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Resumen

La tecnologia de solidificacidén in situ a base de polimeros biodegradables en el desarrollo de
dispositivos de liberacidn controlada de drogas (LCD) ha atraido un especial interés en el campo
biomédico, ya que permite la colocacidn de dispositivos sdlidos liberadores sin la necesidad de la
realizacion de una cirugia, y sin la necesidad de extraer el dispositivo luego de la terapia. Dirigir la
droga a su sitio de accion y liberarla de manera controlada, asegura un efecto farmacoldgico
Optimo y al mismo tiempo, una disminucion en los efectos adversos de la droga. En terapias contra
el cdncer, esto tiene especial sentido, dado que las drogas antitumorogénicas ejercen su efecto
carcinostatico tanto sobre una célula tumoral como sobre una célula sana. Las terapias de LCD
contra el cancer pueden ser intratumorales, como implantes intratumorales, 6 locorregionales,
tales como implantes formados en la regidon que contiene al tumor, en la zona de tejido conectivo
que lo rodea, o directamente como un émbolo en las arterias que lo irrigan (quimioembolizacién).
El desarrollo de dispositivos para este ultimo tratamiento pero sin carga de droga (embolizacién)
también es de interés, dado que la oclusién de la arteria genera isquemia y muerte de las células
tumorales irrigadas por el vaso ocluido. Que el material embolizante sea degradable, y conocer los
tiempos de recanalizacién de las vias embolizadas es de especial interés para la repeticion de la

terapia.

El polimero biodegradable utilizado en este trabajo de tesis, polimero de acido poli(lactico-co-
glicdlico) (PLGA), es uno de los polimeros mas comunmente utilizados en la tecnologia de

formacién in situ de implantes, por su alta biocompatibilidad y nula toxicidad.

En la presente tesis, el Capitulo 4 de Resultados y Discusion se dividié en seis secciones, donde se

estudio:

En la Seccion 4.1, se definié un rango de viscosidades aceptable para soluciones poliméricas
inyectables, teniendo en cuenta el posible uso de estas formulaciones a través de catéteres. A
partir de este rango se seleccionaron cuatro formulaciones de estudio (F1-4) a base de PLGA y
solventes biocompatibles dimetilsulfoxido, 2-pirrolidona y triacetina. Se investigaron los perfiles
de liberacion de los solventes, como una medida de la velocidad de precipitacion de estas

formulaciones.

En la Seccién 4.2, se estudio la degradacion/erosion de F1-4 en un modelo in vitro, monitoreando
y manteniendo el pH del medio en 7,4. Se investigaron los perfiles de pH del medio; el contenido
de solvente remanente en los implantes; los perfiles de pérdida de masa, como medida de la
erosion de las matrices; los perfiles de fraccion de agua, como medida del hinchamiento de las
matrices; los perfiles de distribucién de distribucion de peso molecular (DPM), peso molecular
promedio en peso (M,,), peso molecular promedio en nimero (M,) e indice de polidispersidad (/p),
como medida del proceso de degradacién; los perfiles de liberacion de los mondmeros de acido
lactico y acido glicdlico, para estudiar donde ocurria preferentemente la hidrdlisis de las cadenas.
Por ultimo, se estudid la morfologia de estos implantes, y la evolucién a lo largo del ensayo de

degradacion.



En la Seccién 4.3, se estudié la degradacién/erosion de F1-4 en la subcutis de ratas como un
modelo in vivo de degradacién. Se investigd el contenido de solvente remanente en los implantes,
los perfiles de pérdida de masa, la fraccidon de agua, y los perfiles de DPM, M,,, M, e Ip. Por ultimo,
se estudid la morfologia de estos implantes, y la evolucidon a lo largo del ensayo de degradacion, y
se realizé la comparacion morfométrica de uno de los implantes degradados in vivo respecto a su

par degradado in vitro.

En la Seccion 4.4, se profundizé el estudio de la degradacién de uno de los implantes que presenté
una estructura tipica centro/coraza, tipica de una degradacion heterogénea. Se utilizé para esto,
un modelo sin problemas difusionales a base de microesferas degradado en dos medios
diferentes: i) en un medio a pH no regulado, para imitar lo que ocurre en el centro del implante, y
ii) en un medio estrictamente regulado a pH fisioldgico, para imitar lo que ocurre en la superficie
del implante. En todos los experimentos, los perfiles de DPM, M,,, y de masa remanente de los
sistemas poliméricos se utilizaron como medida de los procesos de degradacién/erosién a lo largo

del tiempo, y sirvieron para proponer un modelo simple del mecanismo de degradacién.

