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Cada etapa que finaliza en la investigacion es un nuevo comienzo. Pero, la investigacion
de mayor trascendencia es la que se realiza en si mismo.

-Andnimo
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1. RESUMEN

Los materiales mas utilizados en implantes para osteosintesis son metales como el acero
inoxidable o el titanio y sus aleaciones, principalmente debido a sus propiedades mecanicas,
resistencia a la corrosién y biocompatibilidad. No obstante, estos materiales algunas veces
deben ser retirados después de la remodelacion 6sea, lo cual implica una segunda cirugia y
posoperatorio para el paciente. Esto puede resolverse empleando implantes biodegradables,
que se desintegren/eliminen mientras promueven la remodelacion 6sea. Las aleaciones de
magnesio (Mg-Zn-Ca) de ultra alta pureza tienen un comportamiento biolégico adecuado para
su uso en implantes metalicos biodegradables. Sin embargo, su rapida velocidad de
degradacion en medios acuosos ricos en cloro provoca que el material se degrade y debilite y
pierda sus propiedades fisicas y mecanicas antes de que el tejido 6seo esté reparado.

De acuerdo con lo observado en otros materiales, los recubrimientos de TiO2 amorfo sobre
aleaciones de Mg podrian promover la diferenciacion celular hacia el fenotipo osteoblastico y
funcionar como una capa protectora disminuyendo la velocidad de corrosion.

En este trabajo, se realiz6 la caracterizacion fisico-quimica de superficie de aleaciones de Mg-
Zn-Ca de ultra alta pureza con y sin recubrimiento de TiOz. Se caracterizé la viabilidad de células
troncales mesenquimales expuestas a las aleaciones recubiertas y sin recubrir (MTT) y se
evaluaron las propiedades de osteoinduccion y osteogénesis de las aleaciones por medio de
inmunocitoquimicas. En oposicién a lo esperado, el recubrimiento favorecié la degradacion de
las aleaciones, disminuyendo la viabilidad celular en comparacién con aleaciones no
recubiertas. En las muestras no recubiertas se observd la expresion celular de Runx-2,
Colagena-l y Osteocalcina. Probablemente la estructura intrinseca micro-columnar de las
peliculas permitié el paso del medio hacia la interfase aleacion-recubrimiento, donde el TiO2
pudo haberse reducido (Ti) y formar un par galvanico con el Mg, acelerando el proceso de

corrosion de las aleaciones.



2. ABSTRACT

The most commonly used implants materials for osteosynthesis are metals such as stainless
steel or titanium and its alloys, due to their mechanical properties, corrosion resistance and
biocompatibility. However, these materials sometimes must be removed after the bone
remodeling, which involves a second surgery and postoperative procedures. This can be solved
by using biodegradable implants materials, which disintegrate/bioabsorb while promoting bone
remodeling. Mg alloys (Mg-Zn-Ca) of high purity have adequate biological behavior for their use
as biodegradable implant materials for osteosynthesis. However, their rapid degradation in
aqueous media rich in chlorine causes the material to rapidly degrade and lose their physical
and mechanical properties before the bone tissue has been appropriately repaired. According
to what has been observed in other materials, TiO2 coatings on Mg alloys could promote cell
differentiation towards the osteoblast phenotype and function a the same time as a protective
layer slowing corrosion. The physical-chemical and structural properties Mg-Zn-Ca alloys coated
and uncoated with TiOz2 thin films were characterized. Mesenchymal stem cells viability at
different days of cell exposure coated and uncoated alloys lixiviates was characterized by MTT.
Evaluation of potential osteoinduction and osteogenesis properties of the coated and uncoated
alloys were evaluated by immunocytochemistry. Contrary to the initial expectations, the coatings
favored the degradation of the Mg alloys, which reduced cell viability for the coated alloys in
comparison the uncoated alloys. Cells exposed to uncoated alloys lixiviates positively expressed
Runx-2, Collagen-lI and osteocalcin. Probably the intrinsic micro-columnar growth structure of
thin films deposited by magnetron sputtering allowed the passage of the medium to the interface
TiO2 coating-Mg alloy, where TiO2 might be reduced to Ti in contact with Mg and then may form

a galvanic couple accelerating the corrosion of the alloys.



3. INTRODUCCION

Las lesiones por traumatismos, en general, se han convertido en un problema de salud publica
a nivel mundial, afectando a la poblacion econdmicamente activa y generando diversos
problemas, desde dafios leves hasta problemas incapacitantes (1). En Estados Unidos, cada
afo, alrededor de 50 millones de personas reciben tratamiento debido a una fractura, lo que
genera un gasto aproximado de 400 billones de ddlares (2). La incidencia de fracturas es
multifactorial y esta asociada a factores como edad, género, estilo de vida y ocupacién (3). Sin
embargo, los accidentes automovilisticos se colocan como la primer causa de fracturas, seguido
de las caidas, y la violencia fisica en tercer lugar (4). En relacion a las regiones anatémicas
afectadas, casi siempre se involucra alguna extremidad y en casi la mitad de los pacientes se

presenta alguna lesion de la regiéon craneofacial (5).

Los biomateriales utilizados habitualmente para el desarrollo de implantes ortopédicos para
osteosintesis o tratamiento de fracturas abiertas como placas, clavos, tornillos o mallas son
principalmente materiales metalicos como el acero inoxidable o el titanio y sus aleaciones. Esta
seleccion de materiales esta basada en sus propiedades mecanicas, su resistencia a la
corrosion y su biocompatibilidad en el tejido 6seo. Sin embargo, estos materiales algunas veces
deberian ser retirados una vez producida la consolidacion y remodelacidén ésea, dado que no
son bioabsorbibles.

Este problema puede ser resuelto empleando implantes hechos de materiales biodegradables,
los cuales se desintegren, disuelvan y eliminen gradualmente a medida que la regeneracién
Osea ocurre. Esto evitaria las implicaciones y complicaciones trans y post quirurgicas de una
segunda cirugia que podria ser necesaria algunas veces para remover los implantes no

biodegradables. Los materiales biodegradables mas usados son los polimeros; sin embargo,
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estos tienen caracteristicas mecanicas inferiores al tejido 6seo, lo que limita su uso como
materiales para implantes de osteosintesis para tratamientos ortopédicos.

El Magnesio (Mg) y sus aleaciones son materiales particularmente utiles en el desarrollo de
implantes de osteosintesis para cirugia ortopédica ya que son materiales biodegradables con
modulos de Young (41 - 45 GPa) mucho mas cercanos al del hueso (10 - 20 GPa) (6). A
diferencia de otros materiales metalicos como el titanio (100 - 105 GPa) o el acero inoxidable
(193 GPa) que no son biodegradables y que tienen mddulos de Young significativamente
mayores a los del tejido éseo (6). El uso de materiales con resistencia mecanica
significativamente mayor a la del tejido 6seo puede generar un fendmeno denominado
“apantallamiento de tensiones” el cual acelera la resorcion 6sea alrededor del implante, debido
a la eliminacion de la transferencia de estimulos mecanicos hacia el tejido 6seo nativo y de novo
que rodea al implante (7,8). Esto ha favorecido que las aleaciones de Magnesio tengan un auge
en futuras aplicaciones quirurgicas, sustentadas en sus propiedades fisicas, quimicas y sus

caracteristicas mecanicas.

Ademas, el Mg es el cuarto cation mas abundante en el cuerpo humano, entre el 50% y el 60%
de los iones fisiologicos, y constituye uno de los iones mas importantes de la matriz extracelular
inorganica del tejido mineral éseo (9). El Mg esta involucrado en un gran numero de reacciones
y mecanismos bioldgicos, tales como la sintesis de proteinas, la activacién de una variedad de
enzimas Yy la regulacion de la actividad del sistema neuromuscular y nervioso central con el fin
de garantizar la contraccion del miocardio normal y la termorregulacion (7,10). Por otro lado, el
exceso de Mg puede ser excretado de manera natural por via urinaria. Asi, el Mg es considerado

como biocompatible y bioabsorbible (8,10).

Sin embargo, uno de los principales problemas para la aplicacién del Mg como biomaterial para



implantes de osteosintesis es |la poca resistencia a la corrosion que presenta en medios acuosos
con presencia de iones cloro, lo que favorece su rapida velocidad de degradacion al estar en
contacto con medios fisioldgicos, provocando que el material se biodegrade de forma acelerada
antes de que el tejido 6seo haya sido reparado (6,7,9). La rapida biodegradacién que
experimenta el Mg provoca que los implantes pierdan sus propiedades mecanicas de manera
temprana, provocando también ostedlisis del tejido de novo, comprometiendo la remodelacion

Osea.

Con base en lo anterior, se ha propuesto el disefio de aleaciones de magnesio para mejorar su
resistencia a la corrosion en medios fisioldgicos. Estudios previos in vivo (11,12) han
demostrado que diversas aleaciones de magnesio tienen un comportamiento biologico
adecuado que las hace candidatas para su aplicacion como implantes metalicos
biodegradables. Diferentes elementos han sido propuestos para dichas aleaciones, entre ellos
zinc y calcio, que son dos de los principales elementos metalicos contenidos en el cuerpo
humano (11-14), por lo que se consideran generalmente como los aditivos mas biocompatibles

introducidos en las aleaciones de magnesio.

El calcio (Ca) es el quinto elemento mas abundante en la corteza terrestre. También forma parte
del cuerpo humano al ser el componente principal de huesos y dientes. Dentro de las
aplicaciones ortopédicas, la liberacion del Ca favorece el proceso de reparacion y regeneracion
Osea. Y a su vez, en el proceso de elaboracién de aleaciones de magnesio, la adicion de Ca
alivia la oxidacién durante el proceso de elaboracion de la aleacion, tanto en la fusion como en
la fundicién durante el tratamiento térmico, y también puede contribuir a refinar los granos y asi

mejorar la resistencia mecanica (14).

Sin embargo, el uso exclusivo de Ca como aleante puede causar fragilidad, alta sensibilidad a
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la oxidacion y una degradacién rapida de la aleacion de Mg en el cuerpo humano, por lo que
muchas veces se afade Zn a la mayoria de las aleaciones Mg-Ca como catalizador para
retardar la degradacion de estos elementos. El zinc también posee un efecto estimulante sobre
la formacién de hueso, al ser el tejido 6seo el reservorio del 28% del zinc total contenido en el
cuerpo. A su vez el zinc participa en multiples funciones metabdlicas como la sintesis de
proteinas, el mantenimiento y estructura de la membrana celular, la sintesis de ADN, la mitosis
y proliferacién celular. Asi mismo, al incorporarse el zinc a la estructura de la hidroxiapatita, este

le otorga propiedades de cristalinidad y antimicrobianas (15).

La modificacion de la superficie es una estrategia eficaz para mejorar la resistencia a la
corrosion de las aleaciones basadas en Mg sin cambiar sus propiedades mecanicas. Por lo que
también se ha propuesto el uso de diferentes recubrimientos con la finalidad de controlar la
velocidad de degradaciéon del Mg y sus aleaciones, para tratar de empatar dicha velocidad de
degradacion con el tiempo requerido para lograr la regeneracion y remodelacion 6sea. Entre los
diferentes recubrimientos posibles, el 6xido de titanio (TiO2) es un material con propiedades
favorables para constituir un recubrimiento adecuado para el Mg y sus aleaciones. Ante la
presencia de titanio en un medio fisioldgico, este se pasiva, es decir, forma una delgada capa
de 6xido de titanio (3 - 6 nm de espesor) en su superficie, y es a la formacion de esta capa de
oxido nativo a la cual se le atribuye gran parte de la biocompatibilidad y respuesta favorable de
los implantes de titanio. Cuando el titanio es implantado en el hueso, la capa bioactiva de TiOz,
de caracter amorfo, facilita la osteointegracion del implante mediante una serie de reacciones
superficiales con el medio. En estas reacciones se produce, entre otras cosas, la formacion
de una capa de hidroxiapatita amorfa que termina cristalizando y favoreciendo la integracion del

tejido con el material (13).
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Se ha demostrado que las peliculas delgadas de é6xido de titanio producidas por “magnetron
sputtering” promueven la diferenciacion celular de células troncales mesenquimales hacia el
fenotipo osteoblastico, modulando también la produccién de interleucinas y moléculas
involucradas en la respuesta inflamatoria de dichas células; donde las peliculas de 6xido de
titanio amorfo (aTiO2) presentan mejores propiedades de osteogénesis que sus contrapartes
cristalinas (16). También se ha demostrado que al recubrir una superficie metalica mediante
magnetron sputtering con peliculas delgadas de Oxidos se puede también aumentar la
resistencia a la corrosion y en consecuencia reducir la liberacién de iones metalicos y retardar
la degradacion del material. Por otro lado, el depdsito de peliculas por “magnetron sputtering”
sobre diversos materiales en volumen ofrece ventajas respecto a otras formas de modificacion
de superficie, como alta uniformidad, conformalidad, control del espesor y un depdsito preciso
sobre la superficie (17).

Con base en lo anterior, conjuntando aleaciones de Mg de alta pureza con Zn y Ca recubiertas
con una pelicula de TiO2 amorfo, se esperaria obtener un biomaterial mejorado con potencial
para ser usado en el desarrollo de implantes biodegradables para osteosintesis. Esperando
mejorar resistencia a la corrosion en medios fisioldgicos y a su vez, favorecer la formacién de
tejido 6seo de novo (regeneracion 6sea) al promover la diferenciacion celular hacia un fenotipo

osteoblastico.
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4. ANTECEDENTES

4.1 TEJIDO OSEO

El hueso, desde un punto de vista histologico, es un tejido conjuntivo mineralizado
vascularizado e inervado. Es un tejido duro que posee varias funciones, entre las cuales
destacan ser el principal componente del esqueleto, permitir el movimiento, proteger los
organos al soportar grandes cargas ciclicas, funcionar como sostén y anclaje de los musculos
y servir como almacenamiento de elementos inorganicos, como el calcio, que son esenciales
para el metabolismo 6seo y que son liberados de acuerdo con las necesidades del organismo

(18).

