionisio Antonio Laverde Catafio.
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SUMMARY

TITLE: ELECTROCHEMICAL STUDY OF ELECTROACTIVATION OF INMOBILIZED
OSTEOBLAST IN SEMICONDUCTORS POLYMERIC COMPOUNDS OF PLA-PLG-
BIOCERAMIC.*

AUTHOR: HUGO ARMANDO ESTUPINAN DURAN **

KEYWORDS: Biomaterials, electroactivation, electrochemical, bioactivity, biodegradable polymers,
bioceramic.

DESCRIPTION:

This work presents results of the study of the phenomenon of electroactivation of system cell-
polylactic acid (PLA) and polyglycolic acid (PLG) with additions of bioactive elements of chitosan
(q), bioceramic (bc) and zinc. The main purpose was to explain the increase in the adhesion of cells
as a result of the change in the hydrophilicity of the matrix cell regeneration and the variation in
intracellular ion exchange, induced by the application of electric overpotential and bioactive
elements additions to the polymers.

According to the electrochemical response, low concentrations of chitosan with PLA and PLG
polymers, promoted the surface functionalitation by increasing the cell adhesion. The cells have an
intracellular space between walls of bilipid membrane through which vascular vessels are located
that allow ion exchange. Previous research has shown that cells respond to electrical stimuli of
short duration, causing physical and chemical changes that increase the ionic conductivity, the
ability to associate with other cells and the ability to form dipole-dipole bonds with charged surfaces
of opposite polarity. It is known that the polarity of cell membranes is clearly negative, with its higher
affinity toward positively charged materials.

Consistent with the electrical property of cells, bone tissue has piezoelectric properties, so that bone
cells respond electrically to mechanical disturbances, or alternatively, mechanical responses from
electrical stimulation. When a potential difference between bone cells and supporting material PLG
PLA is generated, this system can be activated by applying electrode overpotential induce changes
at the level and vascular dendritic cells and result in different transmembrane ion concentration,
increasing the possibility of exchange.

* Doctoral Thesis
** Faculty of Engineering Physicochemical. School of Chemical Engineering. Project Director: Dario
Yesid Pefia Ballesteros. Project Co-director: Dionisio Antonio Laverde Catafio.
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INTRODUCCION

En esta tesis doctoral, se ha estudiado el fenbmeno de electroactivacién del
sistema célula - matriz extracelular (MEC) — armazén de regeneracion celular de
acido polilactico (PLA) y acido poliglicélico (PLG) con adiciones de elementos
bioactivos de quitosano (qo), bioceramico (bc) y zinc, con el propdésito de entender
las variaciones en el intercambio i6nico intracelular y en la adhesién celular y de
proteinas, como consecuencia de la aplicacion de un sobrepotencial eléctrico y por

las adiciones de los elementos bioactivos al armazdn.

Para aumentar el efecto electrdico del armazén de PLA-PLG-qo-bc, se ha
propuesto un método para transformar este material en un polielectrolito
biodegradable catédico, adicionando zinc en exceso. Esta modificacion permitio la
funcionalizacion superficial del armazén, aumentando la adhesion celular. Las
células tienen un espacio intracelular entre paredes de membrana bilipidica a
través de la cual se localizan vasos vasculares que permiten el intercambio ionico.
Previas investigaciones han mostrado que las células responden a estimulos
eléctricos de corta duracién, generando cambios fisicos y quimicos que aumentan
la conductividad i6nica, la capacidad de asociarse con otras células y la capacidad
de formar enlaces dipolo-dipolo con superficies cargadas de polaridad opuesta. Es
sabido que la polaridad de las membranas celulares es netamente negativa,
siendo su mayor afinidad hacia materiales con carga positiva. En coherencia con
la propiedad eléctrica de las células, el tejido déseo presenta propiedades

piezoeléctricas, por lo que las células dseas responden eléctricamente a
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perturbaciones mecanicas, 0 a respuestas mecanicas a partir de estimulos
eléctricos. Cuando se genero6 una diferencia de potencial entre las células 6seas y
el armazén catddico, fue posible activar este sistema, afectando la hidrofilicidad
del armazén e induciendo transformaciones celulares a nivel dendritico y vascular
lo que genero diferencias de concentracion de iones transmembrana, aumentando

su posibilidad de intercambio.

Las transformaciones celulares inducidas se refieren a la afectaciéon en las
reacciones de hidroxilacion y fosforilacion de la membrana celular e incremento en
el intercambio de iones di-calcio hacia el interior de la célula. Paralelamente, la
reabsorcion de calcio del bc interviene en el intercambio de iones a través de la
transmembrana celular y hacia el fluido fisioldgico, favoreciendo el crecimiento de

tejido Oseo.

Las variaciones en el intercambio iénico intracelular, asi como en la adhesion
celular y de proteinas, se ha podido estudiar mediante modelos de circuitos
eléctricos equivalentes a estos procesos. Estos modelos basados en conceptos de
resistencia y capacitancia de doble capa eléctrica, permitieronn parametrizar y
analizar la informacién electroquimica de cada interfase de intercambio para
comprender los cambios fisicoquimicos en los armazones catddicos afectados por
la aplicacion de un potencial eléctrico. La informacién que se obtuvo de este
estudio se relacion6 con la conformacion y adsorcion sobre la superficie de
compuestos organicos e inorganicos, con procesos de transporte de masa y de

carga a través de las interfaces de capas de proteinas y células ensambladas y
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autoensambladas sobre la superficie y con la variacion estructural del armazén

propuesto.

Como aporte importante de esta tesis, la dificultad del analisis de los procesos
electroquimicos que suceden en tiempos cortos de relajacion en las interfases del
sistema conformado por el armazén catddico, las células y el medio fisiolégico, es
solucionada por la obtencion y andlisis de modelos que permiten explicar los
cambios fisicoquimicos generados por la evolucion de los procesos de adhesiéon

sobre el armazdn.

En el primer capitulo se muestra la sintesis y caracterizacion del armazon,
haciendo énfasis en los resultados de los ensayos de degradacion en fluido
fisiologico simulado. El efecto de las adiciones de zinc al armazon, es evaluado
por las técnicas electroquimicas de Espectroscopia de Impedancia y Mott
Schottky. Los resultados mostraron evidentes variaciones en la estabilidad

estructural y caracteristicas de semiconductividad extrinseca en el armazon.

En el segundo capitulo, son presentados los resultados y analisis relacionados con
el efecto de la aplicacién de un sobrepotencial eléctrico sobre el armazon catédico
propuesto, para favorecer la adsorcion de proteinas. En una primera parte de este
capitulo, se evalué electroquimicamente la hidrofilicidad de la superficie del
armazon en contacto con una solucion fisiolégica simulada, variando la
concentracion de quitosano. Luego se realizaron ensayos electroquimicos y

analisis sobre la adsorcidén de fosfatos de calcio sobre la superficie del armazén
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bajo la aplicacion de un sobrepotencial eléctrico, variando las concentraciones de
hidroxiapatita en el armazén. Se emple6 un método combinado de parametros
electroquimicos y de ajuste a la isoterma de Langmuir para obtener una
cuantificacion energética del proceso de adsorcién. Luego, el mismo método fue
empleado para analizar el fendbmeno de adsorcion de proteinas de amilasa,
albumina y colageno sobre el armazén catédico con adiciones de bc y qo,

incluyendo ensayos con microbalanza de cristal de cuarzo.

En el tercer capitulo de esta tesis, se han discutido las propiedades eléctricas del
sistema heterogéneo células-armazén catodico-medio fisiologico, las cuales fueron
evaluadas mediante la técnica de espectroscopia de Impedancia Electroquimica
EIE, cuyos espectros fueron ajustados a modelos de circuitos equivalentes
propuestos con la ayuda del software ZVIEW, los cuales fueron analizados. Con la
técnica de microbalanza de cristal de cuarzo fueron medidos los cambios de masa
del proceso de adhesion celular sobre la superficie del armazén para corroborar
los resultados electroquimicos. Las técnicas de microscopia 6ptica, SEM y AFM

fueron empleadas para evaluar también la adhesion celular.
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1. ESTADO DEL CONOCIMIENTO

El avance tecnolégico de los biomateriales se ha basado en alcanzar la méas baja
tolerancia del cuerpo humano para aceptar objetos o sustancias que le son
extrafias. La principal caracteristica de estos materiales es su naturaleza u origen
diferente a la materia constituyente del cuerpo humano. La compatibilidad entre
materiales, se mide por la capacidad de aceptacién e integracién de sustancias
diferentes, unas con otras, donde se presente un minimo nivel de reaccién de

rechazo [1-4].

Una de las mayores aplicaciones de los biomateriales ha sido en la traumatologia
0sea, donde el enfoque de desarrollo actual es en la regeneracion de tejido y la
posibilidad de generar crecimiento a nivel in vitro de partes éseas complejas, que
con el tiempo y la necesidad, puedan ser reemplazadas en un paciente que lo
requiera. En la traumatologia 0sea las protesis de naturaleza metalica, polimérica
0 ceramica, han alcanzado un grado de desarrollo de bioacompatibilidad limitado,
reflejado esto, en inconvenientes de motricidad en los pacientes. Se ha reportado
gue el principal problema con estos materiales, ha sido que sus propiedades de
densidad y modulo de rigidez no son similares a las del hueso, lo que ha
ocasionado deficiencias en la adhesion del implante con la parte traumatica y
reacciones de rechazo del complejo sistema fisioldgico del cuerpo humano, siendo
estas principalmente: necrosis 0sea, infecciones y encapsulamiento de particulas
extrafias (ostedlisis) [5-8]. Otros tipos de protesis han sido fabricadas con

materiales compuestos, combinando las propiedades de un metal con un
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ceramico, de un polimero con un ceramico y de un polimero con un metal, sin
embargo, también se han presentado reportes médicos negativos por aflojamiento
y rechazo de los respectivos dispositivos, tanto por problemas mecanicos,
rozamiento y desgaste, como por incompatibilidad de las superficies con el medio
biolégico. De acuerdo a estos antecedentes, se han encausado las
investigaciones sobre biomateriales hacia la obtencion de una mayor
biocompatibilidad funcional sobre la base de las reacciones en la interfase de

contacto, entre el biomaterial y el tejido 6seo [9-12].

La creciente demanda mundial de sustituciones éseas, ha llevado a desarrollar
nuevas tecnologias de regeneracion e implantacion para mejorar la calidad de vida
de los pacientes con problemas traumatolégicos de reemplazos, fracturas y
enfermedades degenerativas de cadera y rodilla. Como contraparte a esta
demanda, el aumento progresivo en la sobrecarga hospitalaria por requerimientos
de prétesis de cadera, se espera que sea el doble en menos de 5 afios y de

prétesis de rodilla, se espera un incremento de un 600% en 10 afios.

1.1 Breve resefia de los biomateriales para reparacion 6sea

La traumatologia 6sea inicio sus primeros avances hace mas de 2.500 afios desde
la época de los egipcios, quienes desarrollaron sofisticados implantes con fines de
distincién social. Sin embargo su verdadero progreso se da en el siglo XX como

respuesta a la carencia de tratamientos de fracturas y enfermedades del hueso
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gue eran consideradas irrecuperables y se solucionaban con la amputacién de la
zona afectada. Con el desarrollo de nuevas técnicas de medicion y el avance,
tanto de la medicina, los materiales y de la ciencia bioldgica, no fue sino hasta
1915 que se implementaron técnicas de implantacion con injertos de hueso
provenientes del mismo cuerpo humano (autoinjertos) y provenientes de otro
individuo; sin embargo, se presentaron inconvenientes por la disponibilidad y
tamano indicado del hueso a reparar y por la inmunogenicidad y riesgo de
transmision de enfermedades. En 1950 se introdujo el concepto y la técnica de
osteogénesis por distraccion, la cual es usada hoy en dia para corregir defectos
congeénitos craneofaciales, funcionando como una deformacion provocada del
tejido 6seo. En los afios 70 se empez6 a usar injertos vascularizados de hueso
natural, cuyo inconveniente principal ha sido la descompensacion del

funcionamiento fisiolégico normal del cuerpo humano [13-15].

Desde los afios 90 aparecieron los primeros intentos de desarrollar la ingenieria
de tejidos, con el propésito de crear nuevas estructuras de similitud bioldgica al
hueso a nivel in vitro, bajo tres principios basicos que combinados
adecuadamente, permiten solucionar problemas muy especificos de la
traumatologia 6sea, siendo estos: el aislamiento y cultivo de células, el uso de
sustancias biolégicamente activas o osteoinductoras de crecimiento de tejidos y la
ubicacion de células en matrices adecuadas o0 armazones de naturaleza

polimérica que induzca la osteoconduccion o crecimiento tridimensional de tejido.
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En los aflos 2.000 y actual, se han desarrollado nuevas combinaciones de
materiales para la conformacion de matrices de crecimiento celular, que con el
avance en la obtencién de lineas celulares especializadas en la produccion de
matriz extracelular y proliferacion celular, han permitido perfeccionar métodos de

regeneracion con base en conceptos de osteogénesis.

1.2 Matrices de regeneracion de tejidos 6seos

Una de las definiciones clasicas de la ingenieria de tejidos fue postulada por
Langer y Vacant en 1993 como: "un campo interdisciplinario que aplica los
principios de la ingenieria y ciencias de la vida hacia el desarrollo de sustitutos

biol6gicos que restauren, mantengan o mejoren la funcién de los tejidos” [16,17].

Como principio basico de la regeneraciéon de tejidos se tiene, que la proliferacién
de las células en los armazones, puede resultar en la produccién de sustitutos
funcionales bioldgicos, Utiles para restaurar tejidos, tanto 6seos, como de otro tipo
de 6rganos del cuerpo humano. A la luz de la posibilidad de estos desarrollos, se
ha pretendido resolver, aparte de la funcionalidad biolégica, problemas de
resistencia a soportar cargas mecanicas Yy adecuadas velocidades de
degradacion. Sin embargo, ha sido necesario desarrollar otras propiedades de
caracter netamente superficial para asegurar el éxito de las matrices de
crecimiento celular, tales como: guiar la adhesion celular, sefializacién biolégica de

células especificas y la capacidad de proveer o entregar factores de crecimiento y
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diferenciaciéon por el tiempo suficiente para alcanzar la proliferaciéon celular [19-
22]. La formacion de tejidos a partir de la unién de las células a estos materiales,
requiere de una serie de reacciones interfaciales con ciertos procesos bioldgicos
involucrados segun la siguiente secuencia:

1. Adsorcion de proteinas y demas constituyentes bioldgicos

2. Accion de los macrofagos

3. Adhesion de las células

4. Diferenciacion de las células

5. Formacion de la matriz extracelular MEC

6. Mineralizacién de la matriz

1.2.1 Descripcion del tejido 6seo

El hueso puede describirse como un composite constituido por una matriz de
apatita reforzada por fibras de colageno, configurada para proporcionar la
resistencia necesaria para sostener el resto del organismo. En semejanza a esta
configuracion de composite, las matrices de regeneracion 0sea son estructuras
compatibles biolégicamente, con una resistencia mecanica similar a la del hueso,
necesario para acoplarse con éxito al tejido que se pretende reparar o sustituir. En
este orden de ideas, las funciones biolégicas 6seas parten del funcionamiento de
las células. Estas consisten de un compartimiento de membrana lipida pequefia
ocupada por un concentrado quimico de solucién acuosa. 70% del peso de la

célula es agua; las proteinas, los acidos nucleicos y los polisacaridos contribuyen
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con un 26% del peso; el resto son iones organicos, azucares, aminoacidos,

nucleotidos, acidos grasos y otras moléculas pequefas.

El tejido 6seo conformado por el hueso cortical y el hueso trabecular, se compone
de tejido conectivo especializado, constituido por células, colageno y una fase
mineral compuesta de hidroxiapatita, ademas de liquido de la matriz intracelular.
Las células que componen el tejido 6seo son: células osteoprogenitoras
precursoras de los osteoblastos que se ubican en los canales del hueso, del
endosito y del periostio. Las células de osteoblastos con nicleo Unico que se
mantienen en la superficie ésea, cuando son estimuladas, forman matriz 0sea

organica, mineralizando también esa matriz.

Los osteoblastos una vez activados pueden, o mantenerse en la superficie 6sea
con una morfologia aplanada o pueden rodearse de matriz 6sea y convertirse en
osteocitos. Las células de osteocitos son las mas abundantes en el hueso (90%),
cuya funcion es promover el contacto entre los osteoblastos y los demas tejidos y
facilitar el intercambio de minerales entre el hueso y la sangre. Los osteoclastos

son células que suministran energia para los procesos de reabsorcion 6sea.

1.2.2 Bioceramicos en matrices de regeneracion celular
Los bioceramicos bioinertes, bioactivos o bioreabsorbibles, son materiales
similares a la fase inorganica del hueso y permiten una funcién fisiologica

especifica. Su uso en la construccion de matrices de regeneracion celular,
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(armazones) ha sido limitado por su fragilidad y su baja resistencia mecanica. La
hidroxiapatita, que esta presente en el esmalte, la dentina y principalmente en los
huesos (Caio(PO4)s(OH),=HA, Ca/P: 1,67), corresponde al mayor componente de
la matriz 6sea mineralizada, seguido por otros tipos de fosfato de calcio, como el
fosfato tricélcico (Caz(PO,4).=TCP, Ca/P: 1,5). Estos materiales por ser ceramicos
bioactivos y bioreabsorbibles respectivamente, se unen directamente al hueso sin
formar tejido conectivo o se disuelven gradualmente para ser reemplazados por el
hueso natural. También presentan caracter idnico y su disolucién es parcial o total
en medios acuosos neutros (7,4 es el pH fisiol6gico natural) o ligeramente acidos,
ambiente Gltimo, que puede ser generado en los bordes de los osteoblastos. Los
productos de su disolucion pueden ser aprovechados en el intercambio iGnico por
los osteoblastos a través de la membrana bilipidica para la conformacion de la
matriz extracelular. Por otra parte, los iones calcio se disuelven desde la superficie
del bioceramico, incrementando la actividad i6nica del apatito en el fluido
fisiol6gico extracelular, mientras que la superficie hidroxilada, proporciona sitios
favorables para la nucleacién de la hidroxiapatita carbonatada, cuyo crecimiento
espontaneo consume iones calcio y fosforo del fluido extracelular.

Es posible obtener hidroxiapatita sintética y fosfato tricalcico por métodos de
precipitacion acuosa, por hidrdlisis, por reacciones hidrotermicas y por procesos

sol-gel [19-22].

1.2.3. Materiales poliméricos en matrices de regeneracion celular

1.2.3.1 Biopolimeros naturales
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El cuerpo humano estd constituido por agua, electrolitos, lipidos y sustancias
proteinicas de naturaleza polimérica. El polimero natural mas comun en el sistema
fisiol6gico es el colageno, el cual es un polisacéarido producido por las células en la
MEC y cumple funciones de soporte estructural para la micronucleacion de los
cristales de apatito, los cuales crecen orientados por las fibras de colageno. El
colageno por si solo es capaz de estimular la formacién de hueso, habiéndose
usado satisfactoriamente con hueso liofilizado para rellenar defectos 6seos. El
colageno tipo | contribuye en la conformacién del hueso en un 90%, el resto lo
constituyen proteoglicanos, otras proteinas y otros tipos de colageno. La formacién
de hueso esta regulada por los osteoblastos en dos etapas, la formacion de la
matriz extracelular y la mineralizacion en los espacios entre las fibras de colageno.
La MEC es principalmente colageno tipo | organizada en una estructura de

nanocomposite [23-25].

Otras proteinas no coldgenas, importantes en la formacion de hueso por los
osteoblastos durante las etapas de mineralizacion, son la osteocalcina (también
conocida como proteina Gla 6sea), cuya distribucion esta restringida a los tejidos
calcificados. La sialoproteina del hueso es una glicoproteina fosforilada que tiene
una alta capacidad de fijar calcio. La Sialoproteina | (también conocida como la
osteopontina) se encuentra tipicamente en el frente de mineralizaciéon y sitios de
calcificacion ectopica. La osteonectina es otra glicoproteina que tiene una gran
afinidad por el calcio y el colageno tipo I, su funcién principal esta en la orientaciéon

y el crecimiento de cristales de minerales [26].
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Las proteinas son polimeros de aminoacidos unidos con ligandos entre sus
mondmeros por un enlace peptidico entre el grupo carboxilico de un aminoéacido y
el grupo amino del préximo mondmero. Algunas proteinas poseen carga eléctrica,
la cual esta influenciada por el pH del medio. Las funciones de la proteina son:
responsabilizarse de la estabilidad mecéanica de 6rganos vy tejidos, transportar
moléculas de oxigeno y diéxido de carbono y encargarse de regular el sistema
inmunoldgico. También algunas proteinas en forma de polielectrolitos, regulan y
controlan el sefialamiento bioquimico. Los polielectrolitos son moléculas de
cadena larga que tienen muchos sitios ionizables y son dispuestos en una
conformacioén lineal ya sea abierta o conformacion plegada terciaria. Naturalmente,
los polielectrolitos se encuentran en proteinas de hueso no colagenosas, como la
osteocalcina, osteonectina y sialoproteina del hueso. Tanto los grupos acidos y
basicos en estas proteinas cumplen funciones de unién entre las proteinas a la

hidroxiapatita.