En la Seccion 4.5, se estudiaron los perfiles de liberacion de paclitaxel de F1-4, utilizando dos
cargas de drogas diferentes en las formulaciones: 10 y 40% p/p en base PLGA. Se seleccion6 el
medio de liberacidn para los ensayos, se determind el entrampamiento y la eficiencia de
entrampamiento del farmaco, y se analizaron las areas ocupadas por dichos implantes, como una

medida de su erosion.

En la Seccidon 4.6, se estudié la biocompatibilidad de los implantes F1-4 en la subcutis de ratas.
Luego, se escogid una de las formulaciones para estudiar la via endovascular. Primero, se evalué la
respuesta del sistema solvente que compone dicha formulacién arteria femoral de cerdos. Luego,
el mismo modelo arterial se ocluydé para estudiar la recanalizaciéon de la via y la respuesta
inflamatoria. Finalmente se llevd a cabo un protocolo de embolizacién en rindn de conejo, donde

se estudio la penetrabilidad de la formulacién.



Abstract

In situ depot-forming system technology for development of controlled drug delivery (CDD)
devices has attracted attention in the biomedical field, since it allows placing the device without
surgery and requires no follow up surgical removal once the therapy is completed. The delivery of
a drug locally to a specific site of the body, and its release in a controlled manner, assures an
optimal pharmacologic effect and a reduction of adverse reactions. These issues acquired special
sense in the treatment of cancer, where the anticancer drug acts on tumoral cells as well as on
healthy ones. CDD anticancer therapies can be intratumoral, like intratumoral implants, or
locorregional, like implants formed around the tumor, or directly as an embolus in the arteries
that supplies it (chemoembolization). Moreover, as chemoembolization, embolization (the same
therapy but without drug) is also of interest, since the occlusion of the tumoral artery causes
schemia and death of the cancer cells feeds by the vasculature occluded. The biodegradation of
the embolization agent and the time the embolized artery take to recanalize, are important issues

in the repetition of the treatment.

The biodegradable polymer used in this thesis, poly(D,L-lactide-co-glycolide) polymer (PLGA), is
one of the most commonly used polymers in the in situ depot-forming technology, because its

high biocompatibility and null toxicity.

In the present thesis, Chapter 4 Results and Discussions has been divided into six sections,
studying:

Section 4.1 includes the selection of a viscosity range acceptable for polymeric injection, taking
into account the possible use of the formulations through catheters. This viscosity range was used
to choose four polymeric formulations of study (F1-4) based on PLGA and biocompatible solvents
dimethyl sulfoxide, 2-pyrrolidone and triacetin. The solvent release profiles were investigated, as a

measure of the precipitation rates of these formulations.

In Section 4.2, the in vitro degradation and erosion processes of F1-4 were studied, monitoring
and maintaining the pH medium in 7,4. During degradation, it was investigated: the pH profiles;
the residual solvent content of the implants; the mass loss, as a measure of the erosion of the
matrices; the water fraction profiles, as a measure of the swelling of the matrices; the evolution of
the molecular weight distributions (MWD), the weight average molecular weight (M,,), the
number average molecular weight (M,) and the polidispersity index (Ip), as a measure of the
degradation process; and the lactic and glycolic acid release profiles, to study the preferred site of
hydrolysis of the polymeric chains. Last, implants morphologies and their evolution were studied

during degradation.

In Section 4.3, the in vivo degradation and erosion processes of F1-4 were studied, in rats
subcutaneously injected. During degradation, the implant residual solvent content, the mass loss

profiles, the evolution of MWD, M,,, M, and Ip, were investigated. Finally, implants morphologies

Vi



and their evolution were studied during degradation, and a morphometric comparison was made

between one of the implants degraded in vivo and the in vitro degraded one.

In Section 4.4, the heterogeneous degradation of one of the implants, which presented a typical
core/shell structure, was studied in depth. For this purpose, a model without diffusional problems
based on small microspheres was degraded in two different media: i) in a non pH regulated
medium, to simulate the degradation in the implant core, and ii) in a physiological pH strictly
controlled medium, to simulate the degradation in the implant surface. In all experiments, the
MWD, the M,, and the remaining mass of the polymeric systems were used as a measure of the
degradation/erosion processes along the time, and served to propose a simple model of the

degradation mechanism.

In Section 4.5, paclitaxel release profiles were studied in F1-4, using two different drug loading in
the formulations: 10 y 40% p/p of PLGA. The medium for the release studies was selected, the
entrapment and encapsulation efficiency of the drug was determined, and the areas of the

implants were analyzed as a measure of the erosion process.