El hueso esta formado por una fase inorganica, una fase organica y una porcion celular. La fase
inorganica o mineral representa el 65% del peso 6seo y esta formada principalmente por iones
calcio, fosfato y carbonato, y en menor proporcion por iones magnesio, sodio, potasio,
manganeso Yy fluor. Los iones calcio, fosfato y carbonato en conjunto forman cristales de
hidroxiapatita (Ca1o(PQO4)s(OH)2). La fase organica del hueso o sustancia osteoide representa
un tercio del peso 6seo y esta formada principalmente por proteinas, entre las que destaca la
colagena (90%); Tabla 1 (19). La colagena de la matriz extracelular organica del hueso esta
constituido predominantemente por colagena tipo | (>95%) y tipo V (<5%), aunque también
existe la presencia de pequefas proporciones de colagena tipo Il relacionado con las fibras de
Sharpey, y de colagena tipo Xll formado bajo estrés mecanico. Ademas de la colagena tipo |, la
matriz extracelular organica del hueso tiene proteoglicanos, glicoproteinas y acido vy-
carboxiglutamico, responsable de la organizacién estructural. Es en esta matriz organica en
donde se hallan inmersas las células 6seas. El hueso contiene también entre un 5y un 8% de
agua (20).
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TABLA 1. PROTEINAS DE LA MATRIZ EXTRACELULAR MODIFICADA DE (19)

COLAGENO TIPO I, 1I1V,XII
PROTEOGLICANOS CONDROITIN SULFATO
DECORINA
HIALURONANO
BIGLICANO
PROTEINAS CON ACIDO CARBOXIGLUTAMICO OSTEOCALCINA
PROTEINAS DE LA MATRIZ CON ACIDO CARBOXIGLUTAMICO.
GLICOPROTEINAS OSTEONECTINA

FOSFATASA ALCALINA
PROTEINAS CON RGD: FIBRONECTINA, OSTEOPONTINA,
VITRONECTINA, SIALOPROTEINAS OSEAS

PROTEINAS DEL PLASMA ALBUMINA
FACTORES DE CRECIMIENTO FACTOR DE CRECIMIENTO DE INSULINA | Y Il {IGF- Y I1)

FACTOR DE CRECIMIENTO TRANSFORMANTE BETA (TGF-R})

FACTOR DE CRECIMIENTO DERIVADO DE PLAQUETAS (PDGF)
Existen dos tipos de hueso: esponjoso y compacto. El hueso esponjoso se encuentra en el
interior de los huesos y se compone por trabéculas que forman un patrén reticulado, lo que le
otorga la propiedad de soportar cargas de tension y de soportar peso. Estas estructuras
reticuladas estan llenas de células osteoprogenitoras y rellenas de medula 6sea. El hueso
compacto o cortical, forma la cubierta externa del hueso y tiene una matriz calcificada que lo
hace mas denso. Los huesos tienen elementos esponjosos y compactos; sin embargo, sus
proporciones varian de acuerdo con su localizacion en el organismo y también varian en

composicion dentro del mismo hueso (20,21).

Los huesos estan cubiertos de periostio, excepto en sus extremos articulares. El periostio posee
una capa fibrosa externa, vasos sanguineos y una capa interna que contiene células
osteoprogenitoras necesarias para el crecimiento y desarrollo del hueso. El periostio también
actua como punto de fijacion para los vasos de entrada y salida del hueso. Por otro lado, el

endostio es una membrana que recubre los espacios del hueso esponjoso, las cavidades
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medulares, y los canales de Havers del hueso compacto. Se forma principalmente de células

osteoprogenitoras que contribuyen al crecimiento y remodelacion ésea (20,21).

Segun el grado de madurez, el tejido 6éseo se clasifica en fibrilar y laminar. El hueso fibrilar se
considera hueso inmaduro y se deposita con mayor rapidez que el hueso laminar. Tiene escasa
resistencia a la tension y sirve de estructura temporal para dar soporte. Habitualmente se
encuentra en los embriones en desarrollo, en los recién nacidos, en la region de la metéfisis de
los huesos en crecimiento, en las areas que rodean tumores, y como parte de una fractura
durante el periodo de remodelacion y consolidacion ésea. El hueso laminar es una forma sélida
y madura de hueso y tiene una estructura organizada. Se forma lentamente un mes después
del nacimiento a partir del proceso de remodelacién del hueso fibrilar. EI hueso laminar se

encuentra en el hueso esponjoso y cortical del esqueleto de los adultos (20,21).

Los huesos se clasifican por su forma en largos, cortos, planos e irregulares. Los huesos largos
se encuentran en las extremidades superiores e inferiores, y se componen de una capa de
hueso esponjoso entre dos capas de hueso compacto. Los huesos cortos son huesos
irregulares que se ubican en la mufeca y el tobillo, y excepto por su cubierta de hueso
compacto, estos huesos son esponjosos en toda su extension. Los huesos irregulares no
pueden clasificarse como huesos cortos o largos debido a sus formas diversas. Este grupo

incluye las vértebras y la mandibula (18).

4.2 CELULAS OSEAS
En el tejido 6seo existen 4 diferentes tipos de células, células osteoprogenitoras, osteoblastos,

osteocitos y osteoclastos, las cuales participan en la formacion y mantenimiento del tejido éseo.

15



421 CELULAS OSTEOPROGENITORAS Y DIFERENCIACION
OSTEOBLASTICA.
Las células osteoprogenitoras son células indiferenciadas localizadas en el periostio, el endostio
y la placa epifisiaria del hueso en crecimiento. Derivan de las células troncales mesenquimales
de la médula 6sea y tienen la capacidad para diferenciarse en diversos linajes celulares, entre

ellos, adipocitos, fibroblastos, miocitos y osteoblastos (22).

La diferenciacion hacia el fenotipo osteoblastico esta controlada por genes pertenecientes a la
familia Hedgehog, dentro de los cuales destacan: Ihh (Indian hedgehog) y Shh (Sonic hedgehog
(19). También existen factores de transcripcion que promueven la transcripcion de genes que
dan origen a proteinas clave en la sefializacion celular, entre ellos se encuentran Runx-2 y las
proteinas morfogenéticas 6seas (BMPs), que a su vez regulan la diferenciacion osteoblastica

desde las células troncales mesenquimales (23).

A medida que las células troncales mesenquimales se van diferenciando expresan en la
membrana celular proteinas especificas de su funcidon o marcadores. La expresion de Runx-2
es la primera evidencia de la diferenciacion osteogénica, cuyo maximo nivel se alcanza en los
pre-osteoblastos. La colagena | y la osteopontina (OPN), se expresan de forma temprana en
las células osteoprogenitoras. La fosfatasa alcalina (ALP) es una proteina de superficie que se
cree podria participar en la regulacidon de la proliferacién, migracion y diferenciacién de las
células osteoblasticas. La sialoproteina ésea (BSP) y la osteocalcina (OCN), son marcadores
de diferenciacion del pre-osteoblasto al osteoblasto y aparecen cuando se inicia la
mineralizacién. La expresion de estas proteinas resulta util como marcadores osteogénicos en

los estadios finales de la diferenciacion osteoblastica (19).
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4.2.2 OSTEOBLASTOS

Los osteoblastos son células grandes (20 - 30 ym) de forma poliédrica, que construyen hueso
y secretan matriz 6sea a un ritmo de 2 a 3 ym por dia. Los osteoblastos expresan fosfatasa
alcalina (ALP), una enzima que permite la mineralizacion ésea a un ritmo de 1 a 2 ym por dia
(19). Su origen procede de las células troncales mesenquimales de la médula 6sea, endostio,
periostio y pericitos perivasculares. Los osteoblastos poseen procesos citoplasmaticos que se
dirigen a la matriz extracelular, los cuales les permiten comunicarse con los osteocitos y los
osteoclastos. Esta comunicacion se da a través de proteinas transmembranales e integrinas,
las cuales funcionan como anclaje entre las células y la matriz extracelular, permitiendo asi el
paso de elementos mensajeros como calcio, citoquinas o prostaglandinas (24). Dentro de las
principales funciones que poseen los osteoblastos estan: 1) sintetizar colagena tipo | y proteinas
no colagenas de la matriz organica del hueso que forman el osteoide; 2) dirigir la disposicion
de las fibras de la matriz extracelular; 3) iniciar el proceso de mineralizacion de la sustancia
osteoide mediante la secrecién de fosfatasa alcalina; 4) intervenir en la reabsorcidon 6sea,
dirigida por los osteoclastos, a través de la sintesis de citoquinas especificas; y 5) sintetizar
factores de crecimiento (25). La vida media de los osteoblastos humanos es de 1 a 10 semanas,
al término de la cual pueden desaparecer por mecanismos de apoptosis, transformarse en
células limitantes o de revestimiento (“bone lining cells”) o transformarse en osteocitos (x15%
del total de osteoblastos) (26). Los osteoblastos pueden expresar marcadores osteoblasticos
como sialoproteina 6sea, osteopontina, osteonectina, osteocalcina y fosfatasa alcalina, asi

como el receptor de parathormona (PTH) (19).
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4.2.3 OSTEOCITOS

El osteocito es la célula mas abundante del tejido 6seo, posee una forma estrellada y conforma
cerca del 95% del componente celular del hueso. Deriva de los osteoblastos que han detenido
la produccion de matriz 6sea y han quedado incorporados dentro de lagunas en el interior del
hueso recién formado. Una de las principales funciones del osteocito es la capacidad de sensar
los estimulos mecanicos y transformarlos en sefales biolégicas, fendmeno conocido como
mecanotransduccion. Estas sefales son las que dirigiran los cambios necesarios en la
arquitectura 6sea (27). Los osteocitos también participan en la sintesis y mineralizacion de la
matriz osteoide. La ubicacidn de los osteocitos en el interior de la matriz 6sea, hace que sean
candidatos para detectar la necesidad de remodelacion, durante la adaptacion funcional a las
cargas Yy la reparacion de microfracturas, y en ambos casos, transmitir sefiales a las células

efectoras encargadas de la formacion y reabsorcion éseas (28).

4.2.4 OSTEOCLASTOS

El osteoclasto es una célula grande (100 yum) multinucleada que ha sido considerada como una
célula con una funcién exclusivamente de remodelacion del hueso, al reabsorberlo. Dentro de
la membrana de los osteoclastos, existen proteinas integrinas que le ayudan a anclarse a la
matriz extracelular del hueso, y asi permitir su desplazamiento hacia el sitio que requiere ser
reparado. Los osteoclastos favorecen la secrecion de enzimas proteoliticas como colagenasas,
metaloproteasas y catepsina K, entre otras. Las cuales a su vez favorecen la degradacion de la
matriz extracelular del hueso, inicialmente y después de la fase mineralizaciéon del hueso al

crear un medio acido (19).
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4.3 REGENERACION OSEA

El hueso es un tejido dinamico en el que simultaneamente se llevan a cabo procesos de
formacion y reabsorcion 6Osea, permitiendo asi el mantenimiento del volumen 6seo y la
reparacion del dafo tisular. Este proceso equilibrado, denominado proceso de remodelado,
permite la renovacién de un 5% del hueso cortical y de un 20% del hueso trabecular al afo. Asi,

la renovacién del hueso es aproximadamente de un 5 - 10% del hueso total al afo (19).

4.3.1 FASES DEL REMODELADO OSEO

El tejido 6seo se recambia constante, este proceso de denomina remodelado dseo, lo que
permite que el hueso se renueve y responda a mediano y largo plazo a las necesidades
mecanicas y metabdlicas del organismo. El remodelado 6seo se lleva a cabo mediante el
acoplamiento de los procesos de reabsorcidn (realizado por osteoclastos) y formacion

(realizado por osteoblastos), estos procesos a su vez se desarrollan a través de 5 fases (29):

) Fase quiescente.
En esta fase el hueso se mantiene en un estado de reposo.

) Fase de activacion.
El comienzo del proceso de remodelacion surge cuando los osteocitos sensan, a
través de un estimulo mecanico u hormonal, algun defecto en el tejido éseo. Estas
células secretan RANKL (RANK ligando), proteina que activa al receptor RANK
(receptor activador del factor nuclear kappa 3) en los preosteoclastos. La interaccion
entre RANK y RANKL permite la diferenciacion y maduracion de osteoclastos activos

capaces de reabsorber el tejido éseo.
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Fase de reabsorcion.

En esta fase, los osteoclastos se adhieren a la superficie del hueso a través de
moléculas de adhesion. Posteriormente, en una fase inicial, los osteoclastos
disuelven la matriz mineral gracias a un bombardeo de iones H* en el medio ambiente,
lo cual crea un pH acido (pH 4). En una fase secundaria, la matriz organica del hueso
es degradada a través de metaloproteinasas secretadas por los osteoclastos.

Fase de formacion.

Los preosteoblastos se agrupan alrededor de las zonas de reabsorcion, atraidos por
los factores de crecimiento que se liberaron de la matriz extracelular degradada, los
cuales actuan como quimiotacticos y ademas estimulan la proliferacion de los
preosteoblastos. Los preosteoblastos sintetizan proteinas morfogenéticas éseas,
responsables de la diferenciacion osteoblastica. A los pocos dias, los osteoblastos ya
diferenciados sintetizan la sustancia osteoide que rellenara las zonas donde hubo
reabsorcion o0sea. Posteriormente, los osteoblastos son reclutados en el sitio de
remodelacion, dirigidos por estimulos de diversos factores de crecimiento y secretan
una nueva matriz organica (osteoide). Luego de 11 dias el osteoide comienza a
mineralizarse, y esto continda hasta que se rellena totalmente la cavidad
(aproximadamente 2 o 3 meses), completandose la remodelacion 6sea (30).

Fase de mineralizacion.

A los 30 dias del depdsito del osteoide comienza la mineralizacion, la cual finalizara
a los 90 dias en el hueso trabecular y a los 130 dias en el hueso cortical. Finalmente,

comienza de nuevo la fase quiescente o de descanso.
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La regeneracion tisular es la respuesta del tejido ante un traumatismo, ante el cual se genera
un tejido con las mismas caracteristicas al original, a diferencia de la reparacién, en donde se

obtiene tejido cicatrizal con caracteristicas diferentes.

4.4 LESIONES ORTOPEDICAS Y BIOMATERIALES

Las fracturas 6seas pueden producirse en cualquier etapa de la vida, desde el nacimiento hasta
la vejez, y presentar diferentes caracteristicas, localizacion y severidad. La presencia de
fracturas en distintas etapas de la vida esta determinada por diversas circunstancias, como las
caracteristicas intrinsecas del individuo, patologias, y factores nutricionales, metabdlicos,

ocupacionales o endocrinologicos (31).

En México, una de cada 12 mujeres y uno de cada 20 hombres mayores de 50 afios sufre una
fractura de cadera por osteoporosis (32); sin embargo, se estima que debido al envejecimiento
de la poblacion, la tendencia de pacientes que sufran fracturas incrementara. Estudios
epidemiologicos realizados en México sobre fracturas, abarcando seis diferentes instituciones
y conjuntando sus resultados, encontraron que de un total de 3,755 fracturas que requirieron
manejo quirurgico, 2,733 se presentaron en las extremidades pélvicas y 1,022 en las toracicas,
con una relacion de 2.6:1 a favor de las primeras (31,33). Si a ello se suman todas aquellas

fracturas que no requirieron manejo quirurgico, es muy posible que el numero se triplique (34).

El tratamiento quirdrgico convencional esta indicado en el tratamiento de fracturas abiertas. La
fijacion interna de fracturas también se recomienda cuando las fracturas estan asociadas a
algunos problemas como lesion vascular o nerviosa, pacientes obesos, fractura bilateral de

hamero y multiples heridas (35). Los biomateriales empleados en este tipo de tratamiento de
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fracturas pueden ser clasificados de acuerdo con su naturaleza, como ceramicos, poliméricos

0 metalicos.