1.2.3.2 Biopolimeros no naturales

Como biomateriales poliméricos no naturales, se han empleado polimeros
bioestables y biodegradables con caracteristicas quimicas y fisicas que interesan
en biomedicina, en los cuales, sus propiedades estructurales y morfoldgicas
superficiales son responsables de los fendmenos de interfase biomaterial-tejido.
Como biomateriales para regeneraciéon celular, es posible obtener polielectrolitos
sintéticos en estructuras poliméricas de poli L-aspartico, acido poli L-glutamico,

poliestireno sulfonato y otros. Otras investigaciones han evaluado los efectos de la
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adicion de hidroxiapatita HAP en diferentes concentraciones a una matriz
polimérica de acido polilactico (PLA) sobre, las propiedades mecanicas, la
velocidad de degradaciéon y la biocompatibilidad. Se ha demostrado que la
presencia de HAP en el PLA, determina un aumento en la proliferacion celular

[18].

- biopolimero de quitosano en matrices de crecimiento celular 6seo

El quitosano es un polisacéarido catidnico lineal compuesto por unidades de D-
glucosamina y N-Acetyl-D-glucosamina que se obtiene mediante desacetilacion
extensiva de la quitina. La quitina es un homopolimero presente en los
exoesqueletos de crustaceos, moluscos, en las cuticulas de los insectos y en las
paredes celulares de muchos tipos de hongos. La quitina y el quitosano son
considerados polimeros biocompatibles de caracter polielectrolito-catiénico. Estos
son se biodegradados en el cuerpo humano en productos no-toxicos, debido a su
susceptibilidad a la hidrélisis enzimatica de la lisozima y la lipaza. Estas enzimas
estan presentes en la saliva, los jugos gastricos y jugos pancreaticos. Sus
productos de degradacion son metabolitos naturales oligosacaridos o
monosacaridos, que pueden ser incorporados a las rutas metabdlicas. Se han
realizado pruebas clinicas de implantacién con quitosano en el cuerpo humano sin
reportar reacciones inflamatorias o alérgicas luego de la implantacién, inyeccién,
aplicacion tépica o ingestion [37]. La glucosamina del quitosano esta presente en

diferentes glicosaminoglicanos, de naturaleza heteropolisacarida y aniénica de las
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matrices extracelulares de los tejidos humanos. Esta propiedad es aprovechada
por el quitosano en su configuracién a pH basico y carga positiva a pH acido, por
lo que la interaccion con células y proteinas con carga opuesta puede ser muy
eficiente.

Se han desarrollado materiales compuestos con aumentada bioactividad y
osteoconductividad, adicionando hidroxiapatita y adicionando quitosano a un
polimero biodegradable de polimetiimetacrilato (PMMA), en donde Ila
biocompatibilidad de este compuesto fue evaluada en conejos mediante pruebas
en vivo, presentando un mayor grado de formacién de nuevo hueso en
comparacion con lo observado para el PMMA puro. Por otra parte, se han
obtenido laminas de quitosano (Qo), alginato (Alg) y el sistema qo-Alg, obteniendo
las laminas de alginato, menores propiedades de bioadhesién que las de
guitosano e intermedias con los complejos qo-Alg, atribuyéndose los mejores
resultados, a la interaccion entre los grupos catiénicos del go con la superficie del
tejido cargada negativamente. También se han fabricado armazones con
polielectrolito de quitosano y poli acido glutdmico (g-PGA), siendo este ultimo, un
polimero biodegradable e hidrofilico encontrandose que la adhesion y proliferaciéon
de células aumento casi al triple en comparacion con el material no modificado.
También se ha empleado la técnica de preparacion de multicapas de
polielectrolitos (PEMs) compuestos de heparina, una glicosaminéglica anionica
(GAG) y go sobre superficies de un metal de titanio, resultando en un marcado
efecto de la disminucién del pH local, por la degradacion del compuesto dsobre la

adhesion celular. Otros investigadores han evaluado mediante cultivos celulares,
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peliculas compuestas de polielectrolito de quitosano y acido polilactico (PLA) para
estudiar las propiedades antifungosas de este compuesto y un material
compuesto, hidroxiapatita/quitosano (HA/qo) sobre superficies de titanio,
comprobando que la superficie de Ti pas6 de ser hidrofoba en altamente hidrofila
con estas peliculas [38-39].
1.2.4 Adsorcién de proteinas y adhesion celular en matrices de regeneracion
Osea
En la formacién de tejido 6seo a través armazones poliméricas, pueden intervenir
algunas proteinas presentes en la matriz extracelular (fibronectina, laminina), las
cuales se adsorben al exponerse a fluidos fisioldgicos, cuya respuesta bioldgica
depende de la fuerza de adhesién entre sustrato-proteina, de la concentracién de
proteinas adsorbidas y de la conformacién que éstas adquieran. En la figura 1.1 se
muestran las etapas que gobiernan el proceso de adosrcion de proteinas sobre un
sustrato sélido, siendo importantes también, las caracteristicas superficiales del
material (energia superficial, grupos funcionales, carga superficial, etc.) y el
ambiente en donde tiene lugar la adsorcion (electrolitos, concentracion, etc.)

1 p 1) Transporte hacia la superficie
2) Adhesion en la superficie
3) Cambios conformacionales

inducidos en la superficie.

4) Transporte lejos de la superficie

o desorcion.

Figura 1.1. Esquema del proceso de adsorcion sobre la superficie de un sustrato soélido.
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El proceso de adsorcion requiere que la energia superficial alcance un valor
minimo o que alcance el equilibrio fisico, debido a que el empaquetamiento de las
moléculas adsorbidas produce fuerzas contrarias en un equilibrio dinamico entre el
proceso de adsorcion y el proceso de desorcion.

El estudio de las proteinas en interfases soélidos/liquidos han atraido la atencién en
el campo cientifico, debido a la tendencia natural de algunas proteinas para
localizarse en una fase limite. Las uniones de las proteinas con las superficies son
principalmente no covalentes, tales como enlaces hidrogeno y uniones
electrostéticas. Se han utilizado varios modelos de adsorcibn de proteinas
(Freundlich y de Langmuir) para cuantificar y predecir las velocidades de
adsorcién sobre superficies sélidas. El modelo de isoterma de Langmuir anunciado
en 1916, se obtiene al igualar la velocidad de adsorcién con la velocidad de
desorcion. Dicha isoterma presenta una correlacion acertada para representar la
adsorciéon de monocapas proteinicas sobre superficies sélidas [27]. La forma
general de la ecuacion para obtener las isotermas de Langmuir es:

r=r ek (1.1)

Max 14 c*Ky,
Donde, ¢, (mg/cm?) es la concentracion de proteina en el equilibrio, r (mg/cm?) es
la cantidad de proteina adsorbida en equilibrio o concentracion superficial de
proteina, ma (Mg/cm?) es la maxima capacidad de adsorcién de proteina
adsorbida o concentracion superficial saturada, correspondiente a la formacion de
una monocapa que cubre completamente la superficie del adsorbente y K,

(cm®mg) es la constante de Langmuir, el cual es un parametro que refleja la
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afinidad de las moléculas de proteina hacia los sitos de adsorcion en la superficie.
Los valores de . Y KL son evaluados de la pendiente y el intercepto de la forma
lineal de la ecuacién de Langmuir:

Ce—_ 1 4 Ce (1.2)

I Cmax*KL  Tmax
De igual manera, se relaciona el pardmetro K, con la energia libre de Gibbs de
adsorcion sobre la superficie del material para diferentes temperaturas con [28]:
AGgys = —RT In(55,5 * K) (1.3)

Donde T es la temperatura (K), R la constante de los gases (J/mol*K), AG ags
(J/mol) la energia libre de Gibbs de adsorcion y 55,5 (mol/dm?®) es la concentracion
molar del agua, la cual es una aproximacion valida de la solucién fisiologica. La
velocidad de fijacion a la superficie es proporcional a las concentraciones y al area
disponible para la adsorcion. Las isotermas de adsorcién relacionan la
concentracion de sustancia adsorbida y la concentracion en el seno de la fase

fluida a temperatura constante [29].

1.3 Respuesta eléctrica al crecimiento celular éseo en armazones
poliméricos

En un armazén de regeneracion O6sea, ademas de la adhesién de los
componentes bioldgicos, las sefiales bioquimicas que las células emiten y reciben
de su entorno determinan en gran parte el reconocimiento conveniente, migracion
localizada y adhesion sobre la superficie del armazén [30]. Estas sefiales son

basicamente, sefiales eléctricas, las cuales han sido medidas en las células desde
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1910, mediante experimentos dieléctricos de frecuencia modulada, que han
mostrado, efectos significativos en la variacion de la resistividad de las células en
diferentes etapas de crecimiento, debido a que las células estan conformadas por
un citoplasma de baja resistividad rodeado por una membrana muy poco
conductora, que en conjunto, presentan una capacitancia eléctrica especifica y

una variacion de su impedancia con la frecuencia de la sefial eléctrica [10].

1.3.1 Representacion eléctrica de la respuesta celular por modelos de
circuitos eléctricos equivalentes

Se ha logrado representar membranas celulares, mediante circuitos eléctricos
equivalentes, en el que una capacitancia y una resistencia en paralelo,
representan a la membrana celular y una resistencia en serie a este representa el
citoplasma o fase liquida que lo rodea. Se ha comprobado que la capacitancia
especifica de las membranas celulares, oscilan en un valor alrededor de 1 yF/cm?,
por cada 1,3 nandmetros medidos. Respecto a esta Ultima observacion, se ha
determinado también que el sistema electroquimico en una membrana bioldgica
esta formado por una bicapa y por lipidos, cuyo espesor es cercano a 7,5 nm.

La respuesta dieléctrica de las membranas celulares se basa en la conductividad y
la permitividad relativa a la del vacio. Estos parametros, indican la capacidad de
permitir el movimiento de las cargas eléctricas en su seno, asi como una medida
de su polarizabilidad. En otros tejidos de naturaleza biolégica, sus propiedades
eléctricas presentan también una dependencia con la frecuencia de la sefial

eléctrica. Cuando una diferencia de potencial o campo eléctrico alterno o débil, se
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aplica a una suspension coloidal de un sistema celular, ocurre una serie de
fendmenos: polarizacion, conduccion idnica, formacion de densidades de carga
eléctrica en las interfases, cambios en la concentracién electrolitica y flujo de fluido
cerca a las interfases cargadas y movimiento de particulas cargadas.

En este orden de ideas, el crecimiento celular puede modelarse como la
agrupacion de células que se encuentran en un medio idnico denominado medio
extracelular, con un interior de la célula con el medio intracelular, donde al igual
qgue en el medio extracelular, existe también una concentracion de fluidos e iones
donde ocurren procesos metabdlicos celulares. La division entre ambos medios es
la membrana celular, la cual funciona como una barrera permeable que protege el
interior de la célula y permite el paso selectivo de iones, manteniendo la presion
osmotica y el gradiente de concentracion idnico entre los medios intracelular y
extracelular, creando con este gradiente, una diferencia de potencial a través de la

membrana, esencial para que la célula viva.

1.3.2 Impedancia de las membranas celulares

El paso de la corriente eléctrica por las diferentes regiones que constituyen el
tejido y las frecuencias relacionadas a esta corriente, estan asociadas con las
distintas relajaciones celulares. Una relajacibn estd compuesta por una
capacitancia multiplicada por una impedancia respectiva y la suspension es el
inverso de esta relajacion. La impedancia de las membranas celulares, esta
caracterizada por cuatro suspensiones 0 relajaciones principales, segun el rango

de frecuencia:
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e A frecuencias superiores al GHz, Relajacion “y”, asociada con la relajacion
dipolar del agua (se origina por la alineacion de dipolos permanentes e inducidos
con respecto a un campo eléctrico).

e A frecuencias entre 1 MHz a 100 MHz, Relajacién “d”, relacionada con la
relajacion de Maxwell-Wagner, dependiente de la conductividad de la solucién
electrolitica, creciendo con ella. En esta region los cambios se asocian al
contenido de agua, electrolitos y proteinas de los tejidos.

e En el orden del MHz, relajacion “B”, en donde los cambios se relacionan
principalmente con la polarizacién de la membrana celular, la cual actia como
barrera al flujo de iones entre los medio intra y extra celulares. Ademas, se
produce una polarizacion de proteinas y macromoléculas organicas.

e A baja frecuencia, (100 Hz a 100 KHz), relajacién “a”, en donde los cambios de
impedancia son pequefos y se deben principalmente a procesos de difusion iénica
a un lado de la membrana celular [31-36].

e Para frecuencias mas bajas aun, se sugiere que el movimiento de cargas tiene
lugar en la parte externa de la célula (liquido extracelular). El origen de la
relajacién a, la cual se ubica en frecuencias inferiores a 100 Hz no esté claramente
definido, asociandose con la formacion de una doble capa idnica alrededor de las

células o con la formacion de canales de comunicacion entre las mismas.

En la capa superficial de practicamente todas las células se encuentran grupos de
carga negativa como carboxilos o fosfatos, los iones positivos del medio son

atraidos a la superficie creando una doble capa i6nica. La formacién de esta doble

35



capa explica el alto valor de la permitividad en bajas frecuencias con efectos

dispersivos en el rango a.

En la pared celular que consiste en largas cadenas de polisacaridos, aminoacidos
y otros polimeros, los grupos cargados hacen que ésta actie como intercambiador
ibnico, por lo que sus propiedades eléctricas cambian en funcién de la
concentracion i6nica del medio circundante. Se ha demostrado que la
conductividad de la pared celular permanece relativamente constante, cuando
dicha concentracibn permanece baja, aumentando rapidamente, si la

concentracion ionica del medio excede a la propia de la pared.

1.4 Polimeros biodegradables semiconductores extrinsecos

El PLA, siendo un polimero muy usado en la fabricacion de dispositivos
biomédicos y de regeneraciéon celular por sus propiedades de biodegrabilidad,
normalmente no posee las propiedades de un polieléctrolito ni las propiedades
superficiales adecuadas para promover la adhesion celular, por ser un polimero
hidrofébico, sin embargo, con el propdsito de generar cambios en su hidrofilicidad,
se puede combinar con otros polimeros de diferente peso molecular y velocidad
de degradacion; Aunque este factor no ha demostrado ser suficiente para
aumentar la adhesion de células, pueden existir varias opciones para contrarrestar
el problema superficial expuesto: combinarlos con polielectrolitos o convertirlos
parcialmente en polielectrolitos mediante un proceso de dopado con pequefias

cantidades de agentes metalicos que no representen riesgo de toxicidad fisoldgica
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durante la biodegradacién, polarizar el sistema adsorbato-adsorbente y combinar
las anteriores opciones.

Varios investigadores han estudiado las propiedades de polimeros conductores
usados en aplicaciones biomédicas y su modificacion, para lograr tales
propiedades, observando que la degradabilidad y la topografia de la superficie son
parametros importantes para las reacciones en la interfase de polimeros

conductores con células [39].

1.5 Respuesta osteocelular en armazones poliméricos ante la aplicacion de
un sobrepotencial electrico

Se ha analizado el efecto de la aplicacion de un campo eléctrico en peliculas de
quitosano (go) y metilcelulosa (MC) sobre los cambios estructurales y otras
propiedades macroscopicas, mostrando un mejor ordenamiento estructural, una
superficie menos homogénea y una menor solubilidad en agua respecto a
peliculas de control [40]. Partiendo de estudios como este, ademas de mejorar las
propiedades de los componentes de la armazoén celular, la aplicacién del campo
eléctrico, compromete a la célula propiamente. En la membrana plasmatica celular
(componente principal de las células que consiste en una bicapa lipidica de entre 4
y 10 nm de espesor en la que se disponen diversas proteinas formando canales
transmembrana que regulan el transporte de nutrientes entre el exterior y el
interior celular), en condiciones normales se presenta baja permeabilidad idnica,
por lo que es considerada como una capa de baja conductividad que permite a la

célula mantener una diferencia de potencial con el medio externo. Esta diferencia
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de potencial es lo que se conoce por potencial transmembrana (PTM), cuyo valor
oscila entre 10 y 100 mV, manteniendo el interior celular negativo respecto al
exterior. EI PTM juega un importante papel energético y de transporte en la
actividad metabdlica celular, mostrando el nivel de estado fisiolégico de la célula.

En el citoplasma, la solucion salina del interior de la célula es altamente
conductora con una gran concentracion de material organico (proteinas, moléculas
de agua libres o ligadas a proteinas, acidos nucleicos etc). Las relajaciones en el
citoplasma so6lo pueden ocurrir una vez que la barrera de membrana ha sido
superada por el campo eléctrico, por lo que se sitia en el rango de altas
frecuencias. Generalmente, es de suponer que es suficiente para inducir
transformaciones celulares en la reparacion y regeneracion Gsea, con la aplicaion
de un campo eléctrico igual en magnitud y con signo opuesto que el PTM, sin
embargo pueden existir otros factores que generan pérdidas energéticas, lo que

puede generar imprecision.

1.6 Evaluacion de la respuesta celular en matrices de regeneracién mediante

técnicas electroquimicas

Para representar los procesos llevados a cabo por las células en su
reconocimiento, adhesion y crecimiento, es posible usar modelos eléctricos que
describan su comportamiento por medio de propiedades eléctricas del sistema
biolégico. La conductividad de los espacios extra e intracelulares contribuye a la

resistencia promedio del tejido mientras la membrana celular contribuye al efecto
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capacitivo [31]. Una de las formas de describir las propiedades eléctricas de un

tejido bioldgico es por la impedancia compleja (Z), la cual se describe mediante la

ecuacion 1.4.
Z=R+jX (1.4)
R = Re{Z} (1.5)
X = Imp.{z} (1.6)
j=v-1 (1.7)

R: resistencia del tejido; X: Re, reactancia tisular

La impedancia de los tejidos biolégicos es el resultado de la interaccion de la
corriente eléctrica con el tejido a nivel celular o molecular. EI comportamiento
eléctrico de un tejido puede modelarse mediante redes de circuitos RC (figura 1.2).
La resistencia eléctrica del espacio extracelular se modela como una resistencia
en paralelo con la resistencia y la capacitancia que modelan el espacio

intracelular.

Bomba de Espacio Extracelular
proteinas ? o

Bicapa
Lipidica

]_1

Dibléctri
Iglectricd

Espacio Intracelular

Figura 1.2. Membrana celular y su equivalente circuito eléctrico.
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Si se aplica una corriente de excitacién de alta frecuencia se genera un efecto de
cortocircuito en la membrana celular, y la corriente pasa por los medios extra e
intracelulares. Si se inyecta una corriente de baja frecuencia, sélo atraviesa el
medio extracelular y crece el valor de la impedancia a bajas frecuencias.
Tedricamente, la reactancia mide el volumen de la capacitancia de la membrana
celular y es una medida indirecta del volumen intracelular [34].

Una forma de analizar la informacion de impedancia es mediante el espectro de
Nyquist, en donde se grafica la resistencia vs la reactancia negativa. En esa
gréfica se genera un semicirculo, a partir del cual, el modelo Cole-Cole caracteriza
la bioimpedancia tisular en 4 parametros, los cuales son Ry (impedancia a
frecuencia cero), R. (impedancia a frecuencia infinita), T (constante caracteristica
de tiempo), a (medida de la depresion del arco semicircular debajo del eje real, es
una constante entre 0 y 1). La ecuacion general del modelo y las ecuaciones de

los 4 parametros son:

Ro—Reo
1+(jowt)l-«

Z=R+jX=R, + (1.8)

Ro =X + /1% +y,? (1.9)
Roo = XO - r\/ rz + yOZ (110)

_ 2 lyol
a=1- —arcsen (T) (1.11)
1
_ 1 (VIRo—R)(R—Reo) —x2[2+[x(Rg—Re0)]? | &
= m( e ) (1.12)
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Xo Y Yo son las coordenadas del centro del circulo aproximado, y r es el radio. El

plano de impedancia complejo del modelo Cole-Cole se muestra en la Figura 1.3.