In Section 4.6, the biocompatibility of F1-4 subcutaneous implants was studied. Then, one
formulation was chosen for studying the endovascular route. First, the response to the solvent
system of this formulation was evaluated in the femoral artery of pigs. Then, the same artery
model was occluded to study the recanalization of the vessel and the inflammatory response.
Finally, an embolization protocol was carried out in rabbit kidney, where the penetrability of the

formulation was investigated.
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1.1Sistemas de liberacion controlada de drogas parenterales

Los sistemas convencionales de liberacion de droga parenteral, cominmente inyecciones
intravenosas, eventualmente causan concentraciones plasmaticas elevadas de la droga, cercanas a
la concentracién téxica minima. A veces es requerida la administracién repetitiva debido a la corta
duracién de accion de los sistemas convencionales (Edlund y Albertsson, 2002). Para evitar los
problemas de estos sistemas, se han disefiado sistemas parenterales de liberacidon controlada de
drogas (LCD) para obtener perfiles de liberacién deseados, consistentes y predecibles.
Usualmente, la administracién parenteral de drogas se refiere a la inyeccién intravenosa,
subcutanea o intramuscular de un farmaco (Burgess y col., 2002; Shi y Li, 2005). Dentro de los
sistemas de LCD se encuentran: emulsiones, liposomas, microparticulas e implantes (Burgess y
col., 2004). Estos sistemas son de eleccién cuando la droga candidata tiene mala absorcién por
otras rutas de administracién y tiempos de vida media cortos. Ademas, se pueden utilizar en

pacientes con problemas con la administracién oral de drogas o que estan inconscientes.

Dentro de las ventajas de los sistemas de LCD sobre los sistemas de liberacion de droga
convencionales, se pueden enumerar: i) mantienen una alta concentracién de droga en sangre o
prolongan la duracién de su accidn, ii) mejoran la farmacocinética de la droga, iii) aumentan la
estabilidad fisica de la droga, iv) reducen los efectos adversos al mantener un nivel de droga
constante, v)aumentan la especificidad y reducen los efectos sistémicos adversos para la
liberacion de droga sitio-dirigida, vi) permiten obtener perfiles de liberacién predecibles, y
vii) mejoran la calidad de vida de los pacientes al disminuir la administracion invasiva y la
frecuencia de dosificacion (Burgess y col., 2004; Burgess y col., 2002; Packhaeuser y col., 2004; Shi
y Li, 2005; Siepmann y Siepmann, 2006).

Aunque las ventajas de los sistemas de LCD son evidentes, no se pueden ignorar algunos
inconvenientes. En cuanto a la fabricacidn, estos sistemas requieren numerosos pasos, existen
problemas de escalado, esterilizacién y estabilidad de la droga (Chaubal y Roseman, 2006).
También son desventajas el vaciado de la dosis y la limitacién de los sistemas no removibles

(Burgess y col., 2002).

En la actualidad, numerosas empresas farmacéuticas se encuentran desarrollando tecnologias
para la LCD parenteral, buscando mejorar los productos farmacéuticos y generar nuevos sistemas.
El desarrollo de sistemas aprobados de LCD para uso parenteral y la introduccion de una nueva
tecnologia por la comunidad cientifica farmacéutica estdn en progreso (Chaubal y Roseman,

2006).
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Los sistemas de LCD requieren el uso de materiales que posean una alta biocompatibilidad. El
empleo de estos materiales, generalmente polimeros naturales o sintéticos, busca la dosificacion
del farmaco a través de la matriz polimérica en flujos dentro de su ventana terapéutica (Ratnery
Bryant, 2004; Rojas Cortés y col., 2008). Una de las dreas de mayor interés en esta tecnologia es el
desarrollo de sistemas de polimeros biodegradables. Tales polimeros tienen la ventaja de permitir
la administracion sistémica o sitio-especifica de agentes farmacéuticos sin la necesidad de extraer

posteriormente el sistema de liberacion (Lewis, 1990).

1.2 Polimeros biodegradables

Los polimeros biodegradables son utilizados cada vez mas en aplicaciones farmacéuticas.
Idealmente, un polimero biodegradable debe ser: i) metabolizado en el organismo y eliminado por
las vias fisioldgicas normales, ii) fabricado facilmente en su forma final, iii) degradado a sustancias
no-toxicas, que son no-mutagénicas y no-citotoxicas, y iv) no producir proceso inflamatorio luego
de su aplicacién, inyeccién o insercién (Jain, 2000; Middleton y Tipton, 2000). Ademds, el producto
final luego de su degradacién aerdbica, debe ser didéxido de carbono, agua o minerales (Van der

Zee, 2005).