Los materiales ceramicos son ampliamente utilizados en cirugia ortopédica y odontologia.
Dentro de las caracteristicas que presentan estan: altas temperaturas de fusion y baja
conductividad eléctrica y calorifica. La principal desventaja de estos materiales es que tienden
a ser duros y fragiles, lo que pudiera llevar a una fractura del material al presentar baja
resistencia al impacto. La alumina, la zirconia, los fosfatos calcicos y ciertos vidrios son
biomateriales ceramicos comunmente usados en ortopedia. Asi, por ejemplo; la alumina, es
muy resistente a la corrosion, no toxica y biocompatible; y los fosfatos y los vidrios ceramicos
son materiales bioactivos capaces de inducir, estimular, provocar o modular una accion

bioldgica definida en el tejido receptor (36).

Los materiales poliméricos suelen ser usados como dispositivos biomeédicos debido a su
biocompatibilidad y propiedades de degradacion, y a que algunas de sus propiedades fisicas y
mecanicas se asemejan a las de ciertos tejidos ricos en proteinas y polisacaridos. Sin embargo,
sus propiedades mecanicas respecto a las del hueso son menores en comparacion a las
propiedades de otros materiales, como los materiales metalicos. Algunos polimeros usados en
el campo de los biomateriales, son los polimeros reabsorbibles, entre ellos destacan el poli
(acido lactico) (PLA) o el poli (acido glicolico) (PGA), principalmente empleados en suturas

quirurgicas y en algunos materiales de osteosintesis (clavos, placas, tornillos, etc.) (36).

Los materiales metélicos son actualmente los Unicos capaces de soportar cargas elevadas y
los que ofrecen propiedades mecanicas mas cercanas a las del tejido éseo, como alto médulo
y limite elastico, ductilidad y resistencia a la fractura. Esto hace que los materiales metalicos

sean el material de eleccion donde las necesidades mecanicas prevalecen frente a las demas.
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Algunos metales, como el titanio o el acero inoxidable, han sido empleados con la finalidad de
reemplazar el tejido 6seo permanente o temporalmente, ya sea como prétesis de cadera o
rodilla, o bien como implantes para osteosintesis como placas, tornillos y clavos que ayudan a
consolidar las fracturas. Una desventaja de los materiales metalicos es que al ser mas rigidos
que el tejido 6seo, pueden conllevar al fenomeno conocido como apantallamiento de tensiones
o “stress-shielding”, que es causado por la diferencia del valor del médulo mecanico de Young
entre el material y el tejido 6seo. Esto trae como consecuencia la pérdida de masa 6sea y la
atrofia del hueso u osteopenia alrededor del implante metalico. Lo cual debilita enormemente al
hueso e incrementa el riesgo de fractura de éste e incluso del implante. Aunado a esta
desventaja, estad el hecho de que en el caso de los implantes temporales para permitir y
promover la osteosintesis en pacientes de edad no muy avanzada y en nifios, podria ser
necesaria una segunda intervencion quirurgica para retirar este tipo de implantes metalicos una

vez que la fractura se ha consolidado (37).

En este contexto, el magnesio (Mg) y sus aleaciones pueden ser biomateriales idoneos, porque
conjugan su capacidad de degradacion con las propiedades mecanicas de los metales. Entre
las caracteristicas y ventajas del Mg y sus aleaciones, estan que sus valores de densidad (1.74
g/cm?3), médulo elastico (44 GPa a 20°C), resistencia a la compresién y resistencia a cargas
ciclicas son mas cercanos a los del hueso que en el caso de otros materiales empleados
actualmente. Ademas, el magnesio es un elemento necesario para la incorporacion del calcio
al hueso y para la estimulacion del crecimiento de nuevo tejido, no se le conoce toxicidad y se

metaboliza por el rifidn y se excreta por la orina (38).

23



4.5 MAGNESIO

4.5.1 PROPIEDADES DEL MAGNESIO

Debido a la necesidad de biomateriales de ultima generacion para aplicaciones médicas, en la
actualidad se ha optado por usar materiales susceptibles de corrosion en medios fisioldgicos
para desarrollar dispositivos meédicos para aplicaciones ortopédicas donde se requieren
andamios que brinden soporte temporal, solo durante el proceso de regeneracion tisular, pero
que deben ser reabsorbidos durante la consolidacion o una vez consolidada la regeneracion
tisular. También es importante mencionar que los subproductos de la corrosion que se liberan

deben ser biocompatibles y no causar reacciones inmunoldgicas significativas.

El magnesio es un elemento reactivo, que se encuentra como un cation bivalente Mg?* o bien
formando sales o minerales. Es el 4° elemento mas abundante del cuerpo humano y es el cation
intracelular que se encuentra en mayor proporcion (36). Ademas de su importancia en la
formacion de ATP, el magnesio juega un importante papel en la sintesis de proteinas al ser un
cofactor que inicia la transcripcion del material genético, la actividad mitocondrial y la integridad
de la membrana celular, contribuyendo a la modulacion de los iones intracelulares y en los
procesos de estabilizacion y traslacion celular (39). EI Mg se une a fosfatos y asi su presencia
influye en la mineralizacion del tejido 6seo, a través del control de la formacion de hidroxiapatita.
El Mg es eficazmente controlado en el cuerpo a través de mecanismos homeostaticos y su

toxicidad no es, en general, un problema, ya que puede ser excretado a través de la orina (36).

Asi, en la actualidad, ha aumentado la investigacion referente al Mg y las aplicaciones clinicas
ortopédicas debido a la biocompatibilidad, sus propiedades mecanicas similares a las del hueso,
y a su capacidad de degradacion en medios fisioldégicos. Sin embargo, a pesar del potencial del

Mg como biomaterial para el desarrollo de implantes biodegradables para aplicaciones
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ortopédicas, una de sus principales limitaciones es su rapida e incontrolada degradacion en
ambientes fisioldgicos, ademas de la rapida liberacion de burbujas de hidrogeno que ocurre

durante dicha degradacion que retrasan el proceso de curacion (9,40).

El Mg puro fue implantado en el cuerpo humano por primera vez en la década de 1940, pero
mas tarde fue abandonado como biomaterial debido a la constatacién de que la integridad
mecanica del Mg puro se mantenia solo durante 6 - 8 semanas, mientras que el gas de
hidrégeno se acumulaba durante el proceso de corrosion incontrolada favoreciendo la

inflamacion (41).

4.5.2 PROCESO DE CORROSION DEL MAGNESIO

La corrosion es un efecto superficial y el medio en el que se coloca el material influye en gran
medida en los parametros y el grado en que se produce la corrosion. El Mg y sus aleaciones se
corroen y degradan en materiales acuosos a través de reacciones de oxidacién-reduccion que
son influenciadas por los elementos de la aleacién. En general, en este proceso de corrosion
se producirdn un medio acuoso clorado, hidroxido de magnesio, gases de hidrégeno como
subproductos, y alcalinizacién del medio como un resultado de la produccién de iones hidroxilo

durante la reaccidn de corrosion.

La baja resistencia a la corrosion del magnesio se debe principalmente a su bajo potencial de
reduccion que le hace descomponer el agua y formar pares galvanicos con otros metales, sobre
todo ante la presencia de impurezas de Fe, Cu y Ni. Estas impurezas actuan como pequenos
catodos en presencia de un medio corrosivo y crean microceldas con la matriz anddica del Mg,

por lo que el ataque por corrosion se localiza en la matriz de Mg adyacente a estas fases.
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Se ha observado que la corrosion del magnesio en agua forma una capa de hidroxido de
magnesio (poco soluble en medios acuosos) en la superficie del material (42). La reaccién de

corrosion en medios acuosos generalmente aceptada para el Mg es:

Reaccion anddica: Mg —» Mg*+2e
Reaccion catddica: 2H20 + 260 —»  H2 + 2(OH)
Formandose asi una capa protectora en la superficie del magnesio segun la formula (43,44):

Producto de formacion: Mg?* + 20H- —— > Mg(OH):

La reaccion general catédica-anddica produce grupos OH- y por tanto el pH incrementa y

desplaza la reaccion a la derecha, es decir, hacia la formacion de Mg(OH)z (45).

Si el medio corrosivo contiene cloruros en concentraciones superiores a 30 mmol/l, el hidroxido
de magnesio formado se convertira en cloruro de magnesio (MgClz), un compuesto altamente
soluble en medios acuosos (42). En un medio que contiene iones Cl- como el medio fisioldgico,
el Mg(OH)2 reacciona con los iones CI para formar MgClz, el cual se disuelve en el medio
dejando nuevamente expuesto el sustrato metalico al ataque del medio corrosivo. Asi, en el
caso de fluidos biolégicos donde las concentraciones de cloruro son de aproximadamente 150
mmol/l, la corrosién por picaduras en la superficie se observa frecuentemente. La reaccion que

se presenta corresponde al ataque por cloruros:

Mg(OH)2 + 2CIF  —» MgCl2 + 20H-

Como consecuencia, aparecen picaduras sobre el sustrato de magnesio, lo que acelera el

proceso de corrosion (43).
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La corrosién del magnesio depende de ciertos parametros como la composicion de la aleacion
de Mg, los tratamientos metalurgicos, el tipo de tratamiento de superficie, la composicion
electrolitica del medio en el que se encuentra, el pH del entorno y su capacidad para funcionar
como tampon, las propiedades mecanicas a la compresion y a la torsion, el entorno biolégico
como la presencia de proteinas y los fendmenos de transporte asociados con los reactantes o

los productos de corrosion (43,44).

Existen diversas alternativas para controlar la velocidad de degradacion de las aleaciones de
magnesio, entre ellas destacan mejorar su composicién y por ende la resistencia a la corrosion
y sus propiedades. Otra alternativa, es la colocacion de recubrimientos y tratamientos de
superficie que protejan la aleacion, y que ademas de mejorar la resistencia a la corrosion al ser

aplicados, inferirian en la compatibilidad y actividad biologica (funcionalidad) de los implantes.

En la actualidad se han estudiado diversas aleaciones de magnesio, determinando que, si
presentan elementos como Fe, Ni, Cu o Co la corrosion se vera incrementada, y por el contrario
si se adiciona Zr, Ca, Sr, Mn o tierras raras, la velocidad de corrosién podra ser controlada. La
adiciéon de manganeso logra reducir los efectos nocivos de las impurezas al inactivar a los
atomos de Fe actuando como catodos locales. La adicidon de Zn en la aleacion reduce la
presencia de gas hidrogeno. Por otra parte, al afadir Ca aumenta la resistencia a la corrosién

en soluciones cloruradas y de acuerdo con su concentracion, varia la velocidad de la corrosion.

Para aplicaciones biomédicas, la seleccion de composiciones elementales para las aleaciones
de magnesio debe cumplir ciertos requisitos especificos, entre ellos que los componentes de la
aleacioén y los subproductos de corrosion no tengan efectos adversos en el organismo durante

el proceso de degradacion; es decir, que sean biocompatibles. Los materiales que componen
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minerales y oligoelementos ya existentes dentro del cuerpo, como el Zn y el Ca, son altamente

ventajosos para tales propositos; es decir, como biomateriales.

4.6 ALEACIONES DE MAGNESIO-ZINC-CALCIO.

A pesar de que se han propuesto diversas aleaciones de magnesio que buscan reducir y
controlar la velocidad de corrosién, se ha demostrado que las aleaciones Mg-Zn, Mg-Ca o Mg-
Zn-Ca son ventajosas porque mejoran las propiedades fisicas y quimicas de la aleacion, pero
ademas son biocompatibles (al ser el Zn y el Ca elementos nutrientes junto con el manganeso,
estano y estroncio), no toxicos, y al disolverse pueden ser absorbidos facilmente por los tejidos

circundantes y ser excretados (46).

El calcio juega un papel vital en el cuerpo humano y tiene numerosas funciones esenciales. Por
ejemplo, el hueso se forma a partir de una matriz compleja de proteinas dentro de la cual se
depositan calcio y otros minerales. Los huesos contienen un 99.5% del total de calcio en el
cuerpo humano. El calcio, el fosfato y el magnesio son los minerales mas importantes y
abundantes en el hueso, con el calcio y el fosfato formando parte de la combinacién del
complejo cristalino, hidroxiapatita [Ca10(POa4)s(OH)2]. Este complejo proporciona la estructura
dura y rigida del hueso que es esencial para su funcidén en el apoyo de los tejidos blandos y
como depoésito de calcio para otras funciones del cuerpo. ElI Ca define la microestructura y
mejora las propiedades de resistencia y de fluencia del Mg debido a la formacién de fases
intermetalicas estables. Sin embargo, las fases intermetalicas son fragiles, por lo que pueden

iniciar la formacion de grietas y acelerar asi la degradacion de la aleacion Mg-Ca debido a la
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corrosion galvanica. ElI Ca es un elemento biofuncional y el nivel de aceptabilidad de

biocompatibilidad cuando se adiciona Ca a las aleaciones de Mg es < 1 wt.% (47).

Por otro lado, el zinc es uno de los elementos nutrientes esenciales en el cuerpo humano y mas
del 85% de Zn en el cuerpo humano esta presente en los musculos y los huesos. El Zn
proporciona refuerzo mecanico en solucion solida y controla el envejecimiento de las aleaciones
de Mg. El zinc también ayuda a superar el efecto corrosivo perjudicial de las impurezas de hierro
y niquel que pueden estar presentes en las aleaciones de magnesio. Ademas de que reduce el

desprendimiento de gas hidrégeno durante el proceso de corrosion (47).

4.7 TRATAMIENTO DE LA SUPERFICIE DE ALEACIONES DE MAGNESIO

Mediante el tratamiento de superficie, se busca crear una barrera fisica para aislar la matriz de
Mg de los medios corrosivos y facilitar el mantenimiento de la integridad de los implantes por
mas tiempo durante el proceso de resolucion de las lesiones 6seas. Con el fin de reducir y
controlar la velocidad de degradacién de las aleaciones de Mg se ha planteado la aplicacion de
recubrimientos y/o tratamientos de modificacion superficial. Los cuales deben tener como
requisito una elevada resistencia a la corrosion, uniformidad, adherencia y, ademas, dado que
su aplicacion potencial es de caracter biomédico en implantes temporales, éstos deben ser no

toxicos para el cuerpo humano y biocompatibles (48).