-X

Z(w)

RW Ro

Figura 1.3. Modelo de Cole — Cole

La caracterizacién de sistemas heterogéneos, entre los que se encuentran las
células bioldgicas, requiere técnicas de medida que presenten, bajo riesgo de

desnaturalizacion de la particula, o dicho de otro modo, de métodos no invasivos.

La Espectroscopia de Impedancia consiste en la aplicacion de una diferencia de
potencial alterno entre los electrodos en contacto con la suspension celular a
investigar, tomando como referencia la corriente alterna que pasa a través de la
muestra, la cual se compara con el voltaje de salida, barriendo un rango de
frecuencias para obtener el espectro caracteristico. Este espectro es caracterizado
con la ayuda de un circuito equivalente ajustado mediante simulaciones, que sirve
de modelo para describir el comportamiento de la respuesta de la suspensiéon
celular al estimulo eléctrico. Estos modelos, pueden ser variaciones de los
modelos de Cole-Cole y Davidson-Cole y de modelos del comportamiento eléctrico
de una suspensioén celular de Maxwell, Bruggeman y Hanai. La isquemia celular se

refiere al sufrimiento celular causado por la disminucion del aporte de oxigeno y
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nutrientes. Si el sufrimiento es intenso puede llegar a la muerte celular (necrosis).
A mayor isquemia en el tejido, aumenta el valor de Ry [35]. El valor de Ry a baja
frecuencia es particularmente sensible a los cambios en volumen debido a que las
capacitancias de las membranas celulares a esta frecuencia, acttan como
circuitos abiertos para la corriente medida, causando un incremento en la
resistividad del tejido. Durante la isquemia hay un movimiento de fluido del espacio
extracelular al intracelular, donde aumenta la impedancia a baja frecuencia debido

a la naturaleza capacitiva de las membranas celulares.

1.7 Evaluacion de la respuesta celular por Microbalanza de Cristal de Cuarzo
(MCC)

La microbalanza de cristal de cuarzo (MCC) es un método establecido para la
medicion de pequefios cambios de masa de una sustancia sobre un cristal de
cuarzo piezoeléctrico a partir de la medicién de la frecuencia de oscilacion del
cristal. Este cristal consiste en un material de cuarzo en forma de disco muy fino,
con corte cristalografico AT sobre el que se depositan recubrimientos metélicos
(oro, platino, cobre o plata), que actian como electrodos. Al aplicar un potencial
eléctrico al cristal, se experimenta una deformacion en la direccion de cizalla,
proporcional al potencial aplicado, generando una oscilacion del cristal paralela a
estas superficies (efecto piezo eléctrico). Si el espesor aumenta (por ejemplo por
la deposicion de material o la adsorcién sobre una de las superficies del

electrodo), la frecuencia disminuye. En la figura 1.4 se muestra una representacion
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del cristal de cuarzo.

Cristal de cuarzo Electrodo  Recubrimiento

\ (oro)
=

Figura 1.4. Esquema tipico de un cristal de cuarzo piezoeléctrico

Por medio de la ecuacion de Sauerbrey se relaciona los cambios en masa por
unidad de éarea en la superficie del electrodo del cristal (4m) y frecuencia de

resonancia (4f) [41-45].

__ —2Amnf?
Af =— 1.13
e (1.13)

Donde:

Af . Variacion de la frecuencia de resonancia (Hz)

Am: Variacion en la masa del material depositado (ug),

fo:  Frecuencia fundamental o de resonancia del cristal de cuarzo. (Hz)
A:  Area superficial del electrodo (area piezoeléctricamente activa) (cm?)

ug:  Modulo de cizalla del cuarzo (2.95 x1011 dina / cm?)

p,: Densidad del cuarzo (2.65 g /cm®)

El signo negativo indica que un incremento de la masa en la superficie del cristal,
da lugar a una disminucién en su frecuencia de resonancia y viceversa. Esta
ecuacion normalmente se simplifica como:

Af =-CiAm (1.14)
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Donde C;, es una constante que engloba tanto las propiedades de los materiales
gue funcionan como electrodo mencionados anteriormente y la frecuencia de
oscilacion del oscilador de la microbalanza antes de producirse el cambio de
masa. Para cristales de 5 MHz, el valor de C; es 56.6 Hz cm? ug™. Cuando la MCC
se pone en contacto con una solucion liquida, hay una disminucién en la

frecuencia que depende de la viscosidad y la densidad de la solucién (s y ps,

respectivamente):

Af = — 03/2 (M)% [1.15]

pqlq

Con esta técnica, es posible realizar mediciones de frecuencia con gran precision,
por tanto, es posible medir masas muy pequefias como las de biomacromoleculas

individuales [46-48].

1.8 Técnicas combinadas de QCM y electroquimica para la caracterizacion de
la respuesta celular en armazones de regeneracion celular

Una aplicacion reciente de la MCC es el acoplamiento con mediciones
electroquimicas denominado microbalanza electroquimica de cristal de cuarzo
MECC. La técnica MECC puede ser utilizada para la medicion de cambios de
masa "in situ", asociados con procesos electroquimicos tales como, adsorcién,
electrodeposicion, corrosion, y equilibrio redox de polimeros sometidos a
reacciones de transferencia de carga. La aplicacion de MCC a los cambios de

masa que se producen durante procesos electroquimicos, se realiza mediante un
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acoplamiento con un sistema electroquimico (figura 1.5). El electrodo MCC que
esta en contacto con la solucion, sirve también como electrodo de trabajo en la

celda electroquimica.

Referencia
Aucxiliar

Potenciostato

AUX AID
INPUT

Frequency _
Analog Out

QCM200

Crystal
Probe

Figura 1.5. Representacion del montaje para la Microbalanza de Cristal de Cuarzo
Electroquimica (EQCM).

La interpretacion Cuantitativa de los datos MECC se basa en la combinacién de la
ecuacion de Sauerbrey y la Ley de Faraday. El primero se refiere a variaciones en
la frecuencia con cambios en la masa, mientras que el segundo (Q = nFN)
relaciona la carga que pasa en un experimento electroquimico (Q) con el nimero
de moles de material electrolizado (N) (n = nUmero de electrones que participan en
la reaccién electroquimica). Por lo tanto, los cambios de frecuencia pueden estar
relacionados con la carga total que pasa [49,50].

Trabajos relacionados con este tema han mostrado las mediciones de la adsorcion
de albumina de suero humano, citocromo, fibrinogeno, hemoglobina,
inmunoglobulina G y apo-transferrina sobre la superficie de dos organosiloxanos
por medio de MECC con la adsorcién de proteinas medida en forma irreversible.
Las diferencias observadas para la adsorcién en varios casos, han sido atribuidas

al papel desempefiado por interacciones moleculares en la interfase liquido/sélido.
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Varios modelos para la caracterizacion de materiales porosos han sido usados
para el analisis de impedancia de cristal de cuarzo. Uno de estos modelos,
describe la impedancia eléctrica y/o mecanica equivalente del cristal de cuarzo en
contacto con una capa finita del material poroso rigido sumergido en un liquido,
estableciendo una relacion lineal entre la impedancia equivalente del cuarzo Z= R
+ XL (XL=iwL w=2mf, f frecuencia de oscilacién del resonador de cuarzo) y la
relaciéon: grosor de capa (d)/ longitud de poro (). El modelo permitié explicar por
primera vez el comportamiento casi lineal de R contra XL [44].

Otro trabajo importante mostré6 que la adsorcién de albumina de suero bovino
(ASB) sobre oro, fue determinada para diferentes concentraciones de proteina en
solucién acuosa, mediante mediciones de &ngulo de contacto dinamico (DCA) y
microbalanza de cristal de cuarzo (MCC) [51]. También se han reportado estudios
de la adsorcién de dos proteinas, albumina de suero bovina (ASB) y fibrinogeno
sobre recubrimientos de polimero conductor basados en polianilina (PAN), PAN
dopada por iones (PAN+CIO, ) o PAN, dopada con dodecil sulfato de sodio (SDS)
(PAN+SDS), los cuales fueron preparados por métodos electroquimicos. La
adsorcién fue monitoreada in situ usando, tanto por MCC, como por el método de
impedancia electroquimica. Los resultados de adsorcion maxima de proteinas en
peliculas de PAN, PAN+ CIO,~ y PAN+SDS, fueron de 0.71, 0.65 y 0.99 g/cm?
para ASB y 2.73, 1.85 y 4.07 g/lcm? para fibrinogeno, respectivamente. Se
encontré que la adsorcion de proteinas en las peliculas de PAN se ajustaba

correctamente a la isoterma de Langmuir y los resultados del estudio de la cinética
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de adsorcion mostraron dos pasos consecutivos en la adsorcibn de ASB y

fibrinogeno [52].
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2. CAPITULO 1. SINTESIS Y EVALUACION DE UN ARMAZON PARA
REGENERACION OSEA DE ACIDO POLILACTICO, ACIDO POLIGLICOLICO,

BIOCERAMICO, QUITOSANO Y ZINC.

2.1. Introduccion de este capitulo

Los armazones para regeneracion celular fabricados a partir de polimeros
sintéticos bioreabsorbibles, cuya degradacion y eliminacion por vias metabdlicas
se produce por reacciones de hidrélisis en condiciones fisiol6gicas dentro del
cuerpo, ofrecen la posibilidad de contener y regenerar tejidos sin los problemas de
infeccion y formacion de tejido fibroso que se han asociado a los implantes

permanentes.

Hay dos tipos de polimeros biodegradables: los de base natural como los
polisacaridos, algunas proteinas y algunas biofiboras y los polimeros
biodegradables sintéticos, producidos bajo condiciones controladas. La
biodegrabilidad es un factor que se requiere para el buen funcionamiento de una
matriz o armazén de generacion de tejido, ya que la velocidad de degradacion,

debe coincidir adecuadamente con la velocidad de de formacion de tejido nuevo.

En el caso de los poliésteres alifaticos lineales, como el PLA vy el PLG y sus co-
polimeros PLAG, al ser hidrolisados por el cuerpo, pueden producir monémeros
originales de acido lactico y de acido glicélico, que son metabolizados y eliminados
naturalmente [1-4]. Es posible cambiar la velocidad de degradacién y las

propiedades mecanicas del PLGA, cambiando la proporcién de los mondémeros
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utilizados durante su co-polimerizacién [5]. En la figura 2.1 se muestra la

estructura quimica del PLGA.

i )
‘EO—CHPC}‘EO‘CH_C%
m n

PLGA

Figura 2.1. Estructura Quimica del PLGA.

Al entrar en contacto el PLGA con un medio acuoso; la penetracién del agua
dentro de la matriz polimérica provoca el hinchamiento, rotura de los puentes de
hidrogeno intermoleculares, hidratacion de las moléculas y finalmente la hidrélisis
de los enlaces estables. La ruptura por hidrdlisis de los grupos funcionales puede
ocurrir tanto en los grupos de la cadena principal como en los sustituyentes

laterales.

Gracias a su excelente biocompatibilidad y a su semejanza quimica y cristalina
con la fase mineral del hueso, los fosfatos de calcio se han usado como base para
la fabricacion de biomateriales, usandose efectivamente en combinacion con otros
materiales como el PLGA. La hidroxiapatita (HA) es uno de los fosfatos mas

estables ante cambios de pH, temperatura y composicion del fluido fisiolégico [6].

Otros materiales organicos, como vidrios silicatados y fosfatos de calcio, han sido
usados con relativo éxito en aplicaciones de ingenieria de tejidos 6seos, por ser
bioactivos y reabsorbibles. Sin embargo, el mecanismo exacto de interaccién entre

los productos de disolucion idnica de estos materiales y las células humanas, no
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ha sido completamente entendido [6]. La baja toxicidad de la hidroxiapatita y de
otros fosfatos de calcio produce cuatro efectos importantes cuando se combinan
con materiales poliméricos: cambia la configuracion hidrofébica superficial del
compuesto, porque promueven reacciones de hidroxilacion en la disolucién iénica,
genera puntos de sefializaciéon y localizacién para las células, equilibra el pH local
en la superficie del implante con el del medio fisiol6gico, ya que la disolucién
polimérica es acida y la disolucion o reaccion hidrolitica del HAP o de los fosfatos
o silicatos de calcio, es bésica, siendo esto fundamental para la supervivencia
celular y ademas, sus productos de disolucién contribuyen con la formacién de
gradientes de concentracion y paso de iones a través de la membrana celular, con
lo cual se genera vascularizacion, rompimiento dendritico, comunicacion celular y

consecuente formacion de tejido [17].

Esta parte de la investigacion se ha enfocado en la contribucién cientifica y
tecnoldgica para el desarrollo de biomateriales, basada en la experimentacion de
sintesis y analisis de armazones para regeneraciéon celular de acido polilactico,
acido poliglicolico, Hidroxiapatita y quitosano. Las mezclas PLAG-HAP fueron
sometidas a degradacion hidrolitica en un fluido fisiolégico simulado PBS (solucién
salina buffer de fosfatos) a una temperatura constante de 37° C durante diferentes
tiempos. Se realizaron pruebas de caracterizacion por espectroscopia de infrarrojo
de transformadas de Fourier (FTIR) para determinar los grupos funcionales
caracteristicos, ensayos de calorimetria diferencial de barrido (DSC) para obtener

las temperaturas de transicion y medir la evolucion de la cristalinidad de las
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muestras sometidas a degradacion hidrolitica y también fue realizado un andlisis
termogravimétrico (TGA) para evaluar la estabilidad térmica de las diferentes
configuraciones del armazon. Las siguientes etapas experimentales fueron
llevadas a cabo: Sintesis y obtencién de materiales de acido poli-lactico, acido
poli-glicdlico, y co-polimerizacion de los mismos. Preparacion de las mezclas de
PLGA con HA, correlacion entre las variables influyentes en el proceso de
absorcién acuosa y degradacion hidrolitica, caracterizacion de las mezclas
después de ser sometidas a degradacion hidrolitica y determinacién de la cinética
de degradacion de las mezclas. No se consideré relevante, mostrar el estudio de
degradacion del quitosano con el PLGA, debido a que se han realizado extensos
estudios al respecto, sin embargo si se consideré relevante evaluar la respuesta
electroquimica relacionada con la interaccion entre el quitosano y la hidroxiapatita
en contacto con un fluido fisiolégico simulado, cuyos resultados son mostrados en
este capitulo. Por ultimo se evalué el efecto del dopado del acido polilactico con
exceso de zinc, mediante técnicas de Mott schotky y Espectroscopia de
Impedancia. En el capitulo 3, se muestra la evaluacion del armazon con diferentes

cantidades de zinc con célulasosteoblasticas sembradas sobre su superficie.

2.2. Experimentacion

Para la obtencion PLGA, se realizo una co-polimerizacion de acido polilactico y de

acido poliglicélico. Cada uno de estos polimeros se sintetizd por policondensacion
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utilizando como catalizador 1% de Zn con 40 horas para el PLA 'y 0.2 % de cloruro
de estafio por 20 horas para el PLG [7-8]. Cada uno de los componentes
anteriores, fue pulverizado y diluido en una relacion de 10% w/v por espacio de 1
hora con cloroformo como solvente. En la figura 2.2 se muestra la reaccion de co-
polimerizacién. Luego de eliminado el solvente, la mezcla fue moldeada y curada
durante un dia. En la figura 2.3 se muestran los pasos del proceso. Los

copolimeros obtenidos tuvieron composiciones de 50:50 y 70:30 (PLA-PLG).

Esta mezcla fue pulverizada nuevamente y mezcada con hidroxiapatita en
proporcién de 0%, 5% y 10%; utilizando como solvente cloroformo, el cual fue
eliminado a una T=150 °C aproximadamente. Las muestras obtenidas fueron
pesadas y sometidas a degradacion, en cuyo proceso, se emple6 como medio de
hidrdlisis, una solucion salina de fosfatos PBS con pH = 7.4 que simulé las
condiciones fisiolégicas humanas. La hidroxiapatita fue suministrada por Sigma-
Aldrich, Hidroxiapatita, Tipo I. Suspension en 0.001 M en solucion buffer de
fosfatos, pH 6,8. La solucién salina buffer de fosfatos, con un pH entre 7.4-7.5, fue
preparada con agua desionizada y los siguientes reactivos en un estricto orden: 8g

de NacCl, 0,2 g de KCl, 0,14g de KH,PO, y 0,91g de Na,HPO,4.10H,0.

o CH, c

Hy 0, o | L‘ |
JLOL—— MY Y
o CH. ~ ~
lactide glycolide o
PLGA: poly (lactide-co-
glycolide)

Figura 2.2. Reaccion de copolimerizacion de PLA con el PLG.

56



3. PLGA

4. Moldeo

Figura 2.3. Preparacion de las probetas de PLGA

En los ensayos de degradacion, las muestras de las diferentes mezclas, fueron
introducidas en recipientes con el PBS, las cuales permanecieron durante 20 dias
en un bano termostatado a una temperatura de 37° C (temperatura corporal),
retirando las probetas regularmente del medio de hidrdlisis, en los dias 4, 8, 12, 16
y 20. Estas fueron pesadas en humedo y en seco para calcular la cantidad de PBS
absorbido y la pérdida de peso. La cinética de la degradacion fue determinada a
través de las variaciones del peso de la muestra en funcion del tiempo.
Asumiendo una cinética de hidrdlisis de primer orden [31], la ecuacion que la

expresa es la siguiente:

o (2.1)

Se empled la conversidén, como una variable que relacioné la concentracidn con el

ndmero de moles asi:
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_Na,-Na Wa, -Wa

Ca=Ca (1- Xa X
at)( ) @ Na Wao (22)

0o

La ecuacion que expresa la cinética de la degradacion en términos del peso de la

muestra es la siguiente:

—Ln(l-(Wa, ~Wa)/Wa,) =kt (2.3)

Usando esta ecuacién fue posible determinar el valor de k, el cual permitié
determinar la velocidad de degradacion de cada muestra analizada. El porcentaje
de agua absorbida y el porcentaje de pérdida de peso, se determind mediante las

siguientes ecuaciones [19].

absorcion de agua (%) =100x(m, — m,)/m,

pérdida de peso (%) =100x(m, —m,)/m, (2.4)

Las probetas sometidas a hidrdlisis fueron evaluadas por FT-IR y Calorimetria
Diferencial de Barrido. Los termogramas de DSC se obtuvieron a partir del primer
ciclo de calentamiento con una rampa de de 10 grados/min en un intervalo de 0 a

200°C y un flujo de nitrégeno de 100 mi/min.

Para la evaluacion de la interaccién quitosano/HAP ante una solucién buffer de
fosfato de calcio, se usaron probetas de Ti6Al4V como sustratos para fijar las
mezclas de quitosano/HAP. Quitosano con un porcentaje de desacetilacion = 75%,
fue empleado para este fin. Las probetas de Ti6Al4V fueron pulidas hasta papel

abrasivo # 600, limpiadas ultrasénicamente con acetona y atacadas quimicamente
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en una mezcla 1:1:1 de HCI, H,SO4 y H20. El quitosano fue disuelto en 1% en
volumen de &cido acético, adicionandolo posteriormente a soluciones
supersaturadas de HAP con un control del pH entre 8,3 y 8,6 a una temperatura
de 60°C y una agitacion de 600 rpm. La fijacion de estas mezclas sobre las
probetas de Ti6Al4V fue llevada a cabo por electrodeposicion catédica
galvanostatica, empleando un electrodo de grafito como &nodo y los sustratos de

Ti6Al4V como céatodos, con una fuente de potencia regulada.

El proceso de electrodeposicion de la hidroxiapatita a partir de soluciones
supersaturadas de fosfatos de calcio, [38], consistid basicamente en cuatro

etapas:

e Reduccién del O,: O, + 2H,0 + 4e” — 40H"

e Reduccién del H.PO, y el HPO,?: 2 HoPO, + 2" — HPO4? + Hy; HPO4? + 2€°
— 2P0, + H;

e Reduccién del H,O (incremento del pH en la superficie del compuesto): 2H,0 +
2e" — 20H + H;

e Migracién de los iones Ca*? hacia la superficie del catodo para reaccionar con

los iones 2P0, y OH™ para formar la HA (Cayo(PO4)s (OH)s).
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El proceso de electrodeposicion del quitosano se basé en tres etapas:

e Protonacion en solucion acida (el grupo amino del quitosano es cargado
positivamente con los iones H+ presentes en la solucién acida en la cual se

encuentra disuelto): quit-NH, + HsO+ — quit-NHs" + H20

e Reaccion catédica: 2H,0 + 2e” — H, + 20H"
e Neutralizacion del quitosano cargado positivamente y la formacién de un

deposito insoluble sobre el sustrato catédico: quit-NHz" + OH — quit-NH; + H,0

Se realizaron ensayos para evaluar la morfologia, composicion, estructura
quimica, mediante SEM-EDX, FT-IR y DRX. Ensayos electroquimicos fueron

realizados en un fluido corporal simulado.