Una gran variedad de polimeros han sido utilizados en el desarrollo de sistemas de LCD
parenterales. Los polimeros biodegradables se pueden clasificar en funcién de su origen en
naturales o sintéticos. Los polimeros naturales normalmente son biocompatibles y biodegradables
(Pillai y Panchagnula, 2001). Dentro de aquellos utilizados en la fabricacion de sistemas

parenterales de LCD se encuentran: alginato, quitosano, coldgeno y gelatina (O’Neil, 2010).

Los polimeros biodegradables sintéticos han recibido un creciente interés debido a la dificultad en
la obtencién de resultados reproducibles cuando se utilizan polimeros naturales (Angelova y
Hunkeler, 1999). Al presente, existen disponibles en el mercado una variedad de polimeros
biodegradables sintéticos, entre los que se encuentran: poliésteres lineales de acido glicdlico y de
acido lactico y sus co-polimeros; policaprolactonas; polihidroxibutiratos, polihidroxivaleratos y sus
co-polimeros; poliortoésteres; polianhidridos; y polifosfacenos (Lewis, 1990; Roskos y Maskiewicz,
2002). Dentro de estos polimeros, los poliésteres alifaticos basados en acido glicélico (AG) y acido
lactico (AL) son los polimeros mas ampliamente investigados y avanzados en lo que a datos
toxicolégicos y clinicos se refiere (Lewis, 1990), por lo que son adecuados para ser utilizados en

sistemas de LCD.
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1.3 Polimeros de acido lactico, acido glicélico y sus co-polimeros

Los polimeros acido polilactico (PLA, del inglés polylactic acid) (1), acido poliglicélico (PGA, del
inglés polyglycolic acid) (2) y sus co-polimeros acido poli(lactico-co-glicdlico) é poli(lactida-co-
glicolido) (PLGA, del inglés poly(lactic-co-glycolic acid), 3) (ver Figura 1.1) han sido aprobados por
la Agencia de Alimentos y Medicamentos de los Estados Unidos (FDA, del inglés United States Food
and Drug Administration) para su uso parenteral en humanos (Alexis, 2005; Matschke y col., 2002;
Roskos y Maskiewicz, 2002; Winzenburg y col., 2004). El creciente interés en el uso de estos
polimeros en el campo farmacéutico y biomédico reside en sus caracteristicas de
i) biocompatibilidad y nula o baja toxicidad, ii) degradacion hidrolitica a mondmeros no-tdxicos,
iii) amplia variaciéon en la velocidad de degradacidon (puede variar de 1 mes a varios anos) en
funcién de su peso molecular, grado de cristalinidad y composicion de sus co-mondmeros y/o
aditivos, iv) fabricacidn relativamente sencilla y v) cinéticas de degradacion in vivo predecibles
(Lewis, 1990; Roskos y Maskiewicz, 2002). Varias compafiias farmacéuticas importantes, tanto de
medicina veterinaria como humana, han desarrollado programas de investigacién basados en
estos polimeros, dedicados a la formulacién de microesferas inyectables e implantes preformados

y de formacién in situ para la LCD (Lewis, 1990; Pillai y Panchagnula, 2001).

Acido polilactico (PLA) Acido poliglicélico (PGA)
CH, 0 0
n n
O  CH, 0
1 2

Acido polilactico-co-glicélico (PLGA)

CH, O  CH,
o) OR
RO)\W[ JLHO)W}
m
0 0

3

Figura 1.1. Polimero de dcido Ildctico, de dcido glicdlico y de dcido ldctico-co-glicdlico

Los polimeros PGA, PLA y PLGA se encuentran en el grupo de los poliésteres alifaticos
termoplasticos (Jain, 2000). Una propiedad importante de los polimeros termoplasticos es su
comportamiento térmico, pudiendo ser capaz de ablandarse por calentamiento y endurecerse por

enfriamiento repetidamente (Encyclopedic dictionary of polymers, 2010). La temperatura a la cual
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el polimero pasa de manera reversible de un estado rigido vidrioso a un estado movil gomoso se
conoce como temperatura de transicion vitrea (Tg). Este paso esta vinculado a un cambio en la

movilidad molecular y al volumen libre asociado al final de las cadenas poliméricas.

Estos polimeros estan disponibles en el mercado en diferentes pesos moleculares, relacion de co-

mondmeros y grupo quimico terminal.