El titanio y sus aleaciones se consideran materiales ideales para ortopedia y odontologia debido
a su estabilidad quimica, biocompatibilidad y capacidad de osteointegracion. Estas propiedades
estan determinadas en gran medida por las propiedades de su capa de 6xido nativo (49), sin

olvidar la influencia de la rugosidad del substrato. In vitro, ha sido demostrado que el TiOz, junto

29



con la rugosidad de la superficie, regula la expresion de proteinas del hueso como la proteina
morfogenética 2 (BMP-2) necesaria para la diferenciacion osteoblastica, el factor de crecimiento
endotelial vascular (VEGF) que induce la angiogénesis, y la osteoprogeterina que regula la
osteoclastogénesis y el recambio éseo (50). Asi mismo, el ordenamiento atomico del TiO2
también tiene un efecto sustancial en algunas propiedades de la superficie que influyen en la
respuesta bioldgica, como la energia de superficie, la carga superficial, y la estabilidad quimica
de la capa superficial mas externa, pero se sabe menos sobre su efecto especifico en el
comportamiento celular. En este sentido, trabajos anteriores han analizado el efecto sobre la
adhesion y proliferacién celular de la fase cristalina de recubrimientos de TiO2 depositados como
peliculas delgadas, confirmando que la energia superficial y la nanotopografia del recubrimiento
amorfo de TiO2 estan relacionadas con la promocion de la diferenciacién de células troncales
mesenquimales, la expresion de integrinas y la produccion de un microambiente celular

asociado con la regeneracion 6sea (16) .

A la par de que el recubrimiento de TiO2 amorfo funciona como un osteoinductor, los resultados
electroquimicos que se han hecho en peliculas de éxidos de titanio amorfo y cristalino han
mostrado que el 6xido amorfo es mas resistente, ya que no requiere calentamiento como su

contraparte cristalina (51).

Las peliculas de 6xido delgado pueden depositarse por varios métodos, como el depdsito
quimico en fase vapor, por evaporacion de haz de electrones, pulverizacion catédica asistida
por plasmas (magnetrén sputtering), depdsitos por arco, depdsitos de capas atomicas y sol-gel
(17). En el caso de la técnica de “magnetron sputtering” o técnica de pulverizacion catodica,
especialmente los métodos pulsados, han ganado recientemente un gran interés porque

permiten la creacidén de condiciones para el crecimiento de peliculas delgadas que son dificiles

30



(o imposibles) de lograr en procesos de pulverizacion estandar. Dentro de las ventajas de
realizar el depdsito de TiO2 por medio de la técnica de pulverizacion catodica en magnetron
sputtering es que puede emplearse sobre diferentes sustratos, existe control acerca del grosor
de la pelicula, es una técnica limpia ya que no se requiere ningun tipo de quimico para realizar

el depdsito, y que los depdsitos pueden realizarse de forma homogénea y conformal.

5. HIPOTESIS

Las aleaciones de Mg (Mg-Zn-Ca) de alta pureza constituiran materiales biocompatibles con
velocidades de biodegradacion mas lentas que las velocidades de degradacion reportadas para
Mg de ultra alta pureza en la literatura. A su vez, los recubrimientos de 6xido de titanio amorfo
depositados sobre las aleaciones de magnesio de alta pureza disminuiran la velocidad inicial
de degradaciéon de las aleaciones y promoveran la diferenciacion celular hacia el fenotipo
osteoblastico. Por lo cual se espera que los biomateriales desarrollados, constituidos por una
aleacion de Mg-Zn-Ca de alta pureza recubierta de 6xido de Ti, tendran el potencial para ser
usados en una futura aplicacion como implantes ortopédicos temporales, al presentar in vitro
una velocidad de biodegradaciéon adecuada y promover la diferenciacion celular hacia el

fenotipo osteoblastico.

6. OBJETIVO GENERAL

Evaluar la respuesta in vitro de materiales biodegradables y biofuncionales, desarrollados con
base en aleaciones de magnesio (Mg-Zn-Ca) con diferentes microestructura y recubrimientos
en forma de peliculas delgadas de oOxido de titanio con potencial aplicacion quirurgica y

ortopédica.
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6.1 OBJETIVOS ESPECIFICOS
-Determinar las propiedades fisicas-quimicas, estructurales y de superficie de las aleaciones de
Mg con dos microestructuras diferentes, con y sin recubrimiento de 6xido de titanio.
- Optimizar el proceso de depdsito de peliculas de 6xido de titanio sobre las muestras de
aleaciones de Mg en ambas caras de la superficie de las muestras.
-Evaluar la degradacion de las muestras con y sin recubrimiento de 6xido de titanio en
condiciones fisiologicas.
-Evaluar la biocompatibilidad de los materiales a través del estudio de la viabilidad,
funcionalidad metabdlica celular, y proliferacion de células troncales mesenquimales cultivadas
en presencia de los residuos de degradacion de los materiales de estudio a diferentes tiempos
de cultivo.
-Evaluar la expresion de proteinas de mineralizacion 6sea (Runx-2, osteopontina, osteocalcina,
y colagena 1) por inmunocitoquimica, de células troncales mesenquimales cultivadas en
presencia de los residuos de degradacion de los materiales de estudio, como marcadores de

diferenciacion celular hacia el fenotipo osteoblastico.

7. METODOS.

7.1 CARACTERIZACION FiSICA-QUIMICA DE ALEACIONES DE MAGNESIO CON Y SIN
RECUBRIMIENTO DE TiO2

7.1.1 PREPARACION DE LAS MUESTRAS

Las aleaciones de magnesio que fueron usadas en este trabajo de investigacion fueron
desarrolladas por el Helmholtz-Zentrum Geesthacth en Alemania por el grupo de investigacion

dirigido por el Dr. Dietmar Letzig. Las aleaciones fueron nombradas como Mg1 y Mg2. Ambas
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aleaciones tenian la misma composicién quimica y eran aleaciones de Mg de ultra alta pureza
(99.5%) que contienen Zinc (0.3%) y Calcio (0.2%). La principal diferencia entre las aleaciones
Mg1 y Mg2 es la temperatura a la que fueron recocidas, con lo cual se obtuvo un tamafio de
grano cristalino diferente para cada aleacion. Un mayor tamafio de grano cristalino para Mg2

(aleacién recocida a 450°C) respecto de Mg1 (aleacién recocida a 350°C); Figura 1.
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Figura 1. Caracterizacion microestructural e histograma del tamafo de grano de las

aleaciones (a) Mg1y (b) Mg2, usadas en el presente trabajo.

Se obtuvieron muestras de 1x1 cm? con 1.8 mm de espesor. Las muestras de las aleaciones
fueron limpiadas con acetona pura y secadas con aire a presion con la finalidad de eliminar
impurezas y grasa que se generan debido al proceso de fabricacion. Después, fueron
desbastadas manualmente con lijas de 6 diferentes tamanos de grano, 360, 400, 600, 1200,
1500 y 2000. Cada una de las lijas se us6 en cada una de las muestras en un orden ascendente
respecto del tamano de grano, y en contrasentido, hasta obtener una superficie lisa, mas no de
acabado espejo, con el propésito de mejorar la adhesion celular a través de una superficie

rugosa. Después del desbaste, las muestras fueron sumergidas en Nital (alcohol y acido nitrico
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al 3%) durante 10 s, generando un ataque quimico que contribuyo a revelar las caracteristicas
estructurales de las muestras. Posteriormente, las muestras fueron enjuagadas con agua
desionizada, secadas con aire a presién y almacenadas en bolsas de plastico herméticas. Estas

muestras fueron usadas para todos los experimentos posteriores.

7.1.2 DEPOSITO DE PELICULAS DE TiO2

Las peliculas de 6xido de titanio fueron depositadas sobre las muestras de las aleaciones
de Mg preparadas con el protocolo mencionado anteriormente. Las peliculas delgadas de
oxido de titanio amorfo fueron depositadas mediante la técnica de evaporacion catédica en
magnetron sputtering durante 45 minutos para obtener un depésito de TiO2 con un espesor
de 60 - 80 nm. Para obtener el depdsito en la primera cara de las muestras (cara
desbastada), las muestras fueron colocadas en un porta-substratos con cinta de carbono de
doble cara (Figura 2a), el cual fue previamente limpiado con acetona y aire a presion.
Posteriormente las muestras fueron ingresadas a la camara de depdsito para depositar el
recubrimiento de las peliculas de TiO2 sobre las muestras (Figura 2b) bajo las siguientes

condiciones (Tabla 2)

Tabla 2. Condiciones de depdsito de las peliculas delgadas de TiO2

PRESION BASE 2.6x10°Torr
PRESION DE TRABAJO 20 - 25x107 Torr
POTENCIA INCIDENTE (FUENTE DE RADIOFRECUENCIA) 200W
POTENCIA REFLEJADA 0.8W
FLUJO DE ARGON 8.0 scem
FLUJO DE OXIGENO 2.0scem
TIEMPO DE DEPOSITO 45 minutos
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Después de realizado el depésito (Figura 2c), las muestras fueron limpiadas con acetona para
eliminar el adhesivo de la cinta de carbono y colocadas en un dispositivo de sujecion (Figura
2d) para el deposito de las peliculas delgadas de 6xido de titanio amorfo en la segunda cara de
la aleacion (Figura 2e), bajo las mismas condiciones del primer depdsito. Las muestras
recubiertas por ambas caras fueron nombradas como Mg1-TiO2 o Mg2-TiO2, dependiendo de

la aleacion base (Mg1 o Mg2) que se haya recubierto, y almacenadas en bolsas hermética.

Figura 2. Esquema del proceso de recubrimiento (TiOz2) sobre las aleaciones de a) Mg
durante b) el proceso recubrimiento de c) la primer cara d) y el d) dispositivo de sujecion

para e) recubrir la segunda cara.

7.1.3 ENSAYO DE DEGRADACION

Para este ensayo se utilizaron muestras de Mg1, Mg2, Mg1-TiOz2y Mg2-TiO2. Cada una de las
muestras fue pesada en una balanza analitica (Ohaus), determinando asi su peso inicial (Wo).
Las muestras fueron esterilizadas con luz UV (UVC Cross Linker 500 Hoefer) durante 15
minutos por ambas caras y fueron colocadas de forma individual en pozos de una caja de 24

pocillos (Costar 3524, Corning). Después se agregaron 1000 uL de DMEM-F12 (Gibco) o PBS
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1X (Gibco) a cada uno de los pozos que contenian las aleaciones y la caja de pozos fue
colocada en un incubador celular con un ambiente a 37 °C y 5% CO:a. El ensayo fue realizado
de forma independiente para DMEM-F12 o para PBS como medio de incubacién para cada una

de las muestras estudiadas.

Se realizaron mediciones del peso de las muestras a diferentes intervalos de tiempo de
incubacion (4, 15, 26, 61, 89 y 103 dias). Cabe sefalar que, durante los intervalos de medicion
de peso, se realizé cambio del medio de incubacion (DMEM-F12 o PBS 1X) cada 7 dias con la
finalidad de evitar la saturacion de los solutos o subproductos de degradacion en el medio. En
cada intervalo de tiempo establecido para pesar las muestras, estas fueron retiradas de los
pozos, secadas con papel y pesadas en la balanza, obteniendo asi la medicidon del peso Wx,
donde x corresponde a los dias de incubacion de la muestra en DMEM-F12 o en PBS desde el
inicio del experimento de degradacién. Posteriormente las muestras fueron sumergidas en acido
sulfurico por 3 segundos para eliminar los subproductos de degradacion formados/depositados
en la superficie de las aleaciones. Subsiguientemente, las muestras fueron enjuagadas con
agua desionizada, secadas con papel y pesadas nuevamente (Wx lavado, dOnde x corresponde a
los dias de incubacién de la muestra en DMEM-F12 o en PBS desde el inicio del experimento
de degradacién) para determinar el peso de las muestras libres de los productos de degradacion
que se formaron y depositaron de manera natural en la superficie de las muestras. Finalmente,
las muestras fueron esterilizadas en luz UV durante 15 minutos por ambas caras, y colocadas
nuevamente en una caja de 24 pozos, agregando 1000 yL de DMEM F12 o PBS, segun
correspondiera a cada pozo. El ensayo de degradacién fue continuado nuevamente hasta el
siguiente tiempo de medicién del peso de las muestras. El ensayo de degradacién descrito

anteriormente fue realizado por triplicado.
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Se uso la siguiente ecuacion para determinar la pérdida de peso de las muestras en porcentaje
(A) en cada tiempo de medicion, en donde B es la medicion del peso inicial de cada una de las
muestras y C es la medicidn del peso que se hizo en cada de uno de los intervalos de tiempo

para cada muestra.

A_C*lOO
- B

7.1.4 ANGULO DE CONTACTO

La mojabilidad es la capacidad de los sdélidos para formar interfases con los liquidos al entrar
en contacto con ellos, y se determinada mediante la medicidén del angulo de contacto. El angulo
que forma la superficie de un liquido al entrar en contacto con una superficie sélida se denomina
angulo de contacto y su valor depende de la relacién que hay entre las fuerzas adhesivas del

liquido con el sélido y las fuerzas cohesivas del propio liquido (52).

La medicién del angulo de contacto para determinar la mojabilidad de las muestras estudiadas
fue llevada a cabo en un goniémetro (Dataphysics OCA 15EC) donde fue colocada 1 gota sésil
de 4 uL de agua desionizada sobre las muestras. Se realizaron cinco mediciones por cada una
de las muestras, colocando una gota de agua sobre diferentes zonas de la superficie de las
muestras (Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2). El angulo de contacto fue determinado por el
software SCA20_U. Se obtuvo el promedio y la desviacion estandar de los angulos de contacto

observados para cada muestra.

7.1.5 MEDICION DEL pH DEL MEDIO EN CONTACTO CON LAS ALEACIONES.

Las muestras (Mg1, Mg2, Mg1-TiO2, Mg2-TiOz2) fueron colocadas individualmente en un tubo

de 15 mL, agregando 4 mL de DMEM-F12. Inmediatamente después de la colocacion de la

37



aleacion, el pH del medio fue medido con un potenciometro (O 340PH/TEMP METTER). La
medicion del pH del medio se realizé posteriormente a diferentes intervalos de tiempo: 30
minutos, 1 h, 3 h, 24 h, 48 h y 120 h, respecto al tiempo inicial de contacto del medio con la

aleacion. Los resultados fueron reportados como la media =+ la desviacion estandar.

7.1.6 MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO

La microscopia electronica de barrido aporta imagenes que se obtienen mediante la deteccion,
procesamiento y visualizacion de las sefiales resultantes de las interacciones entre un haz de
electrones de alta energia con la materia. Estas interacciones pueden proporcionar informacion
sobre la topografia y composicion elemental de las muestras (53). Asi, la microscopia
electronica de barrido es una técnica que sirve para analizar la morfologia de materiales solidos
de todo tipo (metales, ceramicos, polimeros, biologicos, etc.), con excepcidn de muestras
liquidas. El microscopio utilizado cuenta con la técnica de Espectroscopia de Dispersion de

Energia (EDS) que sirve para hacer el analisis elemental de la composicién de las muestras.