El efecto de la adicidon de zinc en exceso para la conformacion de un polielectrolito
de &cido polilactico que funcione como armazdn en conjuncion con el PLG, la HAP
y el quitosano, se ha realizado mediante la adicion de pequefias concentraciones,
entre 0,5y 2% plv, de sal de zinc. Para la caracterizacion, esta mezcla fue fijada
sobre sustratos de Ti6Al4V ELI, mediante un método de electrodeposicion
catddica, aplicando un potencial de 100 Voltios, por un tiempo de 15 minutos y
bajo agitacién constante. Estas mezclas fueron evaluadas mediante las técnicas
electroquimicas de Espectroscopia de impedancia electroquimica y la técnica
potenciodinamica de Mott-Schottky en una solucion rica en iones de fosfato y

calcio, permitiendo determinar su funcionalidad como biomaterial polielectrolitico.
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2.3. Resultados de este capitulo

2.3.1. Degradacion del armazon de PLA-PLG-HAP a diferentes

concentraciones

En la Figura 2.4 se muestran los resultados de las pruebas de degradacién
hidrolitica para el co-polimero 50-50 PLA-PLG, observandose que el porcentaje de
peso perdido, incrementa con el tiempo hasta el dia 16 y desciende hasta el dia
20, atribuyéndose a que tanto en las mezclas de PLGA (50:50)/HA como en las
mezclas de PLGA(70:30)/HA, se presenta una etapa de hidratacion inicial y luego
aparece una nueva fase de degradacion posterior a esta hidratacion, atribuida a

una repolimeracién a partir de los productos de degradacion.

50 - —8—PLGA(50:50)

40 - 1 ——PLGA(50:50)/5% HA
S PLGA(50:50)/10% HA
=
=
& 20 4
&
S 10 - )

O T T T T 1

0 4 8 12 16 20

Tiempo de Degradacién (Dias)
Figura 2.4. % de masa perdida de PLA-PLG-HAP con diferentes concentraciones

respecto al tiempo de degradacion en SBF.

Segun la figura 2.4 y 2.5, los procesos de absorcion de PBS y de pérdida de peso
estan ocurriendo simultaneamente, en donde a mayor concentracion de HAP, se
presentd una mayor pérdida de peso para el PLA-PLG 50-50 y una menor pérdida

de peso para el PLA-PLG 70-30, correspondiendo esta tendencia con el
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porcentaje de PBS absorbido, como se puede observar en la figura 2.5a y 2.5b.
Para las dos concentraciones de PLA-PLG, el maximo de PBS absorbido se

observo en el dia 8.

90 -

140 - === PLGA(50:50) et PLGA(70:30)
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120 - e PLGA(50:50)/5% HA 20 === PLGA(70:30)/5% HA
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9 o
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g 80 - S 50
[e] [o] 40
g 60 1 g
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8 m 20 -
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o 20 . 10 |
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Tiempo de Degradacién (Dias) Tiempo de Degradacién (Dias)

Figura 2.5. Porcentaje PBS absorbido, respecto al tiempo de degradacion de los dos

copolimeros mezclados con HA.

Al igual que en la grafica de pérdida de masa, entre el dia 0 y el dia 16, se
presentaron dos etapas de absorcion acuosa, atribuibles netamente, a las
caracteristicas estructurales del PLA-PLG y al efecto de hidrélisis vy
repolimerizacion, debido a que la mezcla sin HAP, presentd el mismo
comportamiento. El efecto de la HAP, tanto en la degradacion, como en la
absorcion acuosa, se refleja en una mayor hidratacion de esta fase organica y en
la presencia de sitios de penetracion de la fase acuosa en la interfase de contacto

entre el polimero y la HAP.

Segun las tendencias observadas y esperando que la mejor mezcla para construir
un armazon de regeneracion Osea que permita obtener una velocidad de

degradacion mas controlada con el tiempo y que permita controlar la velocidad de
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formacion de tejido, el copolimero de PLA-PLG entre 5y 10% de HAP, presento el
mejor comportamiento. También bajo el criterio de obtener una mayor cantidad de
sitios especificos de reconocimiento celular sobre la superfice, un porcentaje de
10% en la mezcla con 70-30 de PLA-PLG, es mas conveniente. Esta mezcla ya ha

sido estudiada en cuanto a sus propiedades mecdanicas, en otros trabajos.

Siendo la velocidad de degradacién inversa al grado de cristalinidad de los
polimeros, el mecanismo de degradacion hidrolitica puede ser definido en dos
fases: degradacién superficial y degradacion del “bulk” o interna del material [25-
28]. La primera ocurre principalmente en las zonas amorfas cuyas estructuras se
presentan esencialmente desordenadas, facilitando la difusién y el ataque del
medio de hidrélisis. También ocurre, como se habia mencionado anteriormente,
penetracion de la fase acuosa en la interfase de contacto entre el polimero y la
HAP. Estos procesos dan paso a la segunda fase que es el ataque a las zonas
cristalinas, siendo mas lento, puesto que su mayor ordenamiento, ofrece mayor
resistencia a la difusion de la solucion de PBS. La union de las diferentes
estructuras de los homopolimeros, rompe la estereoregularidad y la simetria de las
cadenas, lo que se refleja en un aumento de las zonas amorfas, facilitando la

difusividad de medio hidrolitico, llevando a una degradacién mas rapida.

De acuerdo a la pérdida de masa de cada una de las mezclas evaluadas, se ha
obtenido las gréficas de cinética de degradacidén, mostradas en la figura 2.6, para

las mezclas de HAP con PLA-PLG 50-50 y HAP con PLA-PLG 70-30.
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Figura 2.6. Cinéticas de Degradacion PLA-PLG (50:50)/HAP y PLA-PLG (70:30)/HAP.

La mezcla de PLA-PLG (70-30)/5% HA, presentdé una mayor degradacion y la

mezcla de PLA-PLG (50-50)/10% HA la menor degradacion.

Los espectros de FT-IR son mostrados en la figura 2.7.
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Figura 2.7. Espectros FT-IR para mezclas PLA-PLG-HA, (a) 50-50/0% (b) 50-50/10% (c)
70-30)/10%, sometidas a degradacion hidrolitica por 8, 16 y 20 dias.
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Estos espectros mostraron una gran similitud entre las bandas de absorcion con
las reportadas en la literatura [25]. Las principales bandas de absorcién obtenidas
fueron: 2997-2965 (CH,, CHs3), 1759 (C=0), 1360-1450 (CHs;), 750 (CH).
Adicionalmente, se encontr6 entre 2270-2320, una banda de absorcion
relacionada con fosfinas, corresponde a compuestos presentes en la solucién de

PBS absorbidos por las muestras, durante el proceso de degradacion.

Los grupos funcionales de las mezclas PLA-PLG-HA presentaron
aproximadamente, las mismas caracteristicas quimicas del copolimero PLA-PLG.
Un espectro FT-IR tipico de la HAP, muestra bandas en 3.600-3440 cm™ y 633
cm?, correspondientes a grupos OH, bandas en 1.080-1.090 cm?,
correspondientes a grupos PO3, y bandas entre 870, 1.420 y 1.480 cm™

correspondiente a CO™;. Los picos del espectro infrarrojo mostrados en todas las

mezclas, corresponden a la superposicién de cada uno de sus componentes.

El DSC fue empleado para determinar la temperatura de transicion vitrea del PLA-
PLG mezclados con 5 y 10% de hidroxiapatita, analizando las propiedades
térmicas en funcion del tiempo de hidrdlisis. Los termogramas obtenidos,
mostraron sélo una temperatura, relacionada con la transicion vitrea (Tg) y no, con

la temperatura de fusién, caracteristico de la amorficidad de la mezcla.

Chu [13], afirma que la hidrdlisis se realiza en dos etapas, un ataque inicial a las
regiones amorfas de este tipo de polimeros, y una segunda etapa que

corresponde a un ataque a las regiones cristalinas. Las temperaturas de transiciéon
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En la figura 2.8 se muestra las temperaturas de transicion vitrea de las mezclas,

variando con el tiempo de degradacion.
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Figura 2.8. Temperaturas de transicion vitrea de las mezclas con el tiempo de

degradacion.

Siendo la temperatura de transicion vitres del PLA-PLG sin proceso de
degradacion hidrolitica, entre 40-60°C, las temperaturas con degradacion
hidrolitica de las mezclas se encuentran lejos de este rango, atribuyéndose
principalmente al efecto plastificante causado por la penetracion de PBS en la
matriz del polimero. La temperatura de transicion vitrea disminuye constantemente
con el tiempo de hidrdlisis para el PLA-PLG (50-50) y presenta un comportamiento
heterogéneo para el PLA-PLG (50-50)/10% de HA y 70-30 con 10% de HAP, lo
cual puede significar una fuerte influencia de la HAP en las variaciones de
cristalinidad del PLAG con el tiempo de hidrélisis, especialmente en las mezclas
con 70-30 de PLA-PLG, significando que esta influencia es mas significativa en la
interacciéon entre el PLA con la HAP. También los espectros de DSC, mostraron

picos adicionales entre 85-90° C, atribuibles a regiones cristalinas de diferente
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tamafio formado a lo largo del proceso de degradacion hidrolitica, por la re-
organizacion de las cadenas resultantes de la hidrdlisis en las zonas amorfas, las

cuales, no son muy estables, ya que se componen de cristales mas pequefios.

La degradacion de PLA-PLG ocurre por hidrélisis no enzimatica y genera como
productos finales, acido lactico y acido glicolico, los cuales son posteriormente
eliminados del cuerpo [13]. Como se muestra en la figura 2.9, durante el proceso
de degradacién de los polimeros, los enlaces soportan la hidrélisis, originando
cadenas menores con terminaciones 4&cidas, los cuales son posteriormente

eliminados del cuerpo por medio del ciclo Krebs [23].
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H,0 GH o 3 £+, b Hy Py
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CH, r . <

0
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Oligomeros lactico Acido glicdlico

PLGA Oligdmeros Acido lactico

Acido lictico

Figura 2.9. Reaccion de hidrdlisis del PLGA [18].

2.3.2. Interaccion de quitosano-HAP ante una solucion buffer de fosfatos

En la evaluacién de la interaccion entre la HAP, el quitosano go y un fluido rico en
fosfatos y calcio, se fijaron los componentes a las muestras de Ti6Al4V por
electrodeposiciéon por un tiempo de 4 horas y una densidad de corriente de
corriente de 200mA/cm?, con variaciones de qo entre 0,05 y 0,25g/l. Los

resultados de Difraccion de Rayos X DRX, se muestran en la figura 2.10.
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Figura 2.10. DRX de las muestras de HAP con concentraciones de quitosano entre 0,05y
0,254/l.

Se observan compuestos de hidroxiapatita y fosfato octacalcico en las tres
condiciones evaluadas. Para determinar la cristalinidad de las mezclas de HAP y
go, se empled el criterio de ancho del pico a la altura media de la curva de
difraccion, que relaciona relaciona el aumento de la cristalinidad con la
disminucién del tamafio de los cristales. A mayor ancho de la curva de difraccion,

menor es la cristalinidad de la mezcla. En la figura 2.11 se muestra este analisis.
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Figura 2.11. Comparacion de los anchos de picos medios de las curvas de difraccion en

las diferentes composiciones de quitosano empleadas, mezcladas con HAP
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Utilizando la reflexibn de la maxima intensidad de la hidroxiapatita en los
difractogramas, entre 40,2° < 26 < 40,8°, la cristalinidad de la mezcla disminuye al
incrementar la cantidad de quitosano en la solucion. Una posible explicacién se
puede dar por un aumento en el grado de amorfizacion de la HAP ante la
presencia de quitosano. Las formas irregulares y porosas de las particulas
agregadas de HAP son cubiertas por el quitosano, lo cual puede generar una

disminucion en la cristalinidad [24].

Un andlisis por infrarrojo FT-IR a una muestra de quitosano pura y a muestras de
HAP con fosfato de calcio y quitosano con porcentajes de 0.05, 0.15y 0.25 g/l, fue
realizado para determinar los grupos funcionales. Los resultados se muestran en

la Figura 2.12.
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Figura 2.12. Espectro FT-IR del quitosano puro y los recubrimientos obtenidos a los

an

diferentes porcentajes de quitosano

Para el quitosano puro, se observan bandas de intensidad media correspondientes

a vibraciones de estiramiento de NH, ubicadas en la regién de 3500-3400 cm™,
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traslapadas con las bandas de vibracién de alargamiento del OH entre 3700 y
3000 cm™ y la banda de absorcién de intensidad media a fuerte, relativas a las
vibraciones de deformacion del grupo amino a una frecuencia entre 1650-1580
cm™, bandas de alargamiento del CH. en la regién de 3000 a 2800 cm™, bandas
de flexién del NH, en la regién de 1650 a 1580 cm™ y bandas de flexiéon del
enlace C-OH en el rango de 1450-1300 cm™, bandas de absorcién de intensidad
media a débil para el enlace C-N de las aminas alifaticas primarias en la region de

1250 a 1020 cm™.

En los espectros de infrarrojo de los productos depositados de HAP con diferentes
concentraciones de o, se observan las bandas propias de las vibraciones
correspondientes a los enlaces pertenecientes al NH,, apreciandose también, el
pico correspondiente al enlace PO, a 1030 cm® de los fosfatos de calcio
presentes. La presencia del grupo amino y del grupo fosfato, evidencia que este
compuesto presenta una alta bioactividad, debido a la similitud de estos grupos,
con los compuestos apatiticos del tejido éseo y de los grupos aminos del
colageno, de los proteoglicanos y de los glicosaminoglicanos de la matriz

extracelular.

En la figura 2.13 se muestran los espectros de impedancia correspondientes a la
caracterizacion electroquimica, la cual se ha realizado para evaluar la estabilidad
de la HAP con las diferentes concentraciones de quitosano, determinando al
mismo tiempo su correspondiente bioactividad, siendo esta, la capacidad de

generar crecimiento biolégico.
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Figura 2.13. Espectros de Nyquist de los compuestos de HAP-go, a 0,1 g/L y 0,2 g/L.

En los dos espectros, se observa una similitud en los comportamientos
electroquimicos, con dos constantes de tiempo caracteristicas, las cuales
disminuyen, al aumentar la concentracion de quitosano, corroborandose el
resultado obtenido por DRX, en el cual, a mayores cantidades de quitosano en la
mezcla, se presentd una menor cristalinidad. Materiales mas cristalinos, suelen
presentar un mejor ordenamiento atémico-estructural, presentando una energia
libre superficial mas baja, implicando que el material mas cristalino presenta una

menor tendencia a degradarse y una menor actividad [39-42].

En la figura 2.14, se muestra el analisis morfolégico realizado por SEM en las

muestras de HAP con 0,1g/L y 0,2g/L de quitosano.

Figura 2.14. SEM de las muestras obtenidas con 0,1 a) y 0,2 g/l b) de quitosano a 500X
71



Se observa un aumento en la irregularidad superficial al aumentar la cantidad de
guitosano, corroborando la inestabilidad superficial observada en los ensayos de
DRX y en los ensayos electroquimicos. La bioactividad de un biomaterial esta
influenciada por la superficie especifica. A mayor cantidad de quitosano, se
presenta una estructura esponjosa con una mayor superficie especifica,

incrementando la bioactividad.

2.3.3. Efecto de la adicién de zinc en exceso en el PLA para la conformacién

de un armazoén polielectrolitico de regeneracién 6sea.

En este aparte se muestran los resultados del estudié electroquimico del efecto de
dopado del &cido polilactico PLA empleando sulfato de zinc, asi como las
propiedades conductoras de la superficie del material y su comportamiento
electrodico bajo condiciones fisiol6gicas simuladas. Las técnicas empleadas

fueron la Espectroscopia de impedancia electroquimica y Mott-Schottky.

Avances recientes en la investigacion sobre biomateriales han mostrado que las
propiedades fisicoquimicas superficiales de hidrofilicidad, angulo de contacto,
carga superficial, tension superficial y energia libre superficial, son fundamentales
en la intencién de alcanzar mayores interacciones positivas entre un biomaterial y
el tejido celular [43-48]. Experimentos in vitro, han demostrado que casi todas las
células del cuerpo humano responden a impulsos de naturaleza eléctrica, cuya

respuesta esta relacionada con la la actividad celular. En este orden de ideas, un
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impulso eléctrico aplicado por una fuente externa, puede ser valido para generar
crecimiento celular. Sin embargo, dada la carga eléctrica de las células (negativa)
se requiere de un material para construir armazones de regeneracion celular, con
carga eléctrica opuesta, para generar atraccion y transporte idnico a través de la
célula. La optimizacion de las propiedades biolégicas de un polimero, se puede
realizar mediante la incorporacién de moléculas bioactivas, como la HAP y el
guitosano y por la incorporacion de iones metalicos en naturaleza y
concentraciones no toxicas, que incrementen su conductividad y provean un tipo
de carga eléctrica. Esta incorporacién, se puede lograr por medio de la adsorcion
fisica, atrapamiento, dopado, y acoplamiento covalente de biomoléculas deseables

[49].

En En la figura 2.15 se observa los espectros de infrarrojo para las muestras de PLA

con concentracién de agente dopante (sal de zinc) de 0.5, 1, 1.5y 2%.
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Figura 2.15. FT-IR de PLA a diferentes concentraciones de sulfato de zinc
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Se presentaron picos primarios vibracionales correspondientes al acido polilactico.
Los picos anchos cercanos a 3500 cm™ se deben al estrechamiento de O-H del
agua adsorbida molecular. Los picos a frecuencias entre los 1090 y 1130 cm™ se

deben a la presencia del grupo SO.?, por la presencia del Sulfato de zinc.

La caracterizacion electroquimica mediante EIE de las mezclas de PLA dopadas
con sulfato de zinc a diferentes concentraciones, se presenta en los espectros de
Bode de la figura 2.16. Estos ensayos fueron realizados después de un tiempo de

inmersion en SBF de 3 horas, para asegurar la estabilizacion del sistema.

-10 A
@ 20 | —e—PLA- 0% Zn
8 i
8 —®— PLA-05% Zn
D i
S5 % —a— PLA-1% Zn
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Figura 2.16. Espectros de Bode obtenidos de las muestras de PLA con incorporacion de

sulfato de zinc a diferentes concentraciones.

Los espectros de Bode a altas y medianas frecuencias, presentaron una
constante de tiempo que representa un comportamiento de la doble capa
electroquimica de la interfase polimero/electrolito, con maximos en el 4ngulo de
fase de hasta 60°. A mas bajas frecuencias, la segunda constante de tiempo,

puede ser atribuida al comportamiento capacitivo de la interfase entre el sustrato
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metalico con el polimero depositado con una fase de hasta 80°, observandose, el
efecto de la disminucion de la resistencia a la transferencia de carga con el
aumento del porcentaje de zinc hasta 2%. A partir de las graficas de Bode, se
calculé la capacitancia Cg para la interfase polimero/metal, con la siguiente
ecuacion [56-59]:

1 = i + i (2.5)

C Cp Cy
Donde Cy es la capacitancia de la doble capa eléctrica, asumida a un valor
constante de 15 pF/cm? para un polimero de baja conductividad o a 1 KHz, segun
lo reportado en la literatura [59]. La capacitancia C es la medida a la respuesta
capacitiva no lineal a partir de los espectros de Bode representada por el elemento
de fase constante EFC y dada por la siguiente ecuacion:

1

Donde f es la frecuencia para el valor minimo del angulo de fase de la constante
de tiempo a medias frecuencias (interfase polimero/electrolito) y Z representa la
impedancia de la doble capa medida de los procesos fisicoquimicos que ocurren

en el polimero.

La capacitancia de un material es la medida de su capacidad de almacenar carga
y energia potencial eléctrica. Cuanto mayor sea la capacidad de almacenamiento
de carga, menor es el valor numérico de la capacitancia y mayor es la constante

dieléctrica del material [59]. Los valores de las constantes dieléctricas relativas
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para cada % de dopado & y las respectivas capacitancias Cg, se muestran en la
tabla 2.1, representando las variaciones dieléctricas de un polielectrolito
biodegradable de PLA. Estos valores son calculados a partir de la ecuacion 2.8,
donde e es el espesor del recubrimiento, Cg la capacitancia del recubrimiento, y &,
la permitividad en el vacio (8,8542*10™% F/m). Las medidas fueron tomadas a

tiempos t;=3 horas y t,= 6 horas.