Los polimeros PGA, PLA y PLGA pueden ser obtenidos directamente por policondensacién de ALy
AG a temperaturas por encima de los 120 °C bajo condiciones de remocién de agua, resultando en
polimeros de bajo peso molecular (Wang y col., 2006; Zhou y col., 2004). Para obtener el homo o
co-polimero de peso molecular mayor que algunos miles de daltons, se utiliza lactida y glicélido
como iniciadores en el proceso de polimerizacién por apertura del anillo. La lactida (3,6-dimetil-
1,4-dioxano-2,5-diona) (6) y el glicdlido (1,4-dioxano-2,5-diona) (7) son los dimeros ciclicos de AL
(4) y AG (5), respectivamente (Figura 1.2). Se sintetizan por policondensacién con o sin catalizador
(comunmente octoato de estafio o cloruro de estaio Il) seguido de una descomposicién por calor

a baja presion (De Vries, 1989; Middleton y Tipton, 2000).

Acido lactico (AL) Acido glicélico (AG) Lactida Glicélido
0 o}
(0]
H,C
"o )J\/OH j\/OH %o 0
HO 0 CH 0
CH, 3
0 o}
4 5 6 7

Figura 1.2. Acido Idctico, dcido glicélico, lactida y glicélico.

Debido a los dos atomos de carbono asimétricos en la molécula, la lactida existe en tres formas
diferentes (Figura 1.3): la L-lactida (8), la D-lactida (9) y la meso 6 DL-lactida (10) (Groot y col.,
2010). La L- y la D- lactida son dpticamente activas, mientras que la DL-lactida es un compuesto

Opticamente inactivo (Jacobsen y Fritz, 1999).
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D-lactida L-lactida DL-lactida
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Figura 1.3. Isémeros de lactida. L-lactida, D-lactida y DL-lactida.

El PGA se obtiene por polimerizacidon por apertura del anillo de glicdlido (Figura 1.4 a). Este
polimero es altamente cristalino (45-55%) debido a la falta de grupo metilo comparado con el PLA,
y posee un alto punto de fusién (220-225 °C) (Jain, 2000; Lewis, 1990). La temperatura de
transicién vitrea (Tg) se encuentra en el rango 35-46 °C (Lewis, 1990; Middleton y Tipton, 2000).
Dada su alta cristalinidad, este compuesto es practicamente insoluble en la mayoria de los
solventes empleados en formulaciones de liberacidon controlada. Es por este motivo que se lo
suele co-polimerizar con otros mondmeros, como AL, para alterar la regularidad de su estructura

quimica.
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Figura 1.4. Sintesis de PGA, PLA y PLGA por polimerizacion por apertura del anillo.
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De manera similar al PGA, el PLA es sintetizado por la misma reaccién utilizando lactida como el
material de partida (Figura 1.4 b). Debido a que la lactida presenta tres isémeros 6pticos, D, Ly DL,
el tipo de PLA sintetizado va a depender de la lactida usada. De todos, los que presentan mayor
interés son la poli(L-lactida) (L-PLA) y la poli(DL-lactida) (DL-PLA), polimeros que se obtienen a
partir de L-lactida y DL-lactida, respectivamente (Jacobsen y Fritz, 1999; Sun y col., 2002). El
homopolimero de L-lactida (L-PLA) es un polimero semicristalino relativamente rigido, con un
punto de fusién entre 170-180 °C y una Tg que ronda los 60-67 °C. El DL-PLA es totalmente amorfo
y presenta una Tg entre 50 y 60 °C, todavia por encima de la temperatura corporal, lo que le
confiere cierta rigidez, poca elasticidad y fragilidad a temperatura ambiente. El DL-PLA es mas
flexible y mas permeable que el L-PLA (Daniels y col., 1990; Gu y col., 2008; Zhou y col., 2004).
Ademas, a diferencia de su par semicristalino, presenta buena solubilidad en solventes organicos
comunes, convirtiéndolo en un buen candidato para formar parte de sistemas de administracion
de farmacos. (Edlund y Albertsson, 2002; Jain, 2000; Matschke y col., 2002; Middleton y Tipton,
2000).

El método mas comun para la preparacién del PLGA es también la polimerizacién por apertura del
anillo (Figura 1.4 c). El PLGA es sintetizado a partir de glicdlido y L-lactida o DL-lactida.
Manipulando la proporcién y la estereoquimica de los monémeros, el peso molecular, como asi
también, el empleo o no de un terminador durante la sintesis, una amplia variedad de
caracteristicas pueden ser moduladas en el polimero resultante. A pesar de que el PGA es
cristalino, el co-polimero de DL-lactida y glicdlido, poli(D,L-lactida-co-glicélido) (DL-PLGA) con un
contenido de glicélido de hasta un 85% es totalmente amorfo (Wang y col., 2006; Zhou y col.,
2004). El PLGA resultante de la polimerizacidn entre L-lactida y glicélido, poli(L-lactida-co-glicélido)
(L-PLGA), con un contenido de glicdlido en un rango de 25-70% también es un polimero amorfo.
Esto es causado por la interrupcion de la regularidad de la cadena polimérica por otros
mondmeros. Se ha reportado que el PLGA es semicristalino cuando la proporcién de uno de los

mondmeros (glicdlido o lactida) es mayor a 70 mol % (Middleton y Tipton, 2000).