Mediante la técnica de SEM-EDS se observaron las muestras de las aleaciones no recubiertas,
después del desbaste y al ser lavadas con agua y con nital a dos diferentes tiempos de lavado
con nital: 10 segundos y 1 minuto. También, para corroborar que el depdsito de éxido de titanio

estuviera presente en las muestras recubiertas, estas se analizaron por SEM y EDS.

Muestras recubiertas y no recubiertas (Mg1, Mg2, Mg1-TiO2, Mg2-TiO2) que habian estado
durante 24 horas, 48 horas y 7 dias en contacto con DMEM-F12 (experimento de viabilidad
celular ante exposicion a los productos de degradacién de las muestras), y las muestras al final

de los experimentos de degradabilidad, fueron también analizadas a través de SEM con el fin
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de conocer la topografia de superficie de las mismas y a su vez se realizaron caracterizaciones

por EDS para conocer la composicion elemental de las mismas.

7.2 EVALUACION BIOLOGICA.

7.2.1 OBTENCION DE CELULAS MESENQUIMALES TRONCALES.

Muestras de 20 mg de tejido adiposo de remanentes de cirugias de abdominoplastia, las cuales
se obtuvieron con previo consentimiento informado de los pacientes (INR 90/17), se colocaron
con 20 mL de PBS (Gibco) al 10% con antibiético-antimicético (Gibco) en un tubo estéril de 50
mL, el cual fue llevado a la incubadora orbital a 37 °C (orbital shaker incubator MRC) durante 5
minutos con la finalidad de lavar y desinfectar las muestras. Se retiré con precaucion la fase
acuosa de PBS y se colocaron 300 uL de colagenasa tipo Il (Gibco) y 10 mL de DMEM-F12
(Gibco) dentro del tubo. Después el tubo fue llevado al incubador orbital por 40 minutos a 250

rom y 37 °C para desintegrar la matriz extracelular y recuperar las células.

Después de verificar la separacion de fases; la fase acuosa fue filtrada en un colador (70 um
de diametro de poro) hacia otro tubo estéril de 50 mL, con la finalidad de que el tejido graso no
digerido se quedara en el colador. Las células que fueron filtradas se centrifugaron (Centrifuge
5810 R eppendorf) a 1500 rpm durante 5 minutos, el medio excedente se decantd y se obtuvo
el pellet celular, el cual fue disgregado en DMEM-F12 y sembrado en una caja T25 (Corning,
costar) colocando 5 mL de medio de cultivo (DMEM-F12 complementado con 10% v/v de Suero
Fetal Bovino (SFB) 1% v/v antibiético-antimicético). A las 24 h de la siembra se recambié el
medio de cultivo para eliminar las células no adherentes como los eritrocitos presentes y otras

células de origen hematopoyético.
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7.2.2 CARACTERIZACION DE CELULAS MESENQUIMALES TRONCALES.

La caracterizacion de las células obtenidas fue realizada mediante citometria de flujo. Para ello
se utilizaron las células en pase 1 (P1), las cuales fueron cultivadas por 15 dias en DMEM-F12
complementado con 10% v/v de Suero Fetal Bovino (SFB) y 1% v/v antibiético-antimicético en
cajas T25 hasta llegar a 80 - 90% de confluencia. Las células fueron despegadas de la caja de
cultivo usando una solucién de tripsina en PBS, 1:4. Las células fueron cultivadas en presencia
de esta solucién durante 7 minutos a 37 °C y 5% de CO2. Posteriormente se agregd 1.5 mL de
DMEM-F12 complementado para inactivar la tripsina, las células recolectadas de la caja de
cultivo fueron colocadas en un tubo de 15 mL y fueron centrifugadas (Centrifuge 5810 R
eppendorf) por 12 minutos a 1500 rpm para recuperar el boton celular del fondo del tubo.
Después de haber realizado el decantado, el boton celular se traspaso a otro tubo y se adicioné
DMEM-F12 complementado para disgregar manualmente el botdn celular. Se realizé el conteo
de las células en camara de Neubauer. Posteriormente, a cada tubo para citometria se le
adicionaron 250,000 células y 2 mL de PBS. Los tubos fueron centrifugados a 1500 rpm durante
8 minutos, el excedente de PBS se elimind mediante decantacion, el boton celular fue
resuspendido en DMEM-F-12 complementado y posteriormente se agregaron 3 pL de los
diferentes anticuerpos con su respectivo fluoréforo como se muestra en la Tabla 3 y los tubos

fueron leidos en el citometro de flujo (FACSCalibur Becton Dickinson).
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Tabla 3. Anticuerpos utilizados en el ensayo de Citometria de flujo.

TUBO 1 TUBO 2 TUBO 3 TUBO 4

SIN ANTICUERPOS CD9 FITC CD44 FITC CD45 FITC
(CONTROL)
CD105 PE CD34 PE CD166 PE
HLAAPC CD73 PAC cD14
CD90

7.3 CARACTERIZACION BIOLOGICA DE LAS ALEACIONES DE MAGNESIO CON Y SIN
RECUBRIMIENTO DE TiOz2

7.3.1 ENSAYO DE VIABILIDAD CELULAR CON MTT

El ensayo de MTT es un método colorimétrico cuantitativo para determinar la supervivencia y
capacidad de proliferacion de las células. Se emplea para medir la funcion metabdlica de las
células usando sales de tetrazolio. Este método se basa en la reduccion del (3-(4,5-dimetiltiazol-
2-il)2,5 bromuro difeniltetrazolio). Este colorante amarillo palido soluble en agua es reducido
tempranamente a cristales insolubles de formazan, en células viables por componentes de la
cadena respiratoria, fundamentalmente por la respiracion (deshidrogenasas mitocondriales) y

su flujo de electrones (54).

Las células en Pase 1 - Pase 2, fueron sembradas en una caja T25 con medio DMEM-F12
complementado (DMEM-F12 complementado con 10% v/v de Suero Fetal Bovino 1% v/v
antibiético-antimicético) y cultivadas durante 15 - 21 dias para su expansion, haciendo recambio
del medio complementado cada tercer dia hasta lograr una confluencia celular del 80 - 90%.
Las células fueron despegadas de la caja de cultivo incubandolas con tripsina 4:1 por 7 minutos
en condiciones de cultivo (37 °C y 5% de CO2). Después, la suspension celular fue inactivada

con medio complementado y centrifugada (Centrifuge 5810 R eppendorf) a 1200 rpm por 12
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minutos. El medio fue decantado y el pellet celular obtenido fue re-suspendido en medio de

cultivo nuevo y el numero de células obtenidas fue contado en una camara de Neubauer.

Posteriormente, se sembraron las células a una densidad de 5,260 células por cm?, en una caja
de cultivo de 6 pozos (Corning, Costar), agregando 1400 ul de DMEM complementado a cada

pozo y se incubaron a 37°C y 5% CO2

Al dia siguiente de la siembra, se recambi6 el medio complementado y fueron colocados en
cada uno de los pozos, un inserto (transwell de policarbonato 0.4 p Thermo Fisher) y sobre ellos
las muestras de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 o Mg2-TiO2, cada muestra en un pozo de manera
independiente. Las muestras previamente fueron esterilizadas con luz UV durante 15 minutos
por cada cara. Se adicionaron a los pozos de cultivo 1300 yL de medio complementado con la
finalidad de obtener un volumen total de 2700 yL de DMEM-F12 complementado para cubrir

por completo a la aleacion (Figura 3).
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Figura 3. Colocacion de muestras de Mg sobre los insertos para el ensayo de MTT.
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Cada 24 h fue realizado el recambio del medio complementado, y las mediciones de viabilidad
celular (ensayo de MTT) fueron obtenidas a diferentes intervalos de tiempo de cultivo celular en
pozos de cultivo independientes para cada muestra y tiempo de incubacion estudiado, esto es
24 h, 48 h y 6 dias de incubacion de las células en presencia de los productos de degradacion

de las aleaciones de Mg con y sin recubrimientos.

Para la medicion de la viabilidad celular, el inserto y la muestra de la aleacion fueron retirados
de los pozos, posteriormente el pozo fue lavado dos veces con 2 mL de PBS, se agregaron
1700 pl de solucion DMEM-F12 complementado con MTT, 10:1, y los cultivos celulares fueron
incubados nuevamente por 3 h a 37 °C y 5% de COz2. Después del tiempo de incubacion, la
solucion de DMEM-F12 complementado con MTT fue retirada de los pozos y se agrego una
solucién de 2-propanol-dimetilsulfoxido (ISO:DMSO, 1:1 v/v, Sigma Aldrich) para disolver los
cristales de formazan formados por la metabolizacion del MTT por las células. Finalmente, se
tomaron 3 alicuotas de 100 ul de la disolucion de formazan por cada pozo, asi como del control
positivo, que correspondié al ensayo de MTT realizado en células que habian sido incubadas
en presencia de los insertos pero sin muestras de aleacion durante el mismo tiempo de
incubacion respectivo a cada ensayo. Las alicuotas fueron colocadas de forma independiente
en una caja de cultivo de 96 pozos (Costar) y se midioé su absorbancia en un espectrofotdmetro

(Sinergy-HTX multi -mode reader Biotek) a A = 570 nm.

Los resultados del ensayo se reportan como el porcentaje de viabilidad celular (v%) calculado
mediante la siguiente formula, en donde la absorbancia del grupo control corresponde a las
células que fueron cultivadas unicamente en presencia de insertos sin muestras de las

aleaciones, y la absorbancia de la muestra corresponde a la medicion de la absorbancia de los
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ensayos en células que fueron cultivadas en presencia de insertos con muestras de las

aleaciones estudiadas a los mismos dias de cultivo.

absorbancia de la muestra
v(%) = (

100
absorbancia del grupo control ) x

7.3.2 INMUNOCITOQUIMICA.

Para los ensayos de inmunocitoquimica, células en P1-P2 fueron recolectadas de las cajas de
cultivo de acuerdo con los procedimientos descritos anteriormente y contadas en una camara
de Neubauer. Las células fueron sembradas en cajas de 6 pozos a una densidad de 5,250
células por cm? e incubadas bajo las mismas condiciones descritas para los ensayos de MTT.
Las células dentro de los pozos fueron cultivadas por 8 dias con los insertos y las aleaciones,
con recambio de DMEM-F12 complementado cada 24 h. Al dia 8 de incubacion, fueron retirados
los insertos y las aleaciones, se retir6 el medié de cultivo y se efectuaron lavados de los cultivos
celulares con PBS. Las células fueron fijadas colocando una solucién de PBS con PFA
(paraformaldehido) al 2% durante 25 minutos a temperatura ambiente. Después de transcurrido
este tiempo, los pozos fueron lavados y almacenados con PBS en refrigeracion a -4 °C hasta

su estudio por inmunocitoquimica.

Al dia siguiente, el PBS de los pozos fue retirado y se realizaron 3 lavados con agua destilada
a temperatura ambiente durante 30 segundos. Después fue colocado peroxido de hidrégeno al
0.9% a temperatura ambiente durante 10 minutos, tiempo en el cual, las cajas fueron protegidas
de la luz. Posteriormente fue retirado el perdxido de hidrogeno, se realizaron 3 lavados con
PBST (PBS 1X pH 7.4-Tween 20 al 0.1%) a temperatura ambiente con un intervalo de tiempo

de 4 minutos entre cada lavado. Se coloco solucion de bloqueo (300 uL de suero de bloqueo
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KIT VECTOR en 20 ml de PBS 1X; pH 7.4) a temperatura ambiente a cada pozo por 30 minutos.
Después se colocaron los anticuerpos primarios especificados en la Tabla 4, en pozos
independientes para cada pozo de células incubado con cada diferente muestra estudiada, y

se incubaron a 4 °C durante toda la noche.

Tabla 4. Descripcidon de anticuerpos para el ensayo de inmunocitoquimica

RUNX-2 Nucleo AB 76956 mouse 1:100
OSTEOPONTINA Matriz extracelular AB 8448 rabbit 1:1000
OSTEOCALCINA Matriz extracelular FL 100 SC 30044 rabbit 1:50

COLAGENA | Matriz extracelular AB 6308 ratén 1:1000

Después de la incubacién del anticuerpo primario, se realizaron 3 lavados con PBST durante 4
minutos cada uno, y posteriormente se usé el KIT ABC (Reactivo A Avidin, Reactivo B
(Biotinylated Horseradish Peroxidase H KIT VECTOR) y PBS 1X pH 7.4 el cual fue preparado
30 minutos antes de usarse. Después se realizaron 3 lavados con PBST y se colocd una
solucion de DAB sustrato-DAKO (Diaminobencidina 1 gota de 20 pL y 1mL de Buffer; DAKO).
Después de colocada la solucion de DAB se monitorearon los pozos al microscopio durante 4
minutos hasta el revelado de la tincion de la inmunocitoquimica y se lavaron los pozos con agua
destilada. Finalmente, se realizé la contratincion de las células con Hematoxilina de Meyer por
1 minuto, y se realizaron lavados con agua corriente monitoreando las células al microscopio
para verificar que las células presentaran una tonalidad morada. Después se colocé alcohol
acido (alcohol etilico 70% con acido clorhidrico 0.5%) en cada pozo, el cual fue retirado

inmediatamente tras su colocacién, para evitar que degradara por completo el viraje de color de
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la contratincidn. Posteriormente se verificd en el microscopio que los nucleos de las células se

vieran de color morado o azul.

Se tomaron fotografias en microscopio invertido (Axiovert 25 HBO 50) a diferentes aumentos
(10X, 20X y 40X) para verificar la presencia o ausencia y la localizacion (en caso de expresion

positiva) de Runx-2, Osteocalcina, Osteopontina y Colagena | en las células.

7.4 ANALISIS ESTADISTICO

El analisis estadistico de los ensayos de viabilidad celular fue realizado mediante la prueba
estadistica ANOVA de una via con la correccion de Bonferroni estableciéndose el nivel de

significancia en el 95% de los casos (p < 0,05) utilizando el programa Origin 8.1.

8. RESULTADOS Y DISCUSION

8.1 ENSAYO DE DEGRADABILIDAD

La Figura 4, muestra la medicion de porcentaje de pérdida de peso de las muestras Mg1, Mg2,
Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2, las cuales fueron colocadas independientemente en PBS 1X. Su peso
fue obtenido a diferentes intervalos de tiempo de incubacién; la primera medicién por cada toma
de peso se hizo sin realizar lavados con acido sulfurico. En la Figura 4 se observa que a partir
del dia 0 y hasta el dia 26 todas se observé un pequefo incremento en el peso en ambas
muestras, debido a una temprana acumulacion de productos de corrosién que forman un
hidréxido de proteccion en la superficie del magnesio (55), o bien, al estar en contacto con el

medio de incubacioén, los componentes de este favorecen la nucleacion de depodsitos de
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productos de degradacién sobre la superficie de las muestras, siendo mayor el incremento de

peso en ambas muestras recubiertas con TiOz2, respecto a las muestras no recubiertas.