2.7)

Tabla 2.1. Constantes dieléctricas relativas para cada % de dopado en el PLA

% dopado & (ta) & (t2) Cr (uUF/cm®)
0 17,20 18,78 5,2385
0,5 1,92 8,78 1,3606
1,0 4,14 7,35 1,2807
1,5 35,19 14,00 3,2539
2,0 19,68 11,70 3,2790

Para porcentajes de dopado entre 0 y 1%, € aumenta con el tiempo, mientras para
concentraciones entre 1,5 y 2%, ¢ disminuye. Estos valores se relacionan
directamente con los datos de capacitancias obtenidos, indicando que para
concentraciones de sal de zinc entre 0 y 1%, aumenta la capacitancia a mayor
tiempo de exposicion a la solucion. Pequefias variaciones en la cinética de
degradacion producidas por diferencias estructurales en la red polimérica,

pudieron influir en estos comportamientos.
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Mediante analisis Mott-Schottky M-S, se determinaron las propiedades
semiconductoras (densidad de donadores Ng, y potencial de banda plana, Eg,) de
las muestras de PLA con diferentes concentraciones de zinc. Se obtuvieron
graficas (Resistencia/Capacitancia) Vs. Voltaje, a un barrido de potencial
constante entre -1 y 1 V, durante un periodo de tres horas para evaluar la
variacion de la conductividad de las muestras con el tiempo de exposicion del

material a un fluido fisioldgico simulado.

En la figura 2.17 se muestran las graficas M-S obtenidas. Los resultados
mostraron pendientes de ajuste lineal positivas, lo cual corresponde a un
comportamiento similar al del un semiconductor tipo n, donde los portadores de
carga dominantes son electrones. Para un electrodo semiconductor tipo n, los
electrones son transferidos desde el electrodo hacia la solucién, por tanto, hay una
carga positiva asociada con la region de espacios de carga, estableciendo un

comportamiento catddico del PLA dopado.

3,00E+13 -
y = 1E+13x + 2E+13
:N\ 2,50E+13 —o—PLA con 0% de zinc
LL
5 2,00E+13 - ——PLA con 1% de zinc
IS
\:, 1,50E+13 - PLA con 2% de zinc
L 1,00E+13 - y = 4E+12x + 5E+12
O
= 5,00E+12 - /
=1E+12x + 1E+124
0,00E+00 T B T ! !

-1,5 -1 -0,5 0 0,5 1 15
Potencial/volts

Figura 2.17. Gréficas Mott-Schottky de PLA a diferentes porcentajes de dopado con zinc.
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Para este tipo de semiconductores, la relacion Mott-Schottky esta dada por la

siguiente ecuacion [30]:

1 2Ny ( RT) 2.9)

Csc? - NgFe g0
Donde Csc es la capacitancia de la regién de espacios de carga, Na es el nimero
de Avogadro (6,02x10%® 1/mol), Ng la densidad de donadores, F la constante de
Faraday (~9,65x10* C/mol), €, la constante dieléctrica relativa (calculada para cada
porcentaje de dopado, a partir de los resultados de EIS), €, la permitividad en el
vacio (8,8542x10™*? F/m), E el potencial aplicado en el experimento, Ej, el
potencial de banda plana, R la constante de los gases (8,314 J/K-mol), y T la
temperatura absoluta (310,5 Kelvin). La capacitancia del espacio de carga Csc se
calcul6 mediante la ecuacién 2.5. A partir del ajuste de las gréaficas M-S se obtuvo
el potencial de banda plana con el corte en la ordenada y la densidad de

donadores, de la pendiente de la linea recta.

Se encontré que entre 0 y 0,5% de zinc, Ny es estable con el tiempo, indicando
gue la conductividad es independiente del porcentaje de sal de zinc a bajas
concentraciones. Para un porcentaje de 1 y 2% de zinc, se observan pequeias
variaciones en Ng con el tiempo. EI mejor comportamiento conductor y de
potencial de banda plana en el PLA, se obtuvo con concentraciones de zinc de
1%. Sin embargo, el Eq es muy sensible a cambios en la estructura de los
polimeros [50]. A tiempos cortos de exposicion en la solucion fisioldgica, el
potencial de banda plana del PLA es mayor que a tiempos de exposicion mas

largos, indicando, que la energia inicial necesaria para que los electrones logren
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pasar de la banda de valencia a la banda de conduccion es alta. Al aumentar el
tiempo de exposicion en el fluido fisiolégico con la consecuente degradacion del
PLA, la resistencia al transporte de carga disminuye, incrementando la

conductividad del PLA.

2.4 Conclusiones de este capitulo

e Armazones poliméricos de PLA-PLG reforzados con HAP, fueron sintetizados
mediante la técnica de evaporacion/extraccion de solvente. Los resultados de las
pruebas de FT-IR presentaron los picos caracteristicos del copolimero y ademas
los correspondientes a la HAP, indicando una distribucibn homogénea de las
particulas de HAP dentro de la matriz polimérica de PLA-PLG.

e Mediante el ensayo de degradacién y mediciones de pérdida de peso, se
demostrd, que el armazon polimérico de PLA-PLG reforzado con HAP, se degrada
por un proceso que inicialmente presentd una absorcidén de la solucion de PBS al
interior de la matriz polimérica, alcanzando solo los sectores amorfos, en los
cuales comenzo6 a producirse la hidrdlisis de los enlaces éster. Los segmentos de
cadena de estos sectores, se fragmentaron como consecuencia del ataque
hidrolitico y son precisamente estas rupturas, las que suponen el aumento de la
cristalinidad de las muestras observado en el DSC. La absorcién de agua y la
pérdida de peso de las muestras, depende en gran medida, de la cantidad de HAP
presente en la matriz polimérica, asi mismo la temperatura de transicion vitrea de

las muestras, depende del tiempo de degradacién. Los resultados de DSC
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mostraron un significativo efecto de la interaccion de la HAP con el PLA, sobre la
variacién estructural con el tiempo de degradacion.

e Compuestos de Hidroxiapatita-quitosano fijados sobre sustratos de Ti6AI4V,
fueron evaluados en funcion de los cambios de cristalinidad con la variacién de la
concentracion de quitosano mezclado con HAP. Estos compuestos presentaron un
comportamiento cristalino, el cual disminuy6 al aumentar la cantidad de quitosano.
La bioactividad de estos compuestos fue evaluada por ensayos electroquimicos,
determindndose un incremento energético superficial, a mayor cantidad de
guitosano en la mezcla; sin embargo, pequeiias diferencias en los resultados
electroquimicos y de acuerdo a la evaluacién por SEM, hace suponer que la
mayor activacion mostrada en el HAP con mayor cantidad de quitosano,
corresponde a un aumento en la superficie especifica, implicando un aumento en
la bioactividad en la HAP con el uso de quitosano.

e Se obtuvieron polielectrolitos de acido polilactico dopado con sulfato de zinc,
los cuales fueron evaluados electroquimicamente, permitiendo determinar las
variaciones en la composicién del material y sus propiedades semiconductoras
respecto a una solucién rica en iones de fosfato y de calcio. Los polimeros
analizados, mostraron un comportamiento Mott-Schottky de un semiconductor tipo
n, en los cuales los electrones son transferidos desde el electrodo hacia la
solucién, catddicamente. Este tipo de semiconductividad, puede permitir el
desarrollo celular de tejido al ser inducido en el medio fisiolégico. EI mejor
comportamiento semiconductor se presentd en el PLA con 1% de adicion de

sulfato de zinc.
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3. CAPITULO 2. ADSORCION POLARIZADA DE FOSFATOS Y PROTEINAS
SOBRE ARMAZONES DE PLA-PLG-BIOCERAMICO-ZINC

3.1. Introduccién de este capitulo

Los biominerales se encuentran depositados en los sistemas bioldgicos
constituyendo parte del endo y exoesqueletos, dientes, sensores Opticos, sistemas
de proteccion, o bien son la causa de diversas patologias en seres humanos,
como calculos renales, biliares y calcificacién en la pared arterial [1-8]. En el ser
humano las concentraciones de iones calcio y fosfato en el liquido extracelular son
considerablemente mayores que las necesarias para causar la precipitacion de la
Hidroxiapatita Caio (PO4)6(OH)s..

El grado de biomineralizacion es el factor mas importante para determinar las
capacidades mecanicas del hueso. Los minerales estan ligados a través de las
proteinas no colagenas y estas conforman entre 3 % y 5 % de la composicién del
hueso, las cuales proveen emplazamientos activos para la biomineralizaciéon y
unién celular [9-14].

Un proceso adyacente a la biomineralizacion es la adsorcidén, en el cual se extrae
materia de una fase y se concentra sobre la superficie de otra fase (generalmente
sélida). La sustancia que se concentra en la superficie o se adsorbe, "adsorbato"
y la fase adsorbente, "adsorbente". La adsorcion desde una disolucion a un sélido
es por consecuencia del caracter liofoébico (no afinidad) del soluto respecto al
disolvente particular, o debido a una afinidad elevada del soluto por el sélido o por

una accion combinada de estas dos fuerzas.
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En este aparte de la tesis, se analiza la regeneracién celular en etapas
importantes como lo es: la biomineralizacién y la adsorcién proteinica. Estas
etapas son fundamentales durante el intercambio idnico celular para el crecimiento
de la matriz extracelular MEC. El intercambio i6nico se realiza a partir del
transporte de minerales y proteinas con carga iénica a través de la membrana
celular.

Como parte de la hipotesis de esta investigacion, se asume un modelo de celda
electroquimica para la regeneracion celular 6sea bajo la aplicacion de potenciales
eléctricos externos, donde un armazén polimérico biodegradable de PLA-PLG
modificado con HAP y zinc funciona como céatodo junto a hueso sano, el tejido del
hueso dafado funciona como &nodo y el electrolito, la fase liquida rica en
nutrientes del plasma sanguineo que aporta minerales y proteinas. Este modelo
describe el intercambio i6nico de minerales y proteinas que llevan al crecimiento
celular a partir del uso de armazones poliméricas biodegradables semiconductoras
como matrices de regeneracion 0sea [15].

El proceso por el cual el copolimero PLA-PGA (adsorbente) liga moléculas se
debe principalmente a la naturaleza de la superficie en la cual el PLA a pesar de
ser hidrofobico, es ayudado por el PLG, el cual posee una naturaleza superficial
hidrofilica, atrayendo a la proteina [16-19]. Las moléculas del adsorbato (proteina)
pueden ser maviles o fijas en una posicién debido a la intensidad de las fuerza de
los enlaces, dando a lugar a la quimisorcion vy fisisorcidén, sin embargo, la alta
complejidad de las superficies sélidas, hace que la mayor parte de los fendmenos

de adsorcién sean combinaciones de los dos tipos.
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La fisisorcidbn o adsorcién fisica esta asociada con una entalpia de adsorcién
numéricamente inferior a =40 KJ mol™", mientras que valores mayores a -80 KJ
mol™", son caracteristicos de la quimisorcién o adsorcién quimica. La entalpia de
fisisorcibn es comparable a la entalpia de condensacion, mientras que la entalpia

de quimisorcion es comparable a la entalpia de las reacciones quimicas [20-21].

3.2 Experimentacion

En una primera parte y teniendo en cuenta el grado de reabsorbabilidad de la
hidroxiapatita comparada con un biovidrio, se realizaron evaluaciones
electroquimicas mediante EIE, relacionadas con la capacidad de adsorber fosfatos
de mezclas de PLA-HAP y PLA-biovidrio, las cuales fueron usadas en los
siguientes porcentajes: PLA/HAP 95/5, 90/10 y PLA/BV 90/10, 70/30
(concentracion determinada a partir de ensayos preliminares). EI PLA se ha
empleado sin el PLG, con el propésito de aislar el efecto de los refuerzos
bioactivos en el armazon sobre la biomineralizacion. Las muestras obtenidas
fueron sumergidas en medio fisiolégico simulado, preparado con diferentes
relaciones calcio/fosforo. Estas concentraciones fueron: 2.5mmol/L, 3.08mmol/L y
4.63mmol/L.

La HAP vy el biovidrio empleado, fueron caracterizados mediante DRX y FT-IR,
respectivamente.

Los espectros electroquimicos obtenidos fueron ajustados a un modelo de
circuitos equivalentes propuesto para describir el mecanismo de adsorcion de

fosfatos.
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Los elementos resistivos obtenidos de las variaciones en la resistencia a la
transferencia de carga en los ensayos de adsorcién, fueron relacionados con
parametros termodinamicos. Pruebas de absorcion atomica para la determinacién
de iones en solucién, después de los ensayos de adsorcidén, permitié corroborar
los resultados electroquimicos obtenidos. La biomineralizacion se realizé a 0, 7,
14, 21 dias, con el fin de reconocer la mejor respuesta del armazén a la formacién

superficial de apatita en presencia de fluidos similares a los del cuerpo humano.

En una segunda parte, se ha evaluado la adsorcion de proteinas de amilasa y
albumina a diferentes concentraciones en solucién buffer de fosfatos bajo
polarizacion eléctrica, sobre copolimeros modificados de PLA-PLG-zinc mediante
Espectroscopia de Impedancia Electroquimica EIE. La evaluacion se baso6 en el
empleo del mismo método usado en los ensayos de biomineralizacion que
relaciona parametros electroquimicos con parametros termodinamicos, variando la
temperatura y el potencial eléctrico aplicado.

Los resultados mostraron, que a mayor concentracién de proteina en solucion,
disminuye la resistencia a la transferencia de carga, incrementando la adsorcién
sobre la superficie del armazéon. También se presentd un incremento en la
adsorcién de proteinas con la aplicacion de un sobrepotencial eléctrico. Los
analisis termodinamicos indicaron que la adsorcion de proteinas en la superficie
del material polielectroliico de PLA-PLG se presentdé espontaneamente.
Finalmente se encontré que el fenédmeno de adsorcion para las proteinas de

amilasa y albumina empleadas en este estudio, presentaron importantes
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similitudes; sin embargo, es posible que factores de tamafio y carga eléctrica de
las proteinas, hayan influido en la mayor adsorcion de amilasa.

Para estos ensayos, se usoO un potenciostato ACM Instruments Version 5; Gill AC.
Como electrolito se empled una solucion salina buffer de fosfatos (PBS) con un PH
entre 7,4 -7,5 [24], con agua desionizada y los siguientes reactivos: NaCl, KCI,
KH,PO, y Na;HPO,4.10H,0. El montaje para esta prueba se realiz6 con una celda

vertical plana con tres electrodos, como se muestra en la figura 3.1.

Figura 3.1. Montaje para pruebas electroquimicas

Como contra electrodo se empled grafito de alta pureza, como electrodo de
referencia se uso un electrodo de plata/cloruro de plata (Ag/AgCl, en 3M de NacCl),
usando como contacto con el electrolito un luggin. El electrodo de trabajo fueron
las muestras del polielectrolito de PLA-PLG-zinc. La temperatura corporal de
37,5°C y otras variaciones de temperatura, fue controladas durante los ensayos
mediante calentamiento con un bafio termostatado por recirculacién de agua a

través del serpentin de la celda.
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La albumina se encuentra en gran proporciéon en el plasma sanguineo, siendo la
principal proteina de la sangre y a su vez la mas abundante del cuerpo humano.
Por su parte la amilasa, se encuentra en la saliva y en el pancreas. En este orden
de ideas, se empled B-Amilasa Tipo I-B y Albumina de suero bovino, pH ~7 (1% in
0.15 M NacCl), 298%. La concentracion de proteinas en PBS fue de 5, 10 y 15
pg/ml, las temperaturas de prueba fueron 25°C, 30°C y 37°C y los potenciales
contra el electrodo de referencia, para electroactivar el proceso de adsorcion,

fueron de 0, 0,2 y 0,4 voltios, hallados por la técnia de voltametria ciclica.

3.3. Resultados

3.3.1 Biomineralizacién del acido polilactico-biovidrio y éacido polilactico-
hidroxiapatita

En la figura 3.2 se muestra el difractograma de rayos X de la hidroxiapatita

sintetizada.

Pl

26

Figura 3.2. Espectro DRX de la hidroxiapatita sintetizada.
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Este difractograma muestra el patron de DRX para HAP sintética y whitlockita;

siendo esta Ultima un precursor importante en la formacién de HAP.

La lIdentificacion del BV se realizO6 mediante espectroscopia de infrarrojo,
encontrando picos de absorcidn caracteristicos de En la figura 3.3 se muestra la

Identificacion del biovidrio mediante espectroscopia de infrarrojo.

Figura 3.3. Espectro Infrarrojo del Vidrio Bioactivo

Los grupos funcionales de este compuesto corresponden a los reportados en la
literatura [25-26]. el pico en el rango de 1000 — 1100 cm™ corresponde a la tensién
vibracional del enlace asimétrico Si-O-Si, en el rango de 750 — 850 cm™ a la
tensién vibracional del enlace Si-O, y entre 450 — 550 cm™ al modo vibracional de
flexion del enlace simétrico Si — O - Si. El pico de absorcién alrededor de 950 cm™
puede atribuirse a los enlaces Si-O-Ca. La banda del ion carbonato entre 1500 —
1750 cm™ esta relacionada con la presencia de Calcio. Los picos a 3500 y 1750
cm® pueden asignarse a la tensién de los enlaces -OH del agua. Los picos dobles

entre 2250 y 2500 cm™ a la absorcién del CO..
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En la figura 3.4 se muestra un espectro de impedancia caracteristico que muestra
la adsorcién de fosfatos sobre la superficie del PLA a diferentes concentraciones

de Ca en SBF.

40 A

0 (grados)
o

LOGFRECUENCIAHz

- — —PLA/BIOVIDRIO[3,08] — - - PLA/BIOVIDRIO[4,63]
--------- PLAHAPI[3.08] — - =PLAMHAP[4,63]

Figura 3.4. Espectros de bode: T = 45°C con diferentes concentraciones de iones de

Ca'?, para las mezclas trabajadas.

Se encontrd que las muestras de PLA-HAP, no presentaron un comportamiento de
mineralizacién superficial con el incremento de la concentracion de Ca en la
solucion. Un maximo en el angulo de fase a frecuencias entre 100 y 10.000 (figura
3.4, circulo rojo punteado), muestra la relajacion de carga relacionada con la
adsorcién de fosfatos de calcio sobre la superficie. Comportamientos mas
resistivos en esta zona, indican una mayor adsorcion. La mezcla PLA-HAP a una
concentracion de 3,08 mmol/L de iones de Ca'™ en solucién, mostré el
comportamiento mas resistivo, indicando la formacion de una monocapa de apatita
sobre la superficie del material. La mezcla PLA-Vidrio Bioactivo a una

concentracion de 4,63mmol/L de iones de Ca*?, mostr6 mayor biomineralizacién
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que a menor concentracion de calcio en solucidn. Las variaciones de temperatura

no influyeron en este comportamiento.

La explicacién de estas diferencias se basa en la estabilidad hidrolitica de la HAP
y del biovidrio. En el primer caso, la adsorcidén se basa en interacciones o enlaces
de tipo electrostatico sobre la superficie. Dada la baja solubilidad de la HAP, en
donde un incremento en la concentracion de calcio, puede desnaturalizar la apatita
formada. Contrario a la HAP, el biovidrio posee la propiedad de reabsorberse en
un medio fisiolégico, generando intercambio i6nico mediante procesos de
hidroxilacién superficial a partir de la formacién de grupos silanol, por lo que es
posible que al incrementar la carga de calcio, se aumente la cantidad de apatita
sobre la superfice. Sin embargo pueden intervenir factores relacionados con la

degradacion hidrolitica.

Un modelo de circuito equivalente propuesto, mostrado en la figura 3.5, con dos
constantes de tiempo (r = CR) en paralelo, representé el proceso de adsorcion de

apatita en las mezclas de PLA-HAP y PLA-biovidrio.

RSBF Cads
“\

Celectrodo
D —
Relectrodo

Figura 3.5. Circuito equivalente para el proceso de adsorcion de apatita

El elemento de fase constante que reemplaza a una capacitancia pura, permite

determinar la desviacion de la idealidad del capacitor.
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A partir de la proporcionalidad entre la concentracién superficial saturada de
apatita [' y 1/Resistencia a la transferencia de carga Rtc, los valores de resistencia
a la transferencia de carga obtenidos de la simulacion del modelo de circuitos
equivalentes propuesto, se ajustaron a la isoterma de Langmuir (ecuacion 1.1),
valida para describir la adsorcibn de mono capa. Se graficé la concentracién de
iones de Ca*? (C) vs Rct *C. Los valores de I son obtenidos por la pendiente vy el
valor de la capacidad de adsorcién Bads, corresponde al intercepto con el eje de
las abcisas. En la tabla 3.1, se muestran los parametros termodinamicos de las

mezclas de PLA-HAP y PLA-biovidrio, derivados de las isotermas.