El PLGA amorfo presenta una Tg que se encuentra entre 40 y 60 °C, por lo que a temperatura
fisioldgica presentan aun una buena rigidez y una aceptable resistencia mecdnica para ser
utilizados en formulaciones. Con la caida del peso molecular y el contenido de AL en el co-
polimero, la Tg puede disminuir, provocando un aumento en la velocidad de degradacion. El peso
molecular y la relacién AL/AG apropiados deben elegirse en base al tiempo de vida media que se

desea tenga el polimero in vivo. Una explicacion detallada se encuentra en la Seccién 1.5.
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1.4 Definicion de algunas terminologias

Es importante definir algunas terminologias que se emplean en este trabajo de tesis al momento
de referirse a matrices degradables. Degradacion se refiere al proceso de ruptura de la cadena
polimérica a oligdmeros y mondmeros. Durante la misma, se observa una disminucién en el peso
molecular. La erosion ocurre luego que el polimero ha comenzado a degradarse. Es el proceso de
pérdida de material de la matriz polimérica, resultando cominmente en una disminucion en el
peso o masa. Los fendmenos tales como ganancia de agua, transferencia de masa y degradacién
estan involucrados en el proceso de erosion. Por lo tanto la degradacidn se define como una parte
del proceso de erosién del polimero (Gopferich, 1996). En la Figura 1.5 se intenta resumir estas

definiciones.

Polimero
degradable

i i6 — - - -
Hidratacion e ._’-Q,‘._ -
Degradacion/Pérdida . ) .
de la resistencia T A0 e e e
mecdnica - T oo e
Erosién/Pérdida
de masa
Solubilizacién -':: 35{)%?5:;

Figura 1.5. Procesos fisico-quimicos que modifican una matriz de polimero degradable.

En principio, la erosion del polimero se clasifica en erosidon de superficie (del inglés surface
erosion) y erosiéon de matriz (del inglés bulk erosion) (Figura 1.6). La erosion de superficie o
heterogénea, ocurre cuando la degradacion de la estructura polimérica es mas rapida que la
difusion de agua a través de la matriz polimérica. Asi, la ruptura de las cadenas poliméricas ocurre
solo superficialmente y el tamafio de la matriz polimérica decrece en funcién del tiempo. Pero si la
difusion del agua es mas rapida que la degradacion, el polimero se degradara en todo su volumen,
sufriendo una erosion de matriz u homogénea (Alexis, 2005; Burkersroda y col., 2002;

Winzenburg y col.,, 2004). Estos dos mecanismos de erosidon son casos ideales en los que la
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mayoria de los procesos de degradacién de polimeros no pueden ser inequivocamente asignados
(Gopferich, 1996). A partir de este momento llamaremos degradacién bulk, a aquella degradacion
que ocurre en toda la matriz, dando lugar a una erosion homogénea de la matriz. Mientras que al
decir degradacion superficial, nos referiremos a la que da como resultado una erosién de

superficie.

Erosion bulk

Erosion superficial

Figura 1.6. Visualizacién esquemdtica de un proceso de erosion a) de matriz (bulk) y b) de superficie.

Por ultimo, la biodegradacion y la bioerosion se refieren a la degradacion y la erosion mediadas
por un sistema bioldgico, es decir, el entorno biolégico en el cual la matriz polimérica se
encuentra, que contribuye a su degradacién y erosiéon (Gopferich, 1997b; Gopferich y Tessmar,

2002).

1.5Degradacion y erosion de polimeros de acido lactico y glicélico

En poliésteres biodegradables como PLA, PGA y PLGA, los mondmeros estan conectados entre si
por uniones éster. Luego del ingreso de agua dentro de la matriz polimérica, las uniones éster son
clivadas aleatoriamente por hidrélisis. Eventualmente, la matriz es erosionada a través del
mecanismo de erosion de matriz. La velocidad de degradacién del PLA, PGA y PLGA puede estar
influenciada por diversos factores, tales como el pH, el peso molecular, la temperatura, el tamafio,
y el uso de aditivos, entre otros (Alexis, 2005; Winzenburg y col., 2004). La presencia de grupos
metilos en la estructura del PLA (ver Figura 1.1) hace que la molécula sea mas hidrofébica que el
PGA. Una mayor hidrofobicidad reduce la ganancia de agua por la estructura polimérica. Por esta
razon, el PLA posee una velocidad de degradaciéon mds lenta que el PGA (Engelberg y Kohn, 1991).