A partir del dia 61 y hasta el término del experimento, en general todas las muestras presentaron
un decaimiento en el porcentaje de pérdida de peso, a pesar de que los productos de
degradacion siguen depositandose sobre las superficies. Esto debido a que las muestras a este
intervalo de tiempo se degradan, corroen y los productos de degradacion formados van
disolviéndose mas rapido en el medio de incubacion, por tanto, existe una pérdida en la masa
de las muestras aun cuando el peso reportado corresponde al peso antes del lavado acido en
cada medicion de tiempo. A la par de que las muestras recubiertas con TiO2 presentaron mayor
aumento en el depdsito de productos de degradacion sobre su superficie en los primeros dias
de inmersion en DMEM-F12 (0-26 dias), las muestras que perdieron mayor porcentaje de peso
después del dia 26, cuando los productos de degradacion comienzan a disolverse o

desprenderse, fueron Mg1-TiO2y Mg2 -TiO2 en solucion de PBS.

La Figura 5 representa el porcentaje de pérdida de peso de las muestras Mg1, Mg1-TiO2, Mg2
y Mg2-TiO2 que estuvieron en PBS, y a las que se les realizaron lavados con acido sulfurico, y
posteriormente un enjugue con agua desionizada en cada periodo de medicidn del peso con la
finalidad de retirar los productos de degradacion (sales e hidroxidos de magnesio
principalmente) depositados sobre la superficie de las muestras y que asi, estos no interfirieran
en la medicion del peso de cada aleacion, para establecer qué muestra se biodegradé mas
rapido respecto a las demas, y a su vez, determinar el porcentaje de peso real que perdieron

las muestras a través del tiempo.

Las muestras con recubrimientos de TiO2, son las que mostraron el mayor porcentaje de pérdida

de peso, respecto a las muestras no recubiertas. Sin embargo, y a pesar de que después del
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lavado con acido sulfurico, se esperaba una tendencia decreciente respecto a la pérdida del
porcentaje de peso, Mg1 y Mg2-TiO2 tuvieron un incremento en el peso, a los dias 15y 26
respectivamente, debido a que ante la presencia de magnesio, sobre la superficie se forma una
capa uniforme de productos de corrosion (56), y que a la par del paso del tiempo, ante la
corrosion de las muestras, los productos de degradacidén quedaban incrustados en las grietas
o defectos mas profundos de las mismas, siendo mas dificil retirarlos con el lavado acido, ya
que como tal sélo se hizo un enjuague, mas no permanecieron mucho tiempo en contacto con
el acido sulfurico para evitar que este favoreciera o acelerara la degradacion persé de las

muestras.

ALEACIONES SIN LAVADO ACIDO EN PBS
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Figura 4. Porcentaje de pérdida de peso, de acuerdo con los pesos de las muestras
observados antes del lavado con acido sulfurico de las muestras de Mg1, Mg2, Mg1-TiOzy

Mg2-TiO2 que estuvieron inmersas en PBS.
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ALEACIONES CON LAVADO ACIDO EN PBS
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Figura 5. Porcentaje de pérdida de peso de las muestras de Mg1, Mg2, Mg1-TiOz2 y Mg2-TiOz2
que estuvieron inmersas en PBS, de acuerdo con la determinacion del peso de las muestras

posterior al lavado con acido sulfurico en cada tiempo de medicion.

En ambas condiciones de medicion, es decir las muestras en PBS sin lavado acido y con lavado
acido, Mg1-TiO2 fue la muestra que mas porcentaje de peso perdio, respecto a la otra muestra

recubierta (Mg2-TiO2) y a las muestras no recubiertas (Tabla 5).

Tabla 5. Porcentajes de pérdida de peso al concluir el experimento (dia 103) de degradacién
después del lavado con acido sulfurico, para las muestras Mg1, Mg1-TiO2, Mg2 y Mg2-TiO2que

fueroninmersas en PBS.

Mg1-PBS 21.29+8.4
Mg2-PBS 20.67 £ 7.08
Mg1-TiO2-PBS 26.93 £ 9.59
Mg2-TiO2-PBS 25.65 +9.38
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La Figura 6 muestra el porcentaje de pérdida de peso en las muestras que estuvieron en medio
de cultivo DMEM-F12, a las cuales se les realizé la medicion de peso sin haber realizado antes
un lavado con acido sulfurico. Entre el dia 4 y el dia 26, no hubo un aumento considerable del
porcentaje de pérdida de peso; sin embargo, para las mediciones de estadios finales del
experimento, que corresponden a los dias 61, 89 y 103, las muestras presentaron una pérdida
de masa, debido muy probablemente una mayor corrosién, siendo mayor en las muestras con
recubrimiento de TiOz2, al igual que en la tendencia observada en las muestras que estuvieron

en PBS.
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Figura 6. Porcentaje de pérdida de peso antes del lavado con acido sulfurico de las muestras

de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiO2 que estuvieron inmersas en DMEM-F12.

En la Figura 7 se observan las muestras que estuvieron inmersas en DMEM-F12, de las cuales
se midio el peso después de un lavado con acido sulfurico. Desde el dia 4 y hasta el dia 103
las muestras mostraron un comportamiento similar a las muestras que estuvieron inmersas en

PBS; sin embargo, en DMEM-F12, la muestra que mayor porcentaje de peso perdié fue Mg2-
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TiO2. En este caso la pérdida de peso en porcentaje al dia 103 de la muestra Mg2-TiO2 fue

mayor también en comparacion con las muestras no recubiertas Mg1 y Mg2 (Tabla 6).

ALEACIONES CON LAVADO ACIDO EN DMEM
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Figura 7. Porcentaje de pérdida de peso acorde a la medicion después de haber realizado el
lavado con acido sulfurico de las muestras Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiO2 que estuvieron

inmersas en DMEM-F12.

Tabla 6. Porcentajes de pérdida de peso al concluir el experimento (dia 103) después del

lavado con acido sulfurico para las muestras Mg1, Mg1-TiOz2y Mg2-TiO2 inmersas en DMEM

F-12.
Muestra % de peso de perdida final (respecto del
peso inicial de las muestras
Mg1-DMEM-F12 25.01 £9.37
Mg2- DMEM-F12 30.09 £9.72
Mg1-TiO2- DMEM-F12 33.93 £12.38
Mg2-TiO2- DMEM-F12 37.87 £14.12
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Con base en este experimento se pudo concluir que la modificacion estructural de la superficie
de las muestras respecto al recubrimiento de TiO2 no funcioné como una pelicula protectora de
la muestra, sino por el contrario las muestras recubiertas perdieron mas peso en el mismo lapso

al estar en contacto con DMEM-F12, en comparacion con las muestras no recubiertas.

La pérdida prematura del recubrimiento de 6xido de titanio en este estudio, podria ser una causa
probable de la rapida degradacion y de la no proteccion de las muestras recubiertas con oxido
de titanio. Esta perdida temprana del recubrimiento podria resultar como consecuencia de
diferentes factores, por ejemplo, inicialmente respecto al espesor de la misma pelicula
depositada, ya que el depdsito sobre la aleacion es una capa delgada que seria susceptible a
degradarse durante la manipulacion de las muestras, susceptibilidad al rayado. A su vez al estar
en contacto con acido sulfurico después del primer periodo de inmersion en PBS o en DMEM-
F12, por mas minimo que fuera este tiempo de contacto, existiria la posibilidad de que
favoreciera o acelerara el proceso de degradacion de la pelicula y por ende de la muestra. Por
lo tanto, ante la pérdida del recubrimiento, la aleacién de Mg quedaria “desprotegida” y por lo
tanto se presentaria de forma habitual el proceso de corrosion por picadura que ya se ha
reportado (44), favoreciendo asi, la degradacion de las muestras. Sin embargo, desde un inicio
(en el primer tiempo de pesado de las muestras) ya se observaba un mayor porcentaje de

pérdida de peso para las aleaciones recubiertas en comparacion con las no recubiertas.

Por otro lado, si el recubrimiento favorece la nucleacion de productos de degradacioén sobre la
superficie de la muestra, como se observd mayoritariamente en las muestras inmersas en
DMEM-F12, debido a los componentes propios del medio de cultivo como las sales organicas
o inorganicas que contiene (sodio, potasio y calcio) (57) esto podria potencializar el proceso de

degradacion en las muestras recubiertas.
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Las muestras que fueron usadas en el experimento de viabilidad celular, desde las 24 h y hasta
el dia 6, tiempo en el que concluyo el experimento, fueron observadas en un estereoscopio, con
la finalidad de visualizar cambios en la estructura de la superficie de las muestras, en

comparacion a los diferentes medios en las cuales fueron incubadas (Figuras 8 y 9).

En la Figura 8, observamos muestras de Mg1, Mg1-TiO2, Mg2 y Mg2-TiOz2, a diferentes tiempos
(24 h, 48 h y 6 dias) de incubacién/inmersion en DMEM-F12 complementado con 10% de Suero
Fetal Bovino, y 1% de anitbidtico-antimico; a estas muestras no se les realizé ningun lavado de
acido intermedio entre los diferentes tiempos de observacion. Mg2 a las 24 h de incubacion,
presenta en la superficie mas productos de degradacion respecto a Mg1. A las 48 h, tanto Mg1
como Mg2 presentan nucleos de depdsito de productos de degradacion aislados sobre la

superficie de la muestra.

La adsorcion de proteinas resulta ser un elemento esencial para la degradacién de las
aleaciones de magnesio sin recubrimiento, ya que el Suero Fetal Bovino proporciona un
conjunto de proteinas al medio, por ejemplo albumina; las cuales pueden favorecer el proceso
de corrosion, al inhibir la formaciéon de la capa de 6xido nativo estable en la superficie de

magnesio. O bien, al formar un par galvanico entre la proteina y el magnesio (58).

Enla Figura 9, se observa que Mg1 incubada en DMEM-F12 presenta productos de degradacion
de mayor tamano, de color blanquecino, los cuales se incrustan en huecos de mayor
profundidad, que se crearon en la superficie de la muestra a partir del proceso de corrosion.
Por el contrario; Mg1 incubada en PBS presenta huecos con menor profundidad, en los cuales

hay menor cantidad de productos de degradacion, las cuales a su vez son de menor tamafno, y
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se localizan de forma mas superficiales, por ende, se puede asumir que el proceso de corrosion

y biodegradacion de Mg1 es menor en PBS en comparacion con DMEM-F12.

24 HORAS 48 HORAS

Figura 8. Muestras de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2y Mg2-TiOza las 24 h, 48 h y 6 dias de inmersion

en DMEM-F12, sin lavado acido entre los diferentes tiempos de observacion.
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Figura 9. Muestras Mg1, Mg2, Mg1-TiO2y Mg2-TiOz2 en solucién de DMEM-F12 y PBS al dia
104 del experimento de degradabilidad.

Mg2 en DMEM-F12, presenta mayor pérdida de la estructura respecto a Mg2 en PBS. Podemos

observar que, en las esquinas de la muestra, el proceso de degradacién se ve acelerado,
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favoreciendo la presencia de huecos sobre la superficie, que sirven de retencion para el
alojamiento de productos de degradacion, los cuales son de mayor tamano y cantidad, respecto
a Mg2 en PBS. Mg2 en PBS presenta una superficie uniforme, depositos de productos de
degradacion aislados sobre la misma, los cuales son de tamafo menor, respecto a los que

presenta Mg 2 en DMEM-F12.

Mg1-TiO2 DMEM-F12 presenta una superficie menos uniforme y con presencia de productos
de degradacion de mayor tamano y cantidad, respecto a Mg1-TiO2y Mg1 inmersos en PBS. La
pérdida de la estructura de la aleacion favorece que los productos de degradacion se incrusten
y que sean mas dificiles de quitar al realizar el lavado con acido sulfurico. Sin embargo, la
creacion de estos huecos favorece una mayor degradabilidad de la muestra y, por ende, la

pérdida de peso es también mayor.

Mg1-TiO2 PBS presenta una superficie mas uniforme respecto a Mg1-TiO2 DMEM-F12, dado
que los productos de degradacion sobre la misma son de menor tamafo y en menor cantidad.
Sin embargo, observamos que el proceso de degradabilidad para ambas muestras se intensifica

en los bordes de las muestras, donde existe una pérdida de la continuidad de la aleacion.

Mg2-TiO2 en DMEM-F12 tiene sobre la superficie productos de degradacion de mayor tamano
y cantidad, respecto a Mg2-TiOzen PBS, los bordes de la aleacidén han perdido continuidad, por
tanto, la degradabilidad es mayor también. Mg2-TiOz2 en PBS presenta una estructura uniforme
en la superficie, productos de corrosion aislados sobre la misma, teniendo menor porcentaje de

pérdida de peso a lo largo del tiempo.

Al comparar las muestras inmersas en los mismos medios de cultivo, existieron diferencias

consistentes, ya que las muestras que estuvieron inmersas en PBS mostraron una corrosion
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menor en todos los casos, y a su vez los productos de corrosion sobre la superficie de igual

forma fueron menores, respecto a las mismas muestras inmersas en DMEM-F12.

Las imagenes obtenidas con el estereoscopio fueron utiles para confirmar que Mg2-TiOz fue la
muestra que mayor pérdida de peso tuvo, y a su vez que Mg2 en PBS fue la muestra que menor

pérdida en porcentaje de peso tuvo.

8.2 ANGULO DE CONTACTO

Los angulos de contacto (°) medidos para las muestras Mg1, Mg1-TiO2, Mg2 y Mg2-TiO2
después de depositar una gota de agua desionizada en la superficie de las aleaciones se

muestra en la Tabla 7.