Tabla 3.1. ParAmetros termodinamicos de adsorcion de apatita obtenidos

Mezcla T (°C) Mmax Bads (L/mol) AG AS AH

(KImol)  (KI/mol°k)  (KI/mol°K)

PLA /BV 0,000174 455,6 -25,01 0,0386 -13,54

45 0.029 172.32 -24.20 S -1192
PLA/HAP 24 0.00019 372.07 -24.55 -0.0781 -51.02

45 0.000037 365.39 - 26.19 4719

El AG y AH negativo indica una adsorcién espontanea sobre la superficie de la
mezcla polimérica y una reaccion exotérmica respecto a la adsorcion. El aumento
de la temperatura desfavorece la adsorcion en la mezcla PLA-BV, contrario a lo
gue se presentd en la mezcla PLA-HAP, mostrando esta mezcla una mayor

capacidad de activacién ante la generacion de cambios energéticos externos.

La Tabla 3.2 muestra los valores de concentracién de iones de Calcio obtenidos
por absorcion atdbmica del medio SBF antes y después de la inmersion de las

probetas de PLA-HAP y PLA-VB.
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Tabla 3.2. Concentracién de calcio remanente en solucién, volumen 40ml T: 37 °C.

3,08mmol/L 2,829 2,238 2,631
% ERROR 2,7 1,96 1,28
4,63mmol/L 2,963 2,200 2,945
% ERROR 0,53 0,6 1,49

La concentracién obtenida, fue menor para las mezclas con HAP, lo cual sugiere
gue en los resultados electroquimicos intervinieron factores relacionados con la
degradacion hidrolitica de cada una de las mezclas. La mezcla PLA-HAP,
presenta una gran estabilidad hidrolitica, demostrada en los resultados obtenidos
del capitulo 2 de esta investigacion. La mezcla PLA-biovidrio, por sus propiedades
de reabsorcion, puede presentar una mayor degradacion hidrolitica. A pesar de
gue los productos de degradacién del biovidrio pueden aumentar el pH local, no es
suficiente para compensar la disminucion del pH producido por la erosién del PLA

en la interfase de contacto con el biovidrio.

La biomineralizacién o la capacidad de las mezclas obtenidas de formar una capa
de fosfato de calcio sobre la superficie de las muestras de PLA-BV y PLA/HAP o
incrementar la cantidad de los ya presentes con el tiempo, fue evaluada mediante
analisis por EIE y SEM, con ensayos de inmersion en SBF a 0, 7, 14 y 21 dias a
una temperatura de 37 °C. Los valores de resistencia de la capa adsorbida con el

tiempo son mostrados en la figura 3.6.
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BIOMINERALIZACION DEL PLA/ BV BIOMINERALIZACION DEL PLA/HAP
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Figura 3.6. Comparacion del efecto de biomineralizacion de PL-BV y PLA- HAP

Se observa que la Rtc es la mas baja a los 7 dias de inmersién en las mezclas de
PLA/HAP y PLA/Biovidrio, indicando una disolucion de iones de calcio en la
mezcla PLA/Biovidrio y de iones de Fosfato de calcio en la mezcla PLA/HAP, con
mayor incidencia en la mezcla con biovidrio durante este tiempo. A los 14 dias se
observa un maximo en el valor de la Rtc en las dos mezclas, indicando adsorcion
de los iones de calcio y fosforo del fluido simulado para formar la capa de apatita.
A los 21 dias decrece la resistencia de la capa adsorbida al degradarse esta capa
formada, probablemente, debido a procesos de hidratacién y rompimiento de
enlaces influcenciados, tanto por el electrolito, como por el PLA [27-33].

Los grupos silanol formados en la mezcla PLA-BV, son ionicos y de alta energia,
razon que contribuye en la disminucion del potencial y la resistencia, formando un
compuesto bioactivo. En el caso de PLA-HAP, lo compuestos formados son
fosfatos de calcio idénicos y amorfos que atraen cationes de calcio para formar

Hidroxiapatita o a algun fosfato estequiométrico [41].
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En la figura 3.7 se presenta la morfologia a 2.000 X de las muestras de PLA-

biovidrio y PLA-HAP, sumergidas en SBF.

x2. D00 ln-

a.

Figura 3.7. Micrografias SEM de muestras sumergidas en SBF a 14 dias de
inmersion: (a) PLA-Biovidrio, (b) PLA-HAP.

Se observa de estas micrografias, una mayor formacion de fosfato de calcio en las
muestras de PLA-HAP, lo cual corrobora los resultados obtenidos de los ensayos

electroquimicos.

3.3.2 Adsorcién polarizada de proteinas de albumina y amilasa sobre

armazones polielectroliticos biodegradables de PLA-PLG-HAP-ZINC

Los espectros de EIE de PLA-PLG (70-30)-HAP-1% de zinc en las soluciones con
proteinas, mostraron dos constantes de relajacion de la transferencia de carga.
Estos espectros fueron ajustados a un modelo con dos circuitos RC en paralelo
entre si y en serie con la resistencia del electrolito, similar al modelo propuesto en
la adsorcion de fosfatos de calcio. Por medio de la simulacion de este modelo, se
obtuvieron parametros electroquimicos que describieron las variaciones en la

transferencia de carga entre 100 y 10.000 Hertz (circulo rojo punteado),
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relacionadas con la formacion de compuestos sobre la superficie. Este modelo
presentd un mejor ajuste a los espectros obtenidos con la solucion buffer con
proteinas (figura 3.8), que con la solucion buffer sin proteinas, cuyos resultados
fueron mostrados en la primera parte de este capitulo. Es posible que la carga
eléctrica asociada a las proteinas, ademas de factores de forma y area superficial

de estas, influyan en la adsorcion.
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Figura 3.8. Espectros de bode. Comparacion de las proteinas y la solucion buffer.

La interaccién interfacial entre el electrodo de PLA-PLG y las proteinas, es
originada por las reacciones de los constituyentes de estas con la superficie
polimérica mediante enlaces débiles. Un modelo de circuitos equivalentes, similar
al mostrado para explicar el mecanismo de adsorcion de fosfatos de calcio (figura
3.5), permite describir el comportamiento interfacial entre el copolimero PLA-PLG

y el electrolito [42, 43].

El subcircuito exterior representa una relajacion rapida medida a altas frecuencias,
relacionada con los procesos de carga y descarga de la interfase

electrodo/electrolito. La relajacion a bajas frecuencias, representa un proceso mas
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lento, asociado con la degradacién o el transporte de masa de las especies del
electrolito hacia el interior del polimero y del polimero hacia el electrolito. Para las
proteinas de amilasa y albumina, disminuyé la Rtc relacionada con la adsorcion al
aumentar su concentracion en la solucion buffer de fosfato. Efectos similares
fueron obtenidos al aplicar una diferencia de potencial, como se muestra en el

espectro de Bode de la figura 3.9.
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Figura 3.9. Espectros de EIE de la Albumina a un voltaje aplicado de 0 a 0.4 VV a 37°C

Se muestra en la Figura 3.10 la dependencia del inverso de la resistencia a la
transferencia de carga con la concentracion de la albumina r respecto a la
variacion de temperatura. El incremento en la temperatura y la aplicacion de un
sobrepotencial eléctrico (hallado preliminarmente por ensayos de volatmetria
ciclica para cada proteina), incremento la cantidad de proteina adsorbida sobre la
superficie del armazén de PLA-PLG-HAP-zinc. Al aumentar la temperatura, la
adsorcion aumenta por el incremento en la energia libre superficial. Este
comportamiento fue similar para ambas proteinas, sin embargo, la amilasa

presentd una mayor cantidad de proteina adsorbida.
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Figura 3.10. Isotermas de adsorcion de de la Albumina con voltaje aplicado de 0 y 0,4V,

respectivamente, sobre la superficie del armazén de PLA-PLG-HAP-zinc

La aplicacién de un sobrepotencial, puede afectar las propiedades fisicoquimicas
superficiales, tal como, carga superficial, angulo de contacto sélido-liquido y
tension superficial. También puede incrementar la movilidad de especies del bulk

de la solucion hasta la superficie del material.

El proceso de adsorcién de proteinas en la superficie del copolimero de PLGA se

ajusto a la isoterma de Langmuir.
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La figura 3.11 muestra los resultados del ajuste a la isoterma de Langmuir para la
proteina de albumina. Estos mostraron que el proceso de interaccién de esta

proteina con el armazon de PLA-PLG-HAP-zinc, es de monocapa adsorbida.

2,0E+09 +
& 25°C
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= 1,0E+09
3]
[0 d
X, 5,0E+08 -
A
0,0E+00 T T T T T 1
0 50 100 150 200 250 300 350
[1(mg/ml)

Figura 3.11. Isoterma de adsorcion de Langmuir de la albumina con voltaje

aplicado de 0,4 V sobre la superficie del copolimero PLA-PLG-HAP-zinc.

Los parametros de energia del proceso de adsorciéon AGaps, fueron obtenidos de
la ecuacion 1.3. Esta energia esta relacionada con el trabajo necesario para

nuclear y crecer cierta cantidad de proteina sobre la superficie.

En la figura 3.12 se muestran las graficas que relacionan los cambios de la
energia libre de Gibbs con la temperatura para ambas proteinas. El cambio en la

entalpia de adsorcién se obtuvo a partir de relaciones termodinamicas.
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Figura 3.12. Grafica de la dependencia de la energia libre de Gibbs de adsorcion con la

temperatura, para la amilasa a) y albumina b)

Los resultados mostraron un comportamiento de adsorcién espontanea de ambas
proteinas sobre la superficie del armazén. El proceso de adsorcién fue ligeramente
endotérmico, siendo el resultado del exceso de energia requerido para el
rompimiento de interacciones intramoleculares proteina/solvente y de la energia

involucrada en la formacion de interacciones de proteina-polimero. También se

104



encontré6 que fue un proceso entropico, sugiriendo que algun desdoblamiento
estructural o desnaturalizacion de la proteina ocurrié durante el ensayo. En el caso
de la amilasa se observd mayor adsorcion a 0,2 voltios de polarizacion,
disminuyendo a 0,4. Un comportamiento similar se encontrd para la proteina de
albumina, sin embargo, la desnaturalizacion de proteina fue mayor a este

potencial que en la amilasa.

La morfologia de las muestras de PLA-PLG-HAP-zinc sin proteinas y con
Albumina y Amilasa, se muestra en la Figura 3.13a, 3.13b y 3.13c,

respectivamente.

UNALMED ALBUMING
LTV 7Y Y~ g 1 04 bBes

Figura 3.13. Micrografias SEM: a) PLA-PLG-HAP-zinc b) Monocapa Albumina c)
Monocapa Amilasa

Se observa una morfologia més irregular en la muestra con adsorcién de

albumina, corroborando los resultados obtenidos de los ensayos electroquimicos.
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3.4 Conclusiones de este capitulo

Los ensayos electroquimicos permitieron obtener informacion relacionada con la
adsorciéon de fosfatos de calcio y de proteinas sobre armazones de PLA-HAP,
PLA-biovidrio y PLA-PLG-HAP-zinc. Un método electroquimico que relaciona las
variaciones de la resistencia a la transferencia de carga con variables
termodinamica de adsorcidn en la region de frecuencia entre 100 y 10.000 Hertz,

fue empleado para entender la funcionalidad de los armazones de estudio.

Las muestras del armazén de PLA-HAP presentaron una mayor biomineralizacion
apatitica que las muestras de PLA-biovidrio, mostrando esta mezcla una mejor

respuesta de activacion ante la generacion de cambios energéticos externos.

Un modelo de circuitos eléctricos equivalentes fue usado para determinar el
mecanismo de adsorciéon, tanto de fosfatos de calcio, como de proteinas de

albumina y amilasa sobre la superficie de los armazones propuestos.

Los ensayos de adsorcion de proteinas mostraron que el incremento en la
temperatura genera un aumento en la adsorcion proteinica por el aumento en la

energia libre superficial.

Un sobrepotencial de 200 y 400mV encontrado por la técnica de voltametria
ciclica, fue aplicado al sistema electroquimico compuesto del armazén de PLA-
PLG-HAP-zinc (catodo), un electrodo de referencia (anodo) y un electrolito
conformado por una solucion buffer de fosfatos con diferentes concentraciones de
albumina y amilasa, encontrandose que este potencial ademas de incrementar la

movilidad de especies del bulk de la solucién hasta la superficie del material,
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afecta las propiedades fisicoquimicas superficiales (carga supericial, angulo de

contacto y tension superficial), incrementando la adsorcion proteinica.

Los analisis termodinamicos mostraron que la adsorcion de proteinas, ademas de
ser afectada por factores energéticos superficiales, es afectada por la energia

involucrada en la degradacién del armazon.

Referencias capitulo 2

[1] G. H. Nancollas*, W. Wu “Biomineralization mechanisms: a kinetics and
interfacial energy approach”; Department of Chemistry, Natural Sciences Complex,
State University of New York at Buwalo, Suny, Buwalo, NY 14260-3000, USA

[2] Mann, S. (2001). “Biomineralization, principles and concepts in Bioinorganic
Materials Chemistry, Oxford University Press”.

[3] W. Suchanek, M. Yoshimura, “Processing and Properties of Hydroxyapatite
based Biomaterials for use as Hard Tissue Replacement Implants”, J. Mater. Res.
Vol. 13, 1 pp. 94-117 (1998).

[4] P. N. De Aza, A. H. De Aza, S. De Aza, “Crystalline Bioceramic Materials”, Bol.
Soc. Esp. Ceram. V. 44, 3, pp. 135-145, (2005).

[5] P. Saravanapavan, J.R. Jones, R S. Pryce, L L Hench “Biactivity of gel-glass
powedrs in the cao-sio, system: a comparision with ternay(cao-p.0s-sio;) and
guaternary glasses(sio; -cao-p,0s-na,0)”"(2002)

[6] A.Helebrant, L. Jonasova L. and L. Sanda. "The influence of simulated body
fluid composition on carbonate hydroxyapatite formation”, Ceramics Silikaty, vol. 1,
pp.9-14, 2003.

[7] M. Vallet-Regi, A.l. Martin, A.J. Salinas, N. Olmo, J. Turnay and M.A. Lizarbe:
“In vitro behaviour of bioactive sol-gel glasses.” p.p. 93, 328-329. (2001)

[8] J. Gil-Albarova, A. Salinas, A. L. Bueno-Lozano, J. Roman, N. Aldini-nicolo, A.
Garcia-Barea, G. Giavaresi, M. Fini, R. GIARDINI and M. Vallet-Regi: “The in vivo

107



behaviour of a sol-gel glass and a glass-ceramic during critical diaphyseal bone
defects healing. Biomaterials,” pp.26. (2005)

[9] M. Vallet-Regi, A.M. Romero, V. Ragel, R.Z. Legeros:.” XRD, SEMEDS and
FTIR studies of in vitro growyh os an apatite-like layer on sol-gel glasses.” J.
Biomed. Mater. Res. 44,p.p 416-421. (1999)

[10]M. Vallet-Regi, C.V. Ragel, A.J. Salinas: “Glasses with medical applications.
Microreview.” Eur. J. Inor. Chem. 6,p.p 1029-1042. (2003)

[11]F. Balas, D. Arcos, J. Pérez-Pariente, M. Vallet-Regi: “Textural properties of
Si02-Ca0-P205 glasses prepared by the sol-gel method”. J. Mater. Res.16 (5),
p.p1345-1348. (2001)

[12]15 X. Yan, C. Yu, X. Zhou, J. Tang and D. Zhao:” Highly ordered mesoporous
bioactive glasses with superior in vitro bone-forming bioactives.” Angew. Chem. Int.
Ed. 43, p.p5980-5984. (2004)

[13]V.J. Shirtleff, L.L. Hench: “Bioactive materials for tissue engineering,
regeneration and repair”. J. Mater. Sci. 38, 4697. (2003)

[14]M. Vallet-Regi: “Ceramics for medical applications. Perspective Article”. J.
Chem. p.p 97-108. (2001)

[15]GUIMARD, Nathalie k. GOMEZ, Natalia. SHMIDT CHRISTINE F. Conducting
polymers in biomedical engineering. Prog Polym Sci. Vol. 32. 2007. p.885-893.
[16]H. Dong a, B. Meng b, N. Zhu b, F. Cui b, “Biomineralization of five polymers in
human bile a Department of Materials Science and Engineering”, Tsinghua
University, Beijing 100084, China b Institute of Biomedical Engineering, Dalian
University, Dalian 116010, China.

[17]DOUILLARD, Roger. DAOUH, Mohamed. AGUIE -BE'GHIN, Ve’ronique.
Polymer thermodynamics of adsorbed protein layers. France bService de Physique
de I'Etat Condense’, Colloid and Interface Science 8. 2003. p. 380-386.
[18]SABINO G, Marcos A. Modificacion de superficies de biomateriales
poliméricos y estudio de biocompatibilidad. Revista Iberoamericana de
Polimeros.Vol 9, no 3. 2008.

[19]J.M. KARP, M.S. SHOICHET, J.E. DAVIES. Bone Formation on Two-
Dimensional Poly(DL-Lactide-Co-Glycolide) (PLGA) Films and Three-Dimensional

108



PLGA Tissue Engineering Scaffolds in Vitro. December 2001- May 2002. p. 388-
396.
[20]S. Omanovic and S. G. Roscoe. “Interfacial Behavior of -Lactoglobulin at a

Stainless Steel Surface:An Electrochemical Impedance Spectroscopy Study”.
Department of Chemistry, Acadia University, Wolfville, Nova Scotia, BOP 1XO,
Canada.

[21]47. S. G. Roscoe, K. L. Fuller, and G. J Robitaille. “Influence of electrostatic
interaction on fibrinogen adsorption on gold studied by imaging ellipsometry
combined with electrochemical methods, Colloid Interface Sci”. 160, 243 (1993).
[22]C. A. Haynes, and W. Norde, “Globular proteins at solid/liquid interfaces
Colloids Sur. B: Biointerfaces”. 2, 517 (1994).

[23]Layne, Métodos Spectrophotometric y Turbidimetric del E. para medir las
proteinas. Métodos en enzimologia 3.1957.p. 447 — 455

[24]Fernandez REYES, Emilio. CEJUDO glavdn Aurora. Métodos para la
cuantificacion de proteinas. Departamento de Bioquimica y Biologia Molecular,
Campus Universitario de Rabanales.14071-Cordoba. 2006.

[25]M. E. Londofio, A Echavarria, F. de la calle, “Caracteristicas cristaloquimicas
de la Hidroxiapatita sintética tratada a Diferentes temperaturas”, Revista EIA,
Numero 5 p. 109-118. 2006.

[26]RODRIGUEZ LARA, Laura M. Evaluacién electroquimica de recubrimientos
bioactivos de hidroxiapatita obtenidos por electrodeposicién anddica sobre acero
inoxidable 316 LVM. Universidad Industrial de Santander. Tesis de grado. 2007.
p.3-4.

[27]MIDDLETON, J., Tipton, A.J., “Synthetic Biodegradable Polymers as
Orthopedic Devices”, Biomaterials. Vol 20. 2000.p. 2335-2346.

[28]MOTTA, A.C., DUEK, E.A.R. Sintese, Caracterizacdo e Degradac¢do “in vitro”
do poli (L-4cido lactico-co-acido glicélico). Revista Matéria, v. 11, n.3, Sorocaba,
Brasil.2006.p.340 — 350

[29]Ritto, Korrodi a. tornillos reabsorbibles para anclaje ortodoncico.The
orthodontic Cyber Journal. 2007. p.4-10.

109



[30]M. E. Navarro. “Desarrollo y Caracterizacion de Materiales Biodegradables
para Regeneracion Osea”. Memoria de tesis presentada para optar al grado de
Doctor en Ciencias. Especialidad Ingenieria Quimica por la Universitat Politecnica
de Catalunya. 2005.

[31]G.Xin, chen. Hun-Sik, K. Eung-Soo, K. Jin-San, Yoon. “Synthesis of high-
molecular-weight poly (L-lactic acid) through the direct condensation
polymerization of L-lactic acid in bulk state. European Polymer journal” (2006).
[32]H, S. Jamshidi, K. lkada, Y. “Synthesis of polylactides with different molecular
weights. Biomaterials” (1997).

[33]M, S. Lee, .Taniguchi, I. Miyamoto, M. Kimura, Y. “Melt/solid polycondensation
of L-lactic acid: an alternative route to poly (L-lactic acid) with high molecular
weight. Polymer” (2001).

[34]Mendoza, J. Duran, R. Genesca. “Notas Espectroscopia de Impedancia
Electroquimica en corrosion”. Instituto mexicano del petroleo.

[35]A. J. Bard, L. R. Faulkner, “Electrochemical Methods, Fundamentals and
Applications”. Wiley, New York, 2nd Edition.

[36]Kelly, R. Scully, J. “Electrochemical techniques in corrosion science and
engineering. Editorial Marcel Dekker. Nueva York 2002.