El co-polimero de AL y AG se degrada mds rapido que los homopolimeros. La degradacién del

9
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PLGA esta afectada por la relacion de co-mondmeros AL/AG, en relacidn a la hidrofobicidad y
cristalinidad que le confieren uno u otro, respectivamente. Con pesos moleculares similares, una
mayor proporcion de glicélido en el PLGA lleva a una mds rapida degradacion del polimero. Ya que
la degradacion del PLGA se debe a la hidrdlisis de las uniones éster, la mayor hidrofilicidad del
grupo glicélido resulta en una mas facil hidratacién del co-polimero, permitiendo asi que el agua
alcance mas facilmente las uniones ésteres de la estructura polimérica (Lu y col., 1999; Wu vy
Wang, 2001). De la misma manera, la cristalinidad que le confiere el grupo glicélido a la estructura

del PLGA vuelve al polimero mas cristalino, llevando esta vez a una degradacidon mas lenta.

El peso molecular del polimero también afecta la velocidad de degradacién in vitro e in vivo.
Polimeros de mayor peso molecular son degradados mds lentamente que aquellos de menor peso
molecular (Alexis, 2005). El peso molecular no solo influye en la degradacion polimérica del PLGA,
sino también en su Tg y en sus propiedades mecdanicas. A medida que aumenta el peso molecular,
aumenta la Tg y mejoran las propiedades mecdnicas del polimero (Engelberg y Kohn, 1991; Kranz y

col., 2000).

Resumiendo lo anteriormente expuesto, en la Figura 1.7 se presenta la relacion entre la
proporcion AL/AG, el peso molecular y el tiempo de degradacién in vivo, reportada por Cleland y

colaboradores (Cleland, 2002; Jain, 2000; Middleton y Tipton, 2000; Miller y col., 1977).

[=2]
1
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PM

Tiempo medio en completar
la degradacion (meses)

0 ———— PLA — 3 100
100 <-————— PGA ——@™ 0

Relacion de copolimeros (AL/AG)

Figura 1.7. Perfiles de degradacién in vivo de PLGA. Figura adaptada de Cleland y colaboradores (Cleland,
2002).

10



Introduccion General

A medida que la cantidad relativa de cada mondémero aumenta, el tiempo de degradacién
aumenta debido a diferencias en la cristalinidad y la hidrofobicidad del polimero, respectivamente

(ver Tabla 1.1).

Tabla 1.1. Tiempos de degradacion in vivo en ratas

Tiempo medio para completar

Composicién polimérica (AL/AG) Peso molecular (kDa) la degradacioén (meses) Cristalinidad
PLA 85 6,1 Moderada
75:25 PLGA 50 0,6 Baja/moderada
50:50 PLGA 46 0,24 Baja
25:75 PLGA S/D 0,55 Moderada
PGA S/D 5,0 S/D
Tabla reproducida de Cleland y colaboradores (Cleland, 2002). Datos obtenidos de Miller y colaboradores (Miller y

col., 1977).
S/D, sin datos.

El reemplazo de grupos carboxilicos terminales libres desprotegidos por grupos alquil éster
(protegidos) disminuye la velocidad de degradacién (ver Figura 1.8). La degradacion de polimeros
desprotegidos produce grupos terminales mas acidos, lo que autocataliza la degradacién. Otra
razén de la mas rdpida degradacion de los polimeros no protegidos es que ganan agua mas

rapidamente (Tracy y col., 1999).

AL AL AG AG

O

\ JVV":\:éO (] H:‘.

O protegido frente a la hidrdlisis

ﬁ Hidrofobicidad ﬂ Cristalinidad f::} desprotegido frente a la hidrdlisis

Figura 1.8. Variables que afectan la velocidad de degradacion del PLGA.

Existen algunos procesos capaces de alterar la degradacion del polimero debido a la presencia de
un aditivo o droga, tales como: i) cambio en la porosidad, ii) cambio en la fuerza osmodtica,
iii) neutralizacion por propiedades bdsicas o supresion de la reduccion del pH causada por
productos de degradacion acidos, y iv) interaccidn quimica entre el grupo funcional del polimero y

el aditivo (O’Neil, 2010).