Tabla 7. Mediciones de angulos de contacto; media + desviacion estandar para las muestras

Mg1, Mg2, Mg1-TiOz2 y Mg2-TiOs2.

wuEsTRA  Avouooecowmeror

Mg1 138.03+5.70

Mg2 121.37 £ 437
Mg1-TiO, 111.65 + 1.02
Mg,-TIO, 117.77 £2.40

Las mediciones del angulo de contacto para las muestras Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiO2
fueron mayores a 90°, por lo que todas las muestras mostraron una superficie hidrofébica. Sin
embargo, Mg1 y Mg2 presentaron un angulo de contacto mayor en comparacién con las
muestras que tenian recubrimiento de TiO2, por lo tanto, estas ultimas presentaron mayor
mojabilidad.
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8.3 MEDICION DE pH

La medicién del potencial de hidrogeno (pH) de los medios que estuvieron en contacto con las
muestras Mg1, Mg2, Mg1-TiOz2 y Mg2-TiO2 a diferentes intervalos de tiempo (5 s, 15 minutos,
30 minutos, 1 h, 3 h, 24 h, 48 h, 50 h y 120 h) se observa en la Figura 10. Al tiempo cero,
correspondiente a la primera medicion, todos los medios que estuvieron en contacto con las
muestras tuvieron pH = 7 (fisiolégico), el cual se atribuye al pH del DMEM-F12, el cual se uso
como solucion para realizar la medicidon. Dentro del intervalo de 1 a 3 h posteriores al contacto
de las aleaciones con DMEM-F12, el pH del medio incrementé a pH = 8. A las 24 h, el pH para
todas las muestras aumento. Mg1 y Mg2 tuvieron pH = 9, en cambio el medio en contacto con
Mg1-TiO2 mostré un mayor aumento con un pH = 10 y Mg2-TiO2 mostré un pH = 11. A las 48h,
las mediciones anteriores se mantuvieron. Cabe sefalar que, desde las 24 h, ambas muestras
con recubrimiento de TiO2 formaban productos de degradacion sobre la aleacion, los cuales
aumentaron en cuanto tamano y cantidad, y a su vez se liberaron y se integraron al
sobrenadante. A las 50 h se realizé cambio de DMEM-F12 por medio fresco y por ende el pH
de las muestras Mg1 y Mg2 bajé a pH = 7 nuevamente. Sin embargo, al recambio de medio, el
medio nuevo en contacto con Mg1-TiOz2 y Mg2-TiOz2 volvié a mostrar un pH = 10 a los pocos
minutos. En la ultima medicion (120 h) Mg1 y Mg2 tuvieron un pH =8 y Mg1-TiO2unpH =10y

Mg2-TiO2 un pH = 11.

Con base en lo anterior, podemos deducir que la reactividad de las muestras no recubiertas va
decreciendo con el tiempo de inmersidn, puesto que, al cambio de medio, el pH alcanzado
posterior a este cambio es menor que el maximo pH alcanzado para el medio en contacto con
estas muestras durante el primer tiempo de medicién. Sin embargo, en las muestras recubiertas

esta reactividad no parece decrecer con el tiempo de inmersion y el medio fresco (después del
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cambio de medio) en contacto con las muestras vuelve a mostrar un aumento subito del pH, un

aumento de la misma magnitud que durante el contacto inicial muestras-medio.
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Figura 10. Medicién de pH para las muestras Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiO2 en solucién

DMEM- F12 a diferentes intervalos de tiempo, 0, 15 miny 30 miny 3, 24, 48, 50 y 120 h.

El incremento del pH en las muestras recubiertas y no recubiertas y el desprendimiento de
hidrégeno excesivo, acompainada de una tasa de degradacion rapida son perjudiciales para la
recuperacion del tejido que rodea el implante, debido a que a un pH = 8, la corrosion del
magnesio, crea una pérdida de entre 3 y 6 um por dia, lo que resulta en la pérdida de la aleacion
antes de que el tejido 6seo dafado haya sido reparado, aunado a la excesiva liberacion de gas

hidrogeno a los tejidos circundantes lo que favoreceria un ambiente inflamatorio vy
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comprometeria la regeneracion(59). Ademas de que es estudios in vitro (60,61), se ha
observado que el aumento del pH a través de la formacion de Mg (OH)2 dificulta la adhesion y

el crecimiento celular.

8.4. MICROSCOPIA ELECTRONICA DE BARRIDO

Mediante esta técnica se analizaron las muestras con y sin recubrimiento de TiO2, con la
finalidad de evaluar la microestructura de las aleaciones sin recubrimiento y la microestructura
posterior al recubrimiento con TiO2. Al mismo tiempo se estudio la composicion de las muestras
por EDS, para confirmar, la obtencién del recubrimiento de TiO2 sobre las muestras, asi como

para estudiar la homogeneidad del recubrimiento (Figura 11y 12).

El analisis por EDS de las muestras recubiertas corroboré la presencia de titanio, oxigeno y
magnesio, siendo este ultimo el elemento con mayor cantidad. Lo anterior se debe a que el
grosor del recubrimiento es muy delgado, en comparacion con la profundidad que ofrece el
EDS, por lo tanto, gran parte de lo que se observa (en proporcion al perfil de TiO2-Mg) en esa

profundidad de analisis es la aleacion de Mg.

Se realiz6 el andlisis del depdsito de TiOz sobre la superficie de la muestra de Mg1, en la figura
11 se observa una superficie con caracteristicas de una disposiciéon irregular, asi como
estructuras amorfas. También se observa que la superficie de la aleacion presenta varios
huecos poco profundos y algunos huecos muy profundos que probablemente no lograron ser
recubiertos por la pelicula delgada de TiO2. A pesar de que el recubrimiento es conformal,

seguramente en huecos muy delgados y profundos el plasma ya no logra penetrar y por tanto
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no son recubiertos de TiO2. Estos poros muy profundos podrian servir como guias para

favorecer el inicio de la corrosion y degradacion de la aleacion.

SEM/EDS Mg1-TiO,

ul Scale 3590 cts Cursor 8931 (1cts) ket

Figura 11. SEM/EDS de Mg1-TiOa.

A su vez se realizé el analisis de Mg2-TiO2 por EDS (Figura 12), donde se observa la presencia
de Mg, como elemento principal, Tiy O, y la presencia de un menor nimero de poros menor
pero de mucho mayor profundidad, a lo largo de las fronteras de grano, que las hendiduras o
huecos observadas en Mg2/TiO2. Lo cual concuerda con los resultados del experimento de
degradabilidad, en donde Mg2-TiO2 fue la muestra que a lo largo de 103 dias y en contacto con

DMEM-F12 perdié mas porcentaje de peso, respecto a Mg1, Mg2 y Mg1-TiOx2.
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Figura 12. SEM/EDS de Mg2-TiOa.

Mediante microscopia electronica de barrido, se analizaron las superficies de las muestras
después de haber sido desbastadas, asi como la composicion de Mg1 y Mg2 las cuales fueron
sometidas a diferentes lavados con agua y Nital con dos intervalos de tiempo para el caso del

Nital, 10 segundos y 1 minuto.

La muestra correspondiente a Mg1 lavada solamente con agua desionizada, Figura 13,
presentd mayor cantidad de particulas sobre su superficie. Sélo algunas de estas particulas
fueron provenientes de la lija (silicio). Se observan rayas horizontales sobre la superficie,
causadas por la lija que se utiliza para el desbaste, la cual no crea un acabado espejo sobre la
misma. En un acercamiento de la superficie de la muestra Mg1 lavada con H20 (Figura 13), se

observa la diversidad de particulas existentes sobre la superficie, asi como pequefios huecos,
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localizados entre las fronteras de grano, los cuales predisponen a zonas donde facilmente, por

la pérdida de la estructura, puede iniciarse el proceso de degradacion.

SEM/EDS H,O
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Figura 13. SEM/EDS de muestras Mg1, Mg2 que fueron lavadas con H20

La superficie de Mg2 fue analizada en EDS (Figura 13), donde se observd que su composicion
elemental era Ca, O, y Mg, y estructuras similares a lo observado en Mg1 lavada con agua. La

muestra de Mg2 enjuagada con agua desionizada, al ser analizada por SEM (Figura 13), revela
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que al igual que Mg1 bajo el mismo tratamiento, no logra eliminar las particulas sobre la

superficie.

La superficie de la muestra Mg1 que fue lavada con Nital durante 10 segundos, fue analizada
por SEM. En la Figura 14 se observa que hay menor cantidad de particulas sobre la superficie
debido al ataque quimico del nital, el cual a su vez crea poros en mayor cantidad y profundidad
a comparacion de Mg1 lavada con agua desionizada (Figura 13). De igual forma, los poros
localizados sobre la frontera de grano favorecerian que la aleacién pueda corroerse mas rapido.
También se realizé EDS de esta muestra, para conocer los componentes que existen sobre la
superficie de la aleacion. Se observa en la Figura 13 que hay Mg correspondiente al
componente principal de la aleacién. En el espectro también se observa que hay presencia de
O y Ca, también existen particulas de silice provenientes del desbaste manual realizado con
lijas, los cuales se incrustan sobre la superficie de la muestra, y a pesar del ataque quimico con

Nital por 10 segundos, no es suficiente para que estas particulas puedan ser eliminadas.

Al analizar las muestras de Mg1 (Figurai4, G, H e |) que fueron expuestas a Nital por 1 minuto,
a través de SEM se observd que los poros que se crean son de mayor tamano y profundidad
respecto a Mg1 que fue enjuagado con Nital durante 10 segundos (Figura 14, A, B, y C). Por lo
tanto, el tratamiento quimico con Nital 1 minuto, influye en la susceptibilidad a la corrosion, ya
que, desde el acondicionamiento de la muestra, se crean un numero importante de poros en la
frontera de grano, los cuales favorecen la aceleracion del proceso de corrosién/biodegradacion.
Por lo tanto, todas las muestras utilizadas en la evaluacién biolégica solo fueron limpiadas 10

segundos con Nital.

La muestra de Mg2 que fue sometida a lavado con Nital por 10 segundos, posteriormente al ser
analizada en SEM (Figura 14 D, E, F), presenta pérdida de algunas de las particulas expuestas
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sobre la superficie, asi como zonas localizadas donde hay poros, al igual que Mg1 que recibid

el mismo tratamiento.

SEM Nital 10 segundos

Figura 14. Resultados de SEM/EDS de muestras Mg1, Mg2 que fueron lavadas con Nital
durante 10 segundos y 1 minuto.
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La muestra de Mg2 que fue sometida al enjuague con nital durante 1 minuto (Figura 14 J, K, L),
presenta poros de mayor profundidad en comparacién con Mg2 nital 10 segundos y Mg2 H20;
los poros observados siguen la trayectoria de las fronteras de grano (Figura 14 K). Por lo tanto,
el tiempo de exposicion al nital podria influir significativamente en el proceso de corrosion,

acelerandolo.

Estos poros también podrian favorecer la formacion de un ndcleo de sales y minerales
provenientes de fluidos o tejidos circundantes, sobre los cuales se seguirian depositando iones
y asi se podria crear un andamio mineral que favoreceria la migracion celular y que contribuiria

la osteointegracion; sin embargo, aun asi, la degradacion debe ser controlada.

En la Figura 15, se observo el analisis de composicion elemental por EDS acoplado a SEM de
las muestras que fueron usadas en el experimento de degradabilidad inmersas en DMEM-F12
al dia 103 del experimento, tiempo en el que se concluyd el experimento de degradaciéon. En A,
B y C de la Figura 15, se observa que Mg1 que estuvo inmersa en DMEM, presenté tres
estructuras diferentes respecto de su topografia. En A se observa una superficie con grietas,
en B, una superficie pilosa, y en C, una superficie rugosa. Estas diferentes estructuras difieren
también en su composicion elemental (Tabla 8). En Mg2 se observaron dos diferentes
estructuras, una rugosa (D y F), y otra pilosa (E). En Mg1-TiO2 se observan dos estructuras
diferentes, en H una con grietas en la superficie y en | una estructura rugosa. Para Mg2-TiO2 se
observaron 3 estructuras diferentes; en K una superficie con grietas, en L y M una superficie
pilosa y rugosa. Las muestras recubiertas y no recubiertas presentaron las mismas estructuras

en la superficie de las muestras.
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FIGURA 15. SEM/EDS muestras Mg1, Mg2, Mg1-TO2 y Mg2-TiO2 en DMEM-F12 al dia 103 de

degradabilidad.
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Las muestras recubiertas y no recubiertas que fueron inmersas en PBS (Figura 16), solo
presentaron dos estructuras en su superficie, una estructura con grietas (Figura 16 S, T, Qy R)
y otra estructura rugosa (Figura 16 M, P, N, W, O). A diferencia de las muestras que fueron
inmersas en DMEM-F12, en la cuales ademas de estas dos estructuras, se muestran las
estructuras pilosas. Cabe mencionar que la composicion elemental de las muestras inmersas
en PBS y DMEM-F12 también fue diferente, ya que las que estuvieron en contacto con DMEM-
F12, y de acuerdo a los productos de corrosion formados sobre la superficie, esta era rica en

iones Mg, O, Ca, Zn, P, el cual concuerda con lo que ya ha sido reportado anteriormente (56).

La composicién elemental de las muestras, obtenida por EDS se resume en la Tabla 8.

Tabla 8. Composicion elemental de la superficie de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2 al dia

103 de experimento de biodegradabilidad.

MUESTRA COMPOSICION ELEMENTAL

Mgl DMEM F-12 Mg, O, C, Ca, P,Cl, S, Na
Mg2 DMEM F-12 Mg, O, C, Ca, P, Cl, S, Na, Zn
Mg1-TiO, DMEM F-12 Mg, O, C, P,Cl, S, Na, Zn
Mg2-TiO, DMEM F-12 Mg, O, C, P, Cl, S, Na, Zn
Mg1PBS Mg, O,C, P, S
Mg2PBS Mg, O, C, P, S
Mg1-TiO, PBS Mg, O, C, P, S, Zn, Na
Mg2-TiO, PBS Mg, O, C, P, S
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FIGURA 16. SEM/EDS muestras Mg1, Mg2, Mg1-TO. y Mg2-TiO» en PBS al dia 103 de

degradabilidad.
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8.5. CELULAS METABOLICAMENTE ACTIVAS; ENSAYO DE MTT.

Al evaluar las células troncales mesenquimales metabdlicamente activas (segun el ensayo de
MTT) a las 24 h después de estar en contacto indirecto con la aleacion (Figura 17), observamos
que en Mg1, el porcentaje de células metabdlicamente activas a este tiempo se vio ligeramente
incrementado al igual que en reportes previos de aleaciones de Mg (62), sin embargo, este
incremento no fue significativo. En Mg2 se mantuvo igual el porcentaje de viabilidad respecto al
control (100%), que corresponde a las células que no estuvieron en contacto con ninguna
aleacion. Las células en contacto indirecto con las muestras recubiertas con TiOz presentaron
un decremento significativo en el porcentaje de células metabdlicamente activas respecto al
control; siendo 60% el porcentaje de células metabdlicamente activas para Mg2-TiO2 y Mg1-

TiOz2, respecto del control.
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Figura 17. Porcentaje de células metabolicamente activas, respecto del control, a las 24 horas

del contacto indirecto de las células con Mg1, Mg2, Mg1-TiO2, Mg2-TiO2. *p < 0.05
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Posteriormente, la viabilidad fue evaluada a las 48 h del contacto de las muestras con las células
(Figura 18), cabe mencionar que a las 24 h hubo cambio de DMEM-F12 complementado (1%
anti-anti, 10%SFB), lo que debié haber ayudado a remover las células que no se adhirieron en

las 24 h posteriores a la siembra y a disminuir la concentracion de iones en el medio.
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Figura 18. Porcentaje de células metabolicamente activas, respecto del control, a las 48 horas

del contacto indirecto de MSC con Mg1, Mg2, Mg1-TiO2, Mg2-TiO2. *p < 0.05.