[37]M Bastidas. “Técnicas electroquimicas de corriente alterna. Centro nacional de
investigaciones metalurgicas”. 2003.

[38] CORTES M.T, OTERO T.F, MENDEZ M.A, SUAREZ M. F, DIAZ M, VERA E.
Desarrollo de sensores electroquimicos. Revista Colombiana de Fisica, vol. 38,
no.4. 2006.p.1355-1357.

[39]COTTIS Robert, TURGOOSE, Stephen. Electrochemical Impedance and
Noise.B.C Syrett, Series Editor. Manchester .1999.

[40]VALENZUELA, Raul. Caracterizaciéon de Materiales Por Espectroscopia de
Impedancias. Instituto de Investigaciones en Materiales, Revista Cubana de
Fisica, Vol. 19, no 2. 2002.

[41]FERNANDEZ Isabel. HERNANDEZ GIL T, GRACIA ALOBERA Miguel
ANGEL, PINGARRON Mariano del Canto, JEREZ BLANCO Luis. Bases

110



fisiol6gicas de la regeneracion 6sea |. Histologia y fisiologia del tejido Gseo.
Universidad Complutense, Facultad de Ciencias de la Salud. Madrid. 2004.

[42] Smiechowski, Matthew F. Lvovich, Vadim F. ROY, Shuvo. Fleischman, Aaron.
Fissell, William H. Riga, Alan t. Electrochemical detection and characterization of
proteins. Biosensors and Bioelectronics. Vol. 22. 2006. p.670-677.

[43]Cosman Nicholas P, FATIH, Khalid. Rosco, Sharon G. Electrochemical
impedance spectroscopy study of the adsorption behaviour of  a-lactalbumin and
B-caseinat stainless steel. Journal of Electroanalytical Chemistry 574. 2005.p.262
[44) BARBERO ALFREDO, Cesar. Polimeros Conductores y Semiconductores. De
la Biologia a la Nanotecnologia. Universidad Nacional de Rio Cuarto. Asociacién
Argentina de materiales. 2005. p.1-7.

111



4. Capitulo 3. ESTUDIO ELECTROQUIMICO DE LA ADHESION POLARIZADA
DE CELULAS OSEAS Y COLAGENO SOBRE ARMAZONES DE PLA-PLG-

HAP-QUITOSANO-ZINC

4.1 Introduccion de este capitulo

En este aparte se muestran los resultados y analisis del fendmeno de
electroactivacion del sistema célula - matriz extracelular (MEC) — armazén de
acido polilactico (PLA) y acido poliglicélico (PLG) con adiciones de elementos
bioactivos de quitosano, bioceramico (HAP) y zinc. El propdsito principal fue
mejorar el intercambio i6nico intracelular y explicar el aumento en la adhesion de
células y proteinas como consecuencia de la variacion de la hidrofilicidad del
armazoén inducida por la aplicacion de un sobrepotencial eléctrico y por las
adiciones de elementos bioactivos. Previamente a esta evaluacién, se muestran
los resultados y andlisis del estudio de la electroactivacion de la proteina de
colageno en solucién buffer de fosfatos con el armazén de PLA-PLG-HAP-
guitosano-zinc. Este estudio permite predecir el comportamiento de la matriz
extracelular MEC sobre la superficie del armazon propuesto, debido a que la MEC

estd compuesta esencialmente de proteina de colageno.

Los resultados obtenidos plantean un mejoramiento en los procesos de adhesion y
reaccion celular con la superficie de los armazones de regenracion 6sea a partir
de la seleccion adecuada de los potenciales redox que intervienen en la
interaccién entre las células, las proteinas y el armazon. La aplicacion de estos

potenciales redox con igual magnitud mediante fuentes externas, permite estimular
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por polarizacién eléctrica a las células, aumentar controladamente la energia libre
superficial de los armazones mediante procesos de electrodo e incrementar el
transporte idnico a través de la membrana celular. Las células polarizadas pueden
presentar el nucleo celular en posicion distal respecto la superficie celular,
disposicion de regiones especializadas de la membrana plasmatica modificada
para el trafico, la secrecion vesicular y favorecer, uniones con los osteoblastos

adyacentes [11].

En términos generales, el hecho de aumentar la sefializacion y funcionalizacién
celular hace parte de los propdsitos claves de la ingenieria de tejidos, el cual es
disefiar un soporte que provea el cimiento para la adhesién celular y un marco
estructural para que las células se organicen y ensamblen en un nuevo tejido
funcional [24]. Otro aspecto a tener en cuenta es que las células responden a
sefiales micro y nano ambientales relacionadas con la matriz extra celular, estas
sefiales pueden afectar la funcion celular y la misma estructura del tejido. Sobre
este tema, se ha demostrado que elementos bioactivos de HAP y quitosano,
favorecen la sefializacion celular, al ser elementos biomiméticos a la MEC formada

por las células.

4.2 Experimentacién

Al igual que se describié en el capitulo 1, para la obtenciéon de las probetas del
armazén, se realizo una co-polimerizacion empleando 1% de Zn como catalizador

con 40 horas de poli-condensacion para el PLA'y 0.2 % de cloruro de estafio con
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20 horas de poli-condensaciéon para el PLG [7-8]. La sintesis del copolimero de
PLGA se realiz6 mediante el método de evaporacién/extraccion de solvente,

utilizando como solvente cloroformo

La composicion del armazon fue de 70:30 (PLA-PGA), segun los resultados
obtenidos anteriormente. Este material fue mezclado con hidroxiapatita al 10% p/v;

con solvente de cloroformo, siendo este eliminado a T=150 °C aproximadamente.

Para la transformacién del copolimero de (PLA-PGA) en un polielectrolito, se le
adicion6 como agente dopante para modificar la conductividad del armazén,

exceso de sal de zinc en concentraciones entre 0,5y 1% p/v.

El quitosano como componente de un armazoén, influye en la estabilizacion de la
estructura entre los elementos apatiticos bioactivos, los polimeros y las células.
Por otra parte la sefalizacion celular se favorece por su similitud con los
proteoglicanos y glucosaminoglicanos presentes en la MEC natural, ademas
favorece la reaccion hidroxilica sobre la superficie del material, promoviendo el
aumento del pH local a niveles que aseguran la supervivencia de las células y sus
procesos de crecimiento. La eleccidén de quitosano como material de apoyo para la
formacion de tejido se rige por sus multiples propiedades bioldgicas, fisicas y
guimicas como biocompatibilidad, biodegradabilidad, no toxicidad, inercia
fisiologica, notable afinidad a las proteinas, antimicrobiana, antibacteriana,

hemostética, fungistatico, entre otras [7,8].

Cambios de masa, de la capacitancia interfacial y de la impedancia relacionada

con la adhesion y crecimiento de células osteoblasticas, fueron evaluados
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mediante microbalanza de cristal de cuarzo (MCC) y Espectroscopia de

Impedancia Electroquimica.

Se obtuvieron tres muestras del armazén, las cuales fueron fijadas sobre cristales
de cuarzo a partir de soluciones de PLA-PLG disueltos en acetona al 15% plv,
HAP al 10% p/v y quitosano al 0, 3y 7% p/v, durante un tiempo de 5 minutos y
bajo la aplicacion de un potencial de 3 voltios con un montaje con una Fuente de
potencia regulada, donde el catodo fue el cristal de cuarzo de Au-Cr y una lamina
de acero austenitico fue el anodo. Posteriormente el cristal fue irradiado con luz

UV. En la figura 4.1 se muestra el montaje realizado.

b)

Figura 4.1. Montaje para la fijacion del armazén sobre los cristales de cuarzo. a) Cristal

de cuarzo. b) Anodo y catodo. ¢ y d) Montaje.

Este proceso fue llevado a cabo en un ambiente de bioseguridad, dentro de una

camara de flujo laminar, con el fin de mantener la esterilidad. Obtenidos los
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electrodos, se realizdé un tratamiento térmico en un horno, a 100°C durante 15
minutos, para mejorar la morfologia y adhesion del armazén al cristal. Ademas,
mediante este tratamiento se logra mejorar la integracion de los componentes de

la mezcla y la eliminacién del solvente.

Para las mediciones electroquimicas y de microbalanza de cristal de cuarzo, se
utilizé una celda plana vertical para tres electrodos de 200 mL, en donde el
electrodo de trabajo fue el cristal de cuarzo con el armazon fijado, platino como
contra-electrodo y un electrodo de referencia Ag-AgCl. Las mediciones
electroquimicas se realizaron usando un potenciostato GAMRY 600 y las
mediciones de la MCC se realizaron con una QCM200. Las mediciones de
espectroscopia de impedancia se realizaron en un rango de frecuencia de 0.01 a
100000 Hz con una amplitud de la sefial de corriente alterna de 10mV. Las
mediciones de EIS se realizaron bajo estimulos de potencial de 0V, 50mV vy -

50mV (valores obtenidos por voltametria ciclica en el material con las células y el

medio). En la figura 4.2 se observa el montaje empleado.

Figura 4.2. Montaje empleado en los ensayos de MECC de los armazones y los
osteoblastos
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Las propiedades eléctricas del sistema heterogéneo células-armazén-medio
fisiolégico fueron evaluadas por modelos de circuitos equivalentes propuestos en
el software ZVIEW, permitiendo obtener informacion sobre las siguientes
interfases: medio de cultivo RPMl/células osteoblasticas HOS, células
osteoblasticas HOS/armazdén, armazon/cristal de cuarzo. Con la técnica de
microbalanza de cristal de cuarzo fueron medidos los cambios de masa del
proceso de adhesion celular sobre la superficie del armazén. Técnicas de
microscopia optica, SEM y AFM, fueron empleadas para evaluar la adhesién

celular.

Se empleé la linea celular HOS (ATCC) obtenida de American Type Culture
Collection, constituida por células osteoblasticas procedentes de un osteosarcoma
humano. Se llevé a cabo el cultivo celular en frascos de cultivo Falcon® bajo
condiciones estériles a 37°C + 0.5°C y 5% de CO2, en medio de cultivo RPMI
1640, con 1% de L-glutamina, 1% de antibi6ticos (Penicilina/Estreptomicina) y
suplementado con 10% de SBF (Suero Fetal Bovino), sin fenol rojo, pH=7,2. El
medio de cultivo se cambié cada dos dias para garantizar suministro adecuado de
nutrientes presentes en la placa de cultivo y/o en la celda electroquimica [9,15,16].
El Suero Fetal Bovino se adquirié de Hyclone Laboratories. Una concentracion de
osteoblastos entre 15000 y 30000 células por mililitro de medio de cultivo fue

usada para las pruebas de adhesion.
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Para estudiar la adsorcion y crecimiento de monocapas de colageno mediante
activacion eléctrica sobre los armazones de PLA-PLH-HAP-quitosano-zinc, se
emple6 un método que combina técnicas electroquimicas y técnicas de
microbalanza de cristal de cuarzo MECC. En la figura 4.3 se muestra el montaje

empleado.

l %

CELDA <=1 * | & MICRO BALANZA
o tﬁ.“a-u' ; | DE CRISTAL DE

* e
I _'F—-'r.-
~ —r —

Bafo terfnostatado

Figura 4.3. Montaje de pruebas por MECC para la determinacion de la capacitancia

interfacial.

Concentraciones del colageno de 12,5, 20 y 27,5 ug/ml de PBS fueron usadas. El
voltaje aplicado para la electroactivacion fue de -0,37, 0 y 0,56 Voltios y
temperaturas entre 37 y 39,5°C. La variable de respuesta fue la resistencia a la
transferencia de carga. Para mantener la temperatura constante, se emple6 un
intercambiador de calor conectado a un bafio termostatado con recirculacion de

agua.

Para la determinacion de los angulos de contacto en las superficies de los

armazones propuestos, se empled un método que consistio en medir el cambio de
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frecuencia que acompafia a la introduccion de una pequefia gota de liquido en el
centro del cristal de cuarzo Au-Cr. La serie de frecuencia de resonancia
proporciona una medicion directa de los cambios de masa en la superficie de la

QCM de acuerdo a la ecuacion 4.1 [20].

af= ~2lAm (4.1)
A, I pql'lq

Donde Af es el cambio de frecuencia medido, f, la frecuencia inicial de resonancia
del cristal de cuarzo, Am la variacion de la masa, A el area activa piezoeléctrica
definida por dos electrodos de oro de excitacion, pq la densidad de cuarzo (2,648 ¢

cm?®),y Mg el médulo de corte (2,947 1,011 dinas cm 2 para el cuarzo) [21].

El cambio de frecuencia asociado con el area de una gota de liquido en contacto

con el resonador puede ser descrito de acuerdo a la ecuacion 4.2.
2T ,rre
Af = f f S(r,8) m(r,0)rdrd6 4.2)
0 0

Donde S es diferencial de sensibilidad (df / dm) y m (r,0) representa la parte radial
y la distribucion masiva angular de la MCC, respecto a la distancia desde el centro
del resonador. En el caso de un fluido newtoniano, m (r, ©) es descrito por la masa
efectiva contenida en un decaimiento de longitud d. El valor de & se determina por

la frecuencia de resonancia, la viscosidad y la densidad del liquido.

La dependencia radial del movimiento de cristal ha sido descrita por una funcién

de Bessel modificada [22, 23]. Sin embargo, se ha demostrado que para liquidos
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newtonianos la dependencia angular y sensibilidad radial, son descritas

adecuadamente por una funcion Gaussiana (ecuacion 4.3).
—B 2
S(r,8) = (1), = Kexp( </ 2> (43)

Donde K representa la maxima sensibilidad en el centro del resonador (r = 0), B es
una constante que define la sensibilidad de la dependencia enr vy r. es el radio del
cristal expuesto a la gota [24]. Esta relacion indica que la frecuencia de resonancia
dependera del radio de la gota de PBS con colageno, centrado en el cristal con el
armazon fijado en su superficie. A partir de las ecuaciones anteriores y junto a la
masa efectiva detectada y el cambio de frecuencia debido a la gota agregada

sobre el centro del cristal recubierto, se obtiene una ecuacion mas generalizada:
AF = —(rp_ dok)r? (4.4)

Si C = mp, dak, lo anterior se convierte en la ecuacion 4.5 [21].
AF = —(c)r? (45)

Finalmente, la ecuacién 4.6 relaciona el radio de interfase con el angulo de

contacto.

2/5
(3‘%) (1 - (cos8)2)

- (2 —3cosH + (cos 9)3)2/3

,Donde V; es volumen de gota (4.6)
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Cuando se coloca una gota del liquido L sobre la superficie del sélido S, siendo el
sistema sumergido en el fluido F, la gota se extiende hasta tanto el contacto

trifasico presenta un equilibrio.

En presencia de tres fases inmiscibles existe una linea de contacto trifasico; a lo
largo de esta linea de contacto las tensiones ejercen fuerzas perpendicularmente
a la linea de contacto y tangentes a las interfaces correspondientes. El equilibrio
se expresa por lo tanto como un balance vectorial en un plano perpendicular a la

linea de contacto trifasico (figura 4.4) [25].

'FL -
VLS S

Figura 4.4. Contacto trifasico sélido-liquido-fluido [25].

Proyectando los tres vectores sobre la superficie plana del sdlido, se obtiene una

fuerza neta horizontal nula donde se cumple la ecuacion de Neuman:

ySF = yLS + yFL * cos 6L 4.7

O bien,

ySF + yFL * cosBF = yLS 4. (4.8)

B, es el angulo de contacto entre el liquido L y el sdlido S, el cual se denomina a
veces B.s. En cuanto a B¢ 6 Bgs es el angulo de contacto entre el fluido F y el

solido S. En la relacion anterior, la energia libre interfacial por unidad de &area entre
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las fases L y F corresponde a la tension superficial o interfacial, y se puede medir
por varios métodos. Las dos otras superficies involucran un solido y por lo tanto no
se pueden medir sus tensiones interfaciales, pero se pueden relacionar con el

trabajo de adhesion.

El trabajo de adhesién se define como el trabajo para separar una unidad de area
de dos fases. En el caso real, al separar una unidad de area entre por ejemplo Sy
L, se formaran dos nuevas superficies S/F y L/F y el trabajo de adhesién en el

cambio estara dado por la ecuacion de Dupré [25]:

W, = ySF + yLF — yLS (4.9)

Al sustituir el término y SF - y LS de la ecuacion de Neuman se obtiene la

ecuacion de Young:

WSL = yFL (1 + CosL) (4.10)

El trabajo de adhesion de una sustancia con si misma se llama trabajo de
cohesion; para el liquido se denotaria W . y para el sélido Wss, y al separarse una

unidad de area en el fluido F tendra el valor:

WLL = 2yLF (4.11)

WSS = 2ySF (4.12)

La diferencia entre el trabajo de adhesion del liquido con el sdlido, el trabajo de
cohesion del liquido y el trabajo de adhesion del sélido se llama el coeficiente de

expansion del liquido sobre el sélido S;so S:
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S = WSL — WLL = ySF — yLS — yLF (4.13)

Para estos ensayos, se disefio una celda cilindrica de teflon con rosca interna su
parte superior translucida y orificio circular concéntrico a su base, (figura 4.5), para
insertar una micropipeta alineada perpendicularmente al centro del cristal con una
distancia fija, para minimizar la contribucion longitudinal de las ondas estéticas y

electro estaticas.

HOLDER

Figura 4.5. Montaje MCC para la determinacion de dngulos de contacto.

Para la determinacién del angulo de contacto se agregé una gota de 10 pl de PBS
con colageno en el centro de la superficie del cristal recubierto con las
combinaciones de PLG-PLA mezclado con HAP y quitosano, mediante la
utilizacion de una micro pipeta de 0,5-10 pl cuya sensibilidad fue de +/- 0.5 pl,
mientras con la MCC, se registraron los cambios de frecuencia producidos por el

contacto de la gota con la superficie del recubrimiento.
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4.3. Resultados y analisis

4.3.1 adsorcion electroactiva de coldgeno sobre PLAG-quitosano-HAP-zinc

En la figura 4.6 se muestra el voltagrama obtenido del sistema colageno en PBS-

PLA-PLG-HAP-quitosano

0,0003
0,00025
0,0002
0,00015
1E-04
5E-05
-6E-18
-5E-05
-0,0001 Pico: 0,56 V

-0,00015 -~ T T T T T 1

-1,5 -1 -0,5 0 0,5 1 15
Potencial [V]

Pico: -0,37 V

Corriente [A]

Figura 4.6. Voltagrama del sistema PBS-colageno-PLAG-bioceramico-qo

Se observan dos picos principales en reduccion, uno catédico a -0,37 voltios y uno
anédico de 0,56 voltios. El pico catdodico esta asociado a la reaccion de
hidroxilacién del material y el anddico a la reduccion de compuestos de fosfatos en
el material.

La caracterizacion cuantitativa del bioceramico obtenido por DRX, present6 fases
cristalinas de Cas (PO4)30OH (hidroxiapatita) 31,2% y Cas (PO,). (Whitlockita)
68,8%.

Los espectros de EIE, mostraron una constante de tiempo a altas frecuencias y
otra a baja frecuencias. Con la presencia de estas dos constantes y con el uso de
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elementos de fase constante (CPE) en lugar de capacitores puros, se realizé el
ajuste de los datos usando el software Z view 3.2. Un espectro caracteristico se
muestra en la figura 4.7. El circuito eléctrico equivalente, ajustado a estos
espectros correspondi6 a a dos circuitos RC en paralelo y en serie con la

resistencia de la solucién liquida.
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Figura 4.7. Espectro de Bode del ensayo de adsorcion de colageno 27.5 ug/ml, 37°C, 0

V' y su simulacion, linea puenteada y linea continua respectivamente.

Siendo la resistencia a la transferencia de carga inversamente proporcional a la
masa adsorbida especifica en la superficie del electrodo [28] [29] [30], la adsorcién
de colageno puede ser descrita con la ecuacion (14 y 15) de Langmuir, la cual
expresa la relacion entre la concentracion de proteina de colageno c, y la cantidad

de material adsorbido en la superficie [28-31].

c _ 1 c

(Ree)™? (Ret) Yse (Ret) ™Y aBaDS

(4.14)
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L 4 (4.15)

c
I Tmax*Babps  Tmax

Donde B,ps €s el coeficiente de adsorcion y ', 4, representa la maxima cantidad
de material que se puede adsorber en la superficie. Estos valores se obtuvieron

del intercepto y la pendiente de la curva de C/F contra c, respectivamente. El B,p¢

esta relacionado con la afinidad de la proteina de colageno a ser adsorbida en la
superficie del electrodo a una temperatura dada. Por lo tanto se puede obtener la

energia libre de adsorcion como [31]:
AG = —RT In(MB,ps) (4.16)
Donde M es la concentracion molar del coladgeno en la solucién acuosa de PBS.