En general todas las muestras evidenciaron una disminucidn en el porcentaje de células
metabodlicamente activas respecto al control, siendo Mg2 la muestra que tiene mas porcentaje
de células metabdlicamente activas (70%) de entre las diferentes muestras estudiadas.
Posterior a esta muestra Mg1 presento el mayor porcentaje, un 55% de viabilidad, de entre las
muestras estudiadas. Finalmente, las muestras recubiertas con TiO2 se encontraron por debajo

de las no recubiertas, es decir Mg1-TiO2 tuvo un 50% de células metabdlicamente activas con
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respecto al control, y Mg2-TiO2 presentd un porcentaje de viabilidad por debajo del 40% en
comparacion con el control. Mg1, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2 tuvieron diferencias significativas

respecto al control.

Posterior a las 48 h de haber realizado la medicion de la viabilidad celular, cada 24 h se realizo
cambio de medio de incubacién, y la medicion del porcentaje de células metabdlicamente
activas se realizo a los 6 dias del contacto de las células con las aleaciones. A los 6 dias del
contacto indirecto de las células con las aleaciones (Figura 19), se observé que hubo una
diminucion en el porcentaje de células metabdlicamente activas en todas las muestras; sin
embargo, Mg2 fue la que mayor porcentaje de células metabdlicamente activas presento,

respecto del control.
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Figura 19. Porcentaje de células metabdlicamente activas, respecto del control, a los 6 dias
del contacto indirecto de MSC con Mg1, Mg2, Mg1-TiO2, Mg2-TiOz2; *p < 0.05.
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La viabilidad celular en todas las muestras, decayé significativamente por debajo del 40% de
células metabolicamente activas respecto del control, siendo Mg2 la muestra que tuvo mayor
porcentaje de viabilidad (38%), de entre las diferentes muestras estudiadas, las muestras
recubiertas, siguieron el mismo comportamiento respecto a las mediciones realizadas a las 24
y 48 h, donde su porcentaje de células viables fue significativamente menor al porcentaje
observado para las aleaciones no recubiertas; Mg1-TiO2 tuvo 10% de porcentaje de viabilidad

y Mg2-TiO2tuvo 20% de viabilidad celular respecto del control positivo.

Por lo tanto, al finalizar este experimento, observamos que todas las muestras presentaron una
disminucién significativa del porcentaje de células metabdlicamente activas respecto del control
positivo (células incubadas sin muestra). Sin embargo, es muy importante mencionar que esta
disminucién en el porcentaje de células metabdlicamente activas se puede deber a dos
situaciones diferentes, una para el caso de las aleaciones no recubiertas y otra para el caso de
las aleaciones recubiertas. Al observar las micrografias correspondientes a las células
incubadas por 7 dias en presencia de las aleaciones para los estudios de expresion de
marcadores de diferenciacion (Figura 20), se observo que, en el caso de las células incubadas
en presencia de las aleaciones no recubiertas, el numero de células adheridas fue alto respecto
al control de células cultivadas sin presencia de aleacion (control negativo ya que no se espera
inducir ninguna diferenciacion celular, Figura 20). Por lo que en el caso de las aleaciones no
recubiertas la diferencia significativa observada en el porcentaje de células metabdlicamente
activas (de acuerdo con los resultados del ensayo de MTT) respecto del control, quizas no se
deba a que la presencia de las aleaciones haya inhibido significativamente la viabilidad celular.
Sino que esta disminucion respecto del control podria deberse principalmente a una mayor

diferenciacion de las células hacia el fenotipo osteoblastico en el caso de las células incubadas
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en presencia de las aleaciones no recubiertas, con respecto a las células incubadas como
control en presencia de ninguna muestra. Durante el proceso de diferenciacion las células

disminuyen su proliferacion y otros ciclos metabdlicos (61).

El porcentaje de células metabdlicamente activas disminuyd significativamente en las células
que estuvieron en contacto con las muestras recubiertas respecto al control y a las células que
estuvieron en contacto con las muestras no recubiertas. En este caso, el numero de células
adheridas a los 7 dias de cultivo en presencia de las aleaciones recubiertas de TiO2 fue minimo
en comparacion con el control (Figura 20-23), esto pudo haber sido, en primera instancia porque
se han encontrado menor viabilidad en las células cultivadas sobre muestras policristalinas de
TiO2 en comparacién con los monocristales (63). El recubrimiento de TiO2, al contrario de lo
esperado y de los resultados observados para estos recubrimientos aplicados en otros
materiales como Ti o acero inoxidable (16), no favorecio la disminucion de la velocidad de
corrosiéon. Por tanto, pudo haber creado una liberacion abrupta de productos de corrosion en
los medios de cultivo al favorecer el recubrimiento una mayor corrosion/biodegradacion en
comparacién con las aleaciones no recubiertas. Esta liberacién abrupta y continua de productos
de degradacion en altas tasas de degradacion/corrosion del material, puede alterar la
osmolalidad del medio de cultivo celular resultando en dafio de la membrana celular (64).
Aunado al aumento sostenido en el tiempo del pH de los medios de cultivo (alcalinizacion), se
puede pensar que hubo una alteracién en la adhesion y viabilidad celular (60) y por tanto una
disminucién significativa en el ensayo de MTT, respecto del control, en este caso si provocado
por un minimo numero de células viables adheridas a los platos de cultivo en presencia de las

aleaciones recubiertas.

74



Las células que estuvieron en contacto con las muestras recubiertas con TiO2, desde las
primeras horas, mostraron una disminucion en la viabilidad celular, debido a que al contacto
con el recubrimiento, se cred un par galvanico entre el anodo del Mg y el catodo del TiOz, por
tanto favorece la corrosion del Mg, al acelerar este proceso, hubo liberacidon de iones Hidrogeno
hacia el medio, creando un cambio abrupto y constante del pH y a su vez liberacion de productos
de corrosion lo que favoreceria el daino celular. Para aplicaciones ortopédicas, las burbujas de
gas, debido a los procesos de corrosidn del material acelerados por el recubrimiento, que se
encuentran pueden interferir con la interconectividad de los osteocitos y disminuir la curacion
del hueso cortical inicial, lo que resulta en la formacion de callo, defectos corticales, y la embolia
de gas en casos extremos (65,66). Ademas de que desde un punto de vista de
biocompatibilidad, los productos de corrosién pudieran no ser excretados o metabolizados a
una velocidad satisfactoria, sino que se acumulan y un exceso de Mg podria alterar la
homeostasis mitocondrial, teniendo en consecuencia la creacion de especies reactivas de

oxigeno (ROS), que contribuiria al dafio y muerte celular (67).

8.6. INMUNOCITOQUIMICA

Después de realizar el protocolo del ensayo de inmunohistoquimica, se obtuvieron
microfotografias con las cuales se identifico la presencia o ausencia, asi como localizacion de
algunos marcadores o proteinas que son expresados por las células en su proceso de
diferenciacion hacia el fenotipo osteoblastico o bien cuando ya se han diferenciado a células

del fenotipo osteoblastico.

Al evaluar la expresion de Runx-2 (Figura 20) al contacto con las células que estuvieron con las

muestras de Mg, se observo que en todos los casos hubo una expresidn positiva; sin embargo,

75



la localizacion de este factor de transcripcion es nuclear, y en todas las células que estuvieron
en contacto con las muestras se observo alrededor del nucleo y con un marcaje mas intenso
que en el caso del control (células incubadas sin ninguna aleacién). En el control donde las
células no tuvieron contacto con las muestras, también se observo un marcaje positivo de Runx-
2, pero mas ligero que en el caso de las células incubadas en presencia de las aleaciones. El
control negativo de la técnica (solo anticuerpo secundario) corrobord que la técnica se llevé a
cabo de manera adecuada ya que no se observo ningun marcaje inespecifico sino solo la

contratincion de Hematoxilina.
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Figura 20. Micrografias correspondientes al ensayo de inmunocitoquimica contra Runx2 de
células troncales mesenquimales incubadas por 7 dias en presencia de los productos de
degradacion de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2, y en presencia de insertos solamente sin
aleacion alguna (CTRL-(S/Aleacion). La muestra Ctrl- inmunocitoquimica corresponde a la
realizacion del ensayo de inmunocitoquimica en muestras Ctrl — pero sin la colocacion del

anticuerpo primario para Runx2.
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Las células que estuvieron en contacto con Mg1, Mg1-TiO2 y Mg2-TiO2 mostraron una forma
romboidal respecto a las células en contacto con Mg2 y a los controles, donde se observé que

estas células tenian una forma alargada fibroblastoide.

Se esperaria que Runx-2 al ser un factor de transcripcion que promueve la diferenciacion hacia
osteoblastos, su localizacién sea en el nucleo; sin embargo, observamos que este marcaje fue
mas intenso en las células que estuvieron en contacto con Mg1, pero el marcaje se observo
alrededor del nucleo (Figura 20) mas no dentro de él, por lo que las células pudieran estar
diferenciadas hacia un fenotipo osteoblastico, considerando también la forma poliédrica que

presentaron.

Por tanto, el Mg podria estimular una cascada de sefalizacion que inicia el proceso de
diferenciacion celular. Sin embargo, también se observd una expresion positiva hacia Runx-2
de las células incubadas en presencia de ninguna aleacion por lo que la expresion positiva de
este marcador no puede ser tomado como una prueba concluyente de diferenciacion hacia el

fenotipo osteoblastico inducida por la presencia de las aleaciones. (68).

En la Figura 21, observamos que hubo un marcaje positivo para osteopontina en Mg1, Mg2,
Mg1-TiO2 y Mg2-TiO2. Aunque también para el control positivo, en donde las células no
estuvieron en contacto con las aleaciones. El control negativo, donde solo fue colocado el

segundo anticuerpo solo se observo la tincidn con hematoxicilina.

Osteopontina es una proteina de la matriz extracelular que tiene una alta afinidad a la
hidroxiapatita, interviene en la interaccién de la célula y la matriz extracelular, y a su vez forma
parte de la matriz mineralizada. Esta proteina se localiza en la matriz extracelular. En la Figura

21, se observo que su localizacion fue en el citoplasma, alrededor del nucleo, la coloracion de
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la contratincidén no se torna tan intensa, por lo que podriamos pensar que la proteina tiene una
baja expresion, por tanto, las células troncales mesenquimales, con el paso de los dias pudieran
diferenciarse a osteoblastos por si mismas, ya que la osteopontina, es un marcador de

mineralizacion temprana.
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Figura 21. Micrografias correspondientes al ensayo de inmunocitoquimica contra
osteopontina de células troncales mesenquimales incubadas por 7 dias en presencia de los
productos de degradacion de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2, y en presencia de insertos
solamente sin aleacion alguna (CTRL-(S/Aleacién). La muestra Ctrl- inmunocitoquimica
corresponde a la realizaciéon del ensayo de inmunocitoquimica en muestras Ctrl — pero sin la

colocacién del anticuerpo primario para osteopontina.

En la Figura 22, se observa que hubo un marcaje positivo para osteocalcina en el citoplasma

de las células que estuvieron en contacto con Mg1, Mg2, Mg1-TiOz2 y Mg2-TiO2, este marcaje
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se observo de forma mas intensa respecto la evaluacion que se hizo con Runx-2 y osteopontina,
y las células del control presentaron un marcaje negativo a osteocalcina. En el control del
experimento (células incubadas sin aleacion, pero incubadas con anticuerpo primario y

secundario durante el ensayo de inmunocitoquimica) sélo se observd la tincibn con

hematoxicilina.
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Figura 22. Micrografias correspondientes al ensayo de inmunocitoquimica contra osteocalcina
de células troncales mesenquimales incubadas por 7 dias en presencia de los productos de
degradacion de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2, y en presencia de insertos solamente sin
aleacion alguna (CTRL-(S/Aleacion). La muestra Ctrl- inmunocitoquimica corresponde a la
realizacion del ensayo de inmunocitoquimica en muestras Ctrl — pero sin la colocacion del

anticuerpo primario para osteocalcina.

La osteocalcina es una proteina que se localiza en la matriz extracelular, que indica una

diferenciacion de un pre-osteoblasto a osteoblasto, su localizacion es en la matriz extracelular.
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Con base en los resultados obtenidos en este ensayo (Figura 22), podriamos inferir que las
células que estuvieron en contacto con Mg1 y Mg2, se encuentran ya en un proceso de

mineralizacion tardio a los 7 dias de incubacion.

La Figura 23, muestra el marcaje para colagena |I. En Mg1 hubo un marcaje positivo para las
células que estuvieron en contacto con la aleacion; sin embargo, para Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-

TiO2 hubo un marcaje negativo.

COLAGENAI
Mg]_ .‘-J"“ Mgz > |V|g1-TiOz
200um g 200um .. 200um
Mg2-Tio, A CTRL - (S/ALEACION) Ctrl - inmunocitoquimica
200pm 200pm “ . 200pm

Figura 23. Micrografias correspondientes al ensayo de inmunocitoquimica contra colagena |
de células troncales mesenquimales incubadas por 7 dias en presencia de los productos de
degradacion de Mg1, Mg2, Mg1-TiO2 y Mg2-TiOz2, y en presencia de insertos solamente sin
aleacion alguna (CTRL-(S/Aleacion). La muestra Ctrl- inmunocitoquiimica corresponde a la
realizacion del ensayo de inmunocitoquimica en muestras Ctrl — pero sin la colocacion del

anticuerpo primario para colagena I.
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La forma de las células que estuvieron en contacto con las muestras y los controles se
observaron de forma alargada, a excepcion de Mg1, donde algunas de las células tuvieron una

forma mas ovoide.

La colagena tipo |, se localiza en la matriz extracelular. Al ser una proteina, colagena en el tejido
0seo brinda soporte estructural y celular. Con base a los resultados de este ensayo, podriamos
inferir que las células que estuvieron en contacto con Mg1 pudieran estar en un proceso de

diferenciacion celular.

9. CONCLUSIONES

e La resistencia a la corrosion no mejoré con la pelicula de TiOo.

e El recubrimiento de TiO2 parecio disminuir la reaccion de corrosion durante las primeras
horas de inmersion de las muestras en DMEM-F12.

e Después de una inmersion mas prolongada en DMEM-F12, el recubrimiento de TiO2
parecié aumentar la corrosion.

e La exposicidon a aleaciones recubiertas de TiO2 disminuy®6 la viabilidad celular (= 25%; 6
dias de cultivo) en comparacion con las aleaciones no recubiertas correspondientes.

e Las células troncales mesenquimales que estuvieron en contacto con las aleaciones,
mostraron un marcaje positivo para Runx-2, Osteopontina, y Osteocalcina, también se
observo que la forma de las células cambio, de ser alargada a romboidal, por lo que
podriamos inferir que hubo una diferenciacién hacia un fenotipo osteoblastico.

¢ El recubrimiento necesita ser mejorado en el caso del presente estudio.
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