En la figura 4.8 se muestra la dependencia de la energia libre de Gibbs con la

temperatura a los diferentes potenciales de polarizacion.

-20000 - _
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Figura 4.8. Cambio de AGads Vs T (°k) obtenido a partir de ensayos de EIE con los

diferentes sobrepotenciales de polarizacion sobre el armazén de PLA-PLG-HAP-qo
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Los cambios de la energia libre de Gibbs indican que la adsorcién de la proteina
de colageno en recubrimientos de PLA-PLG-Bioceramico-Quitosano, es un

proceso espontaneo para todas las condiciones de ensayo.

La entropia y la entalpia, son obtenidas a partir de la pendiente y el punto de corte
de la gréfica AG V, T. La variaciéon de la Entalpia muestra que este es un proceso
endotérmico, resultado del exceso energético requerido para el rompimiento de
interacciones intramoleculares implicados en la interaccion colageno-armazén
[32].

De acuerdo a los resultados obtenidos, con un potencial mas catddico se obtiene
una mejor respuesta en 1/Rtc, lo cual implica una fuerte incidencia en el grado de

hidroxilacién de la superficie, para que ocurra la adsorcion.

Por medio de un microscopio interferométrico a las condiciones 20ul/ml y 35,5 °C,
se determind un angulo de contacto de 92° al sistema gota de PBS con colageno-
superficie del armazon de PLA-PLG-HAP-quitosano, halldndose el radio de
interface con el cual se calculo la constante de sensibilidad C con un valor de
~24269,32 Hz*cm? Con la constante C, se hallaron los valores del radio de
interface y angulo de contacto apara las demés combinaciones. Los resultados

obtenidos para cada temperatura, se muestran en la figura 4.9.
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Figura 4.9. Grafica de la tension superficial obtenida para cada concentracion de

colageno en SBF, en contacto con la superficie del armazén PLA-PLG-HAP-go

La hidrofilicidad de la superficie del armazon de PLA-PLG-HAP-go, ha sido
determinada mediante mediciones del la tensién superficial. los cambios de
temperatura se relacionan con la susceptibilidad a presentar pequefias variaciones
en esta propiedad ante cambios energéticos. Algunos autores sugieren que
superficies con tension superficial mayor que 30 dinas/cm, son hidrofilicas y
menores a este valor, son hidrofébicas, sin embargo se ha demostrado que debe
haber un equilibrio entre la hidrofilicidad y la hidrofobicidad, superficies muy
hidrofobicas pueden favorecer la adsorcion de proteinas termodinamicamente,
pero puede inducir a la desnaturalizacion de la proteina. A la vez, una superficie
muy hidrofébica, puede rechazar las proteinas e inhibir la adsorcién. Esto ha
sugerido que materiales con menos de 30 dinas/cm presentan mejor adhesiéon que

materiales mas hidrofébicos [41].
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De acuerdo a esto, los resultados obtenidos son satisfactorios por dos razones:
incrementos energéticos, como el cambio de temperatura, incrementan la tension
superficial en un rango pequefio, aumentando el grado hidrofilico de la superficie,
ademas se presentd que modificando la superficie con una cantidad de colageno,
aproximadamente de 27,5 microgramos/L, es posible incrementar el caracter
hidrofilico de la superficie. Estos incrementos pueden favorecer la interaccién con
otras moléculas diferentes a las proteinas sin llevar a la desnaturalizacion de
estas. También es importante resaltar que la superficie del armazéon ensayado
presenta una buena afinidad por la proteina de colageno. Una conformacién
natural de este tipo de proteina sobre la superficie del armazoén, es un
prerrequisito para su bioactividad ya que refleja la capacidad a permitir formar

matriz extracelular a partir del intercambio i6nico con las células.

4.3.2 Adhesion de células osteoblasticas sobre armazones de PLGA-HAP-qo-

zinc bajo polarizacion eléctrica.

Los espectros de bode y Nyquist obtenidos mediante ensayos electroquimicos de
adhesion de células HOS sobre los armazénes de PLA-PLG-quitosano-
hidroxiapatita-zinc, fueron ajustados a modelos de circuitos equivalentes
propuestos utilizando el software Zview 32. El error obtenido de estos ajustes en
términos de chi?, fue menor de 10* entre los datos experimentales y los datos
simulados, lo cual fue considerado aceptable en términos estadisticos. En la figura
4.10 se muestra un caso tipico de los espectros de Bode obtenidos y sus
respectivos ajustes.
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Figura 4.10. Tipico espectro de Bode obtenido del sistema electroquimico células-

armazon-ambiente fisioldgico y ajuste a partir de un modelo de circuito equivalente.

Para representar los procesos de electrodo medidos en la doble capa
electroquimica entre el armazoén, el medio fisiolégico y las células, se han
propuesto modelos de circuito equivalente con dos variaciones fundamentales
segun el ajuste al espectro obtenido en cada caso y segun el nivel de adhesion

celular a la superficie del armazén.

En la figura 4.11 se muestran los modelos que se ajustaron a los diferentes
comportamientos de las células en los armazoénes, en los cuales se ha asumido
dos procesos de electrodo fijos que suceden entre el cristal de cuarzo y el
armazén y entre las células y el armazon. Estas interfaces se han representado
mediante constantes de relajacion de la transferencia de carga, relacionadas por
una capacitancia y una resistencia. Las relajaciones de transferencia de los dos
procesos de electrodos descritos anteriormente, se relacionan mediante un circuito
en paralelo, debido a la similitud en las constantes conductivas (intercambio

ibnico), mostrada en la superposicién de estos en los respectivos espectros. Esta
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configuracion se relaciona con una resistencia en serie que representa la caida
6hmica u oposicién a la transferencia de carga del electrolito o medio celular.
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Figura 4.11. Modelos de circuitos equivalentes que representan los procesos para: a) sin

adhesion celular, b) con adhesién celular y formacion de matriz extracelular MEC

El primer modelo (a), representa una situacion en donde las celulas no se
desarrollan sobre la superficie del armazén, en el cual, un tiempo de relajacién
relacionado con las células, esta en serie con dos relajaciones en paralelo
relacionadas con la interaccidén entre el armazon, el medio fisioldgico y el cristal de
cuarzo. El segundo modelo (b), corresponde a la situacién en la cual las células
presentan una adhesion al sustrato del armazén en adicién a la formacion de
matriz extracelular MEC producida por el intercambio ionico desde el armazon
hasta el medio fisiol6gico a traves de las células. En la figura 4.12 se presenta un

esquema grafico donde se muestra el mecanismo de adhesion celular al armazon.

En el segundo modelo se representa un solapamiento de las constantes de

relajacion, mostrando una total asociacion del sistema.
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Figura 4.12. Mecanismo de adhesion cellular al armazo6n de regeneracion.

Este modelo permite representar las diferentes variaciones de los elementos
resistivos relacionados con la efectividad de la adhesién celular sobre la superficie
del armazén bajo un gradiente de polarizacién, cuyo principal argumento se ha
basado en un acertado ajuste del comportamiento electroquimico del sistema

polarizado.

El fluido extracelular en contacto con las células y el armazon son representados
por una capacitancia y una resistencia en paralelo. Un incremento en esta
resistencia, equivale a una evolucion celular satisfactoria. La capacitancia de la
célula, corresponde a la evolucibn de la membrana endo-plasmatica. La
resistencia del fluido intracelular representa los procesos de transformacion,
adhesién y rompimiento dendritico-celular, ademas de un incremento en el
transporte iénico a través de la membrana celular. Un menor valor de esta

resistencia indica una evolucion positiva de la adhesion celular sobre el armazon.

La figura 4.13 y 4.14 muestran el efecto del porcentaje de quitosano y del
sobrepotencial de polarizacién respecto a las variaciones de la resistencia

intracelular y resistencia extracelular con el tiempo, respectivamente.
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Figura 4.13. Cambios de la Resistencia intracellular con el tiempo, respecto a la

concentracion de quitosano y del potencial de polarizacion.
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Figura 4.14. Cambios de la Resistencia extracellular con el tiempo, respecto a la

concentracion de quitosano y del potencial de polarizacion.

Se han detectado campos eléctricos en la sanacién de heridas y tejidos dafiados.
El papel que desempefia un campo eléctrico en la reparacién o regeneracion de
tejidos, continda siendo un tema intrigante hasta el dia de hoy. Es de suponer que
un campo eléctrico aplicado equivalente en magnitud a un campo eléctrico medido
en un proceso de regeneracion celular en vivo o de recuperacion de tejido, activa
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muchas vias de sefalizacion intracelular, posiblemente en una forma direccional o

patronada. En el caso de células osteoblasticas [47-48].

La medicion de la resistencia intracelular es una propiedad de la célula que indica
que la interfase celular se divide y la membrana endoplasmatica se rompe
permitiendo el paso del fluido extracelular hacia el interior, aumentando la
transferencia de carga eléctrica por el paso de los minerales del fluido hacia el
interior de las células. Bajo estos conceptos, se ha observado que la variable
sobrepotencial eléctrico, tuvo una mayor influencia sobre el valor de resistencia
intracelular, comparado con la variable de concentracion de quitosano. Valores de
sobrepotencial negativos, presentaron una menor resistencia intracelular, lo cual
puede indicar que se presenta una mayor proliferacién y adhesion celular. Sin
embargo es de considerar que valores muy bajos de Resistencia intracelular
(resultados del armazén con 3% de quitosano sin polarizacion), puede indicar

isquemia o muerte celular.

El efecto sinérgico entre el potencial de polarizacién y el porcentaje de quitosano,
puede ser mejor analizado de los resultados de resistencia del fluido extracelular.
En la figura 4.14 se observa que a sobrepotenciales mas negativos, se presentan
los mayores valores de resistencia. Valores por debajo de 10 ohmios, podrian
considerarse indicadores de isquemia celular. En cuanto a la concentracién de
guitosano, se observa gue a menor concentracion de quitosano, las células
presentaron una mayor rigidez dieléctrica, lo cual equivale a una menor evolucién

celular en adhesion y division celular [47].
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El microscopio de fuerza atomica permite evaluar la adhesién celular a materiales
a partir de la visualizacion morfolégica. Se ha referenciado que la forma que
adquiere las células sobre la superficie de un implante, permite dar una fuerte
indicacién de la calidad de la adhesion. Células en estado aplanado esta
directamente asociado con una buena adhesion [49]. En la figura 4.15 se
muestran imagenes tomadas por AFM en las superficies de los armazones de
PLA-PLG-HAP-quitosano3% y PLA-PLG-HAP-quitosano 7% a una concentracion
celular de 30000 cel/mL y un tiempo de incubacién de 120 horas, con polarizacién

de -50mV de sobrepotencial contra el electrodo de referencia.

Los circulos muestran la localizacién o confluencia de las células HOS sobre la
superficie de los armazones. Las rugosidades encontradas fueron en promedio de
0,8566 para el armazén de PLA-PLG-HAP, de 0,4212 para el armazon de PLA-
PLG-HAP-3% quitosano, 0,6320 para el armazon de PLA-PLG-HAP-3%
guitosano-células HOS con polarizacion de -50mV y de 0,2936 para el armazén de
PLA-PLG-HAP-7% quitosano-células HOS con polarizacién de -50mV. Mediante
este método se ha comprobado que el armazén con 7% de quitosano con células
y polarizado con un sobrepotencial de -50mV, presenté la mejor adhesion,
corroborando los resultados obtenidos a partir del andlisis de los modelos

electroquimicos propuestos.
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Figura 4.15. Imagenes escaneadas por AFM: a) PLA-PLG-HAP, b) PLA-PLG-quitosano-
HAP 3% c) PLA-PLG-quitosano-HAP-HOS 3% polarizaciéon a -50mV, d) PLA-PLG-
quitosano-HAP-HOS 7% polarizacion a -50mV.
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Para los analisis por microscopia electronica de barrido SEM se prepararon discos
de vidrio para fijar los armazones por inmersién en soluciones con PLA-PLG-HAP-
quitosano disuelto en acetona, posteriormente se evapord este solvente para
proceder a fijar las células con 50 yL de metanol, el cual se dejo secar a -4°C
durante 48 horas. Seguidamente, se lavaron las muestras con PBS repitiendo el
procedimiento anterior para la post fijacién. El secado por punto critico (método
utilizado para pasar del estado liquido al gas seco, sin causar efectos nocivos en
la muestra) se llevo a cabo siguiendo condiciones estandar (CO,, 31.1°C y 1072
psi). En la figura 4.16 se muestran las imagenes de SEM del armazén de PLA-
PLG-HAP-3% de quitosano, sin células y con células, polarizado con un

sobrepotencial de -50mV.

S

1
Adls

5kV X1,500" 10pm

Figura 4.16. SEM del armazon de PLA-PLG -HAP-3% of quitosano, sin células a 5.000X y
con células polarizadas con sobrepotencial de -50mV a 1.500X.

El armazén de PLA-PLG-HAP-quitosano presentd una estructura con una
porosidad interconectada y una topografia irregular, caracteristica de este tipo de
materiales empleados para regeneracion celular, donde estas propiedades

superficiales son esenciales para generar adhesion y proliferacién celular. La
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figura 4.16a muestra el armazén sin células con la presencia particular de
hidroxiapatita (circulos) en la superficie, lo cual mejora la adhesion celular. En la
figura 4.16b se muestra la superficie del armazén después de un tiempo de
siembra de 24 horas, con células aplanadas y alargadas con extensiones

dendriticas, caracteristicas de las células proliferadas.

La resistencia mec-material, representa la interfase formada a partir de los iones
del medio reaccionando con la fase mineral del material y su superficie. Valores de
-50mV de polarizacién y 3% de quitosano en el material, mostraron los mas altos
valores de Rmec-material, lo cual concuerda con el analisis realizado
anteriormente y concuerda con la seleccién del potencial catddico en la adsorcidon
de proteinas sin células.

El inverso a la resistencia a la transferencia de carga Rtc representa la masa
adherida por unidad de area. Por lo tanto, la adhesion celular se puede
representar por el porcentaje de cobertura, el cual relaciona la resistencia a la
transferencia de carga del cristal con el armazén sin las células y la resistencia a
la transferencia de carga del cristal con el armazoén con las células, representada

en la ecuacion 4.17 [23, 24].

Rtc,
1-6= (4.17)

RtCCélulas—Material

Donde 6 representa la cobertura de las células sobre el material. En la figura 4.17
se muestra la adhesion en términos de la cobertura para los diferentes

recubrimientos, a -50 mV y a 3% de quitosano.
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Figura 4.17. Cobertura de las células HOS sobre el armazon de PLA-PLG-HAP-quitosano

Se observa que a 3% de quitosano y aplicando un potencial catédico de -50Mv, se
presentd una cobertura celular de aproximadamente 70%. Aplicando una
polarizacion anddica de 50 mV, la cobertura celular disminuye aproximadamente a
la mitad y a casi una tercera parte si no se aplica polarizacién, comprobando de
esta forma, un aumento en la adhesion celular de mas de un 200%, al aplicar

polarizacion al sistema.

4. 4. Conclusiones de este capitulo

Un método para incrementar la adhesion celular en armazoénes poliméricos se ha
evaluado. Un armazén de acido polilactico, acido poliglicélico con adiciones de
elementos bioactivos de quitosano (q), bioceramico (bc) y zinc ha sido sometido a
experimentos de siembra celular bajo la aplicacién de un sobrepotencial. Se ha
encontrado que un potencial catddico aplicado sobre este sistema produce una
variacion en la hidrofilicidad superficial e incrementa el intercambio i6nico

intracelular.
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El caracter cationico adquirido por la adicion de zinc a los armazones y por la
naturaleza catiénica de los grupos aminos del quitosano en el armazon, no fueron
los efectos predominantes en el incremento en la adhesion celular en estos
experimentos. Sin embargo, una mayor cantidad de quitosano en el armazén
propuesto promueve una mayor adhesion celular, lo cual es posible por la
capacidad del quitosano de modular el pH acido, producido por la degradacién del

polimero y la reabsorcion del biocerdmico a pH mas bésico.

Se obtuvieron mayores angulos de contacto mas hidrofiicos a mayor
concentracion de proteina de colageno, evidenciando que el armazon presenta
una gran capacidad para generar matriz extracelular. De acuerdo a la buena
afinidad por la proteina de colageno presentada, los valores de tension superficial
estan en un rango acorde para la configuracion superficial de un biomaterial para

adhesion y crecimiento celular.

Basado en el andlisis estadistico de las pruebas electroquimicas se concluyé que
a menor potencial aplicado la cantidad de proteina de colageno adsorbida es
mayor. Esto concuerda con los altos valores encontrados para el inverso de la
resistencia a la transferencia de carga R, a un potencial aplicado de -0,37 V.
Para la adhesién celular polarizada, se encontr6 un potencial de -50mV,

concordando cercanamente con los potenciales para las pruebas con proteina.

Las mediciones de espectroscopia de impedancia electroquimica permitieron
establecer que la adsorcidén de proteina de colageno en superficies poliméricas de

PGA-Biovidrio-quitosano fue descrito por isotermas de Langmuir, en donde del
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calculo de las energias libres de Gibbs de adsorcion se concluy6 que la proteina

de coladgeno tiene gran afinidad por la superficie polimérica.

La modificacion de los recubrimientos dopados con zinc, de PLA/PLG/HAP, con el
aumento de la cantidad de quitosano, presenté un efecto de incremento en el
trabajo de adhesién. En este orden de ideas, la interaccion hidroxiapatita-
guitosano con recubrimientos biodegradables presenté mejores propiedades

superficiales de adhesion que la de biovidrio-quitosano.

El comportamiento electroquimico de los recubrimientos observado en los
diagramas de Bode y Nyquist son representados satisfactoriamente por medio de
un modelo de elementos resistivos obtenido de un circuito equivalente, que
representa y ajusta los parametros obtenidos y las interfases (medio
fisiol6gico/células/matriz extracelular o monocapa proteinica/armazén/Cristal de
cuarzo), relacionando la impedancia total del sistema con la cantidad de proteina

adsorbida o con la adhesion celular.
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5. DISCUSION Y CONCLUSIONES GENERALES

Siendo la hidroxiapatita y el quitosano similares en constitucién quimica a la
mayoria de componentes organicos e inorganicos del hueso, se convierten en
excelentes candidatos para mejorar la osteoconductividad y reconocimiento celular
en un armazén composite. Un armazén de PLA-PLG-HAP-quitosano permite el
crecimiento de tejido 6seo tal como se ha demostrado en este trabajo. La
biodegrabilidad del armazén propuesto se refleja en una configuracion estructural
de poros interconectados y una topografia irregular, favoreciendo la proliferacion y

adhesién, permitiendo soportar el crecimiento tridimensional celular.

Una alternativa eficiente para promover la osteogénesis y el sanado de fracturas
de hueso es la estimulacion eléctrica. Sobrepotenciales con una dimension similar
al potencial eléctrico natural medido entre las células, el medio fisiologico y el
armazoén y de carga eléctrica opuesta a la carga eléctrica natural de este sistema,
puede estimular la adhesion celular por un aumento en el transporte i6nico y un

aumento en la hidrofilicidad superficial del armazoén.

Un potencial catédico relacionado con los procesos de hidroxilacion del armazon
en contacto con fluidos y relacionado con el transporte i6nico de minerales entre el
armazén, las células y el medio fisiologico, ha sido eficiente para promover la
adhesion celular. Un modelo propuesto en este trabajo en el que se tiene en
cuenta la resistencia relacionada con la membrana célular en contacto con el
fluido extracelular y la resistencia relacionada con el transporte de iones a través

de los canales vasculares de la célula y las transformaciones morfogénicas de
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esta, permitio el correcto ajuste de los espectros de impendancia obtenidos de los
ensayos de siembra celular bajo polarizacion eléctrica sobre los armazones de

PLA-PLG-HAP-quitosano.

Un polielectrolitico del co-polimero de PLA y PLG ha sido obtenido por el empleo
de zinc en exceso. A parte de su efecto antiinflamatorio, el zinc es conocido por
jugar un papel importante en el metabolismo del hueso, por la activacién de
proteinas en la osteogénesis y por el incremento en la produccién de fosfatasa
alcalina. Sin embargo, el zinc puede tener cierto efecto inhibitorio sobre la
formacion de osteoclastos, los cuales se encargan de la resorcién del hueso, pero
no deja de ser importante como regulador de colageno, ALP, osteopontina y
osteocalcina. El quitosano, usado con éxito como armaz6n para regeneracion
0sea junto con la hidroxiapatita y otros polimeros, interviene en el proceso de
adhesién celular por sus grupos aminos catidnicos caracteristicos que
interaccionan con moléculas cargadas negativamente del medio fisioldgico y con

las mismas células.
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