11
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El PLGA se degrada finalmente a sus mondmeros AL y AG. Estas moléculas pueden ser
metabolizadas y excretadas por las vias fisioldgicas normales en humanos y animales. El AL es un
producto comun de la contraccién muscular. Este acido pasa a acido pirtvico, se metaboliza luego
en el ciclo del acido tricarboxilico y se excreta como agua y didéxido de carbono a través de la
respiracion. El AG puede ser excretado directamente a través de la orina. Ademas, el AG reacciona
para formar glicina en el cuerpo. La glicina se convierte en serina, que es luego transformada en
acido piravico. Después de entrar en el ciclo del acido tricarboxilico, el acido piravico es excretado

en la forma de agua y didxido de carbono (Middleton y Tipton, 2000).

Generalmente se acepta que las matrices de PLGA sufren erosion bulk en medio acuoso (Li y col.,
1990; Tamada y Langer, 1993). Sin embargo algunos autores encontraron que el PLGA también es

capaz de erosionarse por superficie (Yoshioka y col., 2008).

A principios de los "90, Li y col. reportaron que la degradacion bulk que sufrian discos de PLA y
PLGA no ocurria homogéneamente en toda la matriz polimérica (Li y col., 1990): la degradacion
procedia mas rdpido en el centro que en la superficie de la matriz. Esta degradacién no
homogénea, o degradacion heterogénea como se la conoce actualmente, resulta de un fendémeno
de difusion-reaccion (Li y Vert, 1999). Al colocar la matriz polimérica homogénea en el medio
acuoso, el agua penetra y la escisidn de las uniones ésteres comienza. La reaccién de degradacion
del PLGA se esquematiza en la Figura 1.9 a. Cada unién que se rompe forma un nuevo grupo
terminal carboxilico que disminuye el pH circundante y acelera la hidrdlisis de las uniones ésteres
remanentes como se muestra en la Figura 1.9 b, efecto conocido como “autocatalisis” (Antheunis

y col., 2009; Fu y col., 2000; Han y Pan, 2011).

(a)

i R' + H)0 L i H + R'—OH
R™ ~0~ -

0 H* 0
.+ H0  =—= + R'—OH
R 2 H
R)ko/ H* R)J\O/

Figura 1.9. Esquemas de reaccion de (a) la degradacion hidrolitica de PLGA y (b) la degradacion autocatalizada
de PLGA. Los protones provienen de los productos oligoméricos dcidos de la degradacion.

Los oligdmeros solubles que se encuentran cerca de la superficie pueden difundir hacia fuera de la

matriz, mientras que aquellos que se encuentran en el interior dificilmente pueden hacerlo. Esta
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diferencia resulta en una mayor acidez dentro respecto de la superficie. Cuando el medio acuoso
externo se encuentra regulado a pH fisioldgico (pH 7,4), se produce ademds una neutralizacién de
los grupos terminales carboxilicos en la superficie que contribuye ain mas a disminuir la acidez de
la superficie. De esta manera la autocatalisis es mucho mayor en el interior, produciendo una
diferenciacién superficie-interior. Existen asi dos poblaciones de macromoléculas degradandose a

diferentes velocidades.

Por otro lado, se ha reportado en la bibliografia que los dispositivos de PLGA pequefios (como
microesferas de didametro menor a 10 um) sufren degradacién bulk homogénea (Lu y col., 1999;
Park, 1995), debido a que no presentan problemas difusionales significativos, y por lo tanto no

ocurre una acumulacién de oligdmeros acidos solubles en el interior de la matriz.

1.6Sistemas de liberacion controlada de drogas basados en PLGA

Una variedad de sistemas poliméricos biodegradables parenterales para la LCD se han
desarrollado ampliamente durante las ultimas décadas. Una ventaja importante de las formas de
dosificacién biodegradables sobre las no degradables es que no es necesaria la remocion
quirurgica del cuerpo luego de la administraciéon. A fin de lograr las formas de dosificacién finales
requeridas, se debe evaluar qué polimeros biodegradables y cudles técnicas de produccién son las
adecuadas. Debido a las ventajas del PLA, PGA y sus co-polimeros, se ha puesto especial énfasis en
la investigacion de sistemas biodegradables para la LCD con dichos polimeros. Estos polimeros son
faciles de ser fabricados en varias formas de dosificacion (Jain, 2000). Un nimero de productos
farmacéuticos para la LCD basados en PLA y PLGA se han lanzado en el mercado mundial (O’Neil,

2010).

Para superar los inconvenientes de las formas convencionales de dosificacion parenterales, los
sistemas para la LCD se han disefiado con el objeto de reducir la frecuencia de dosificacion,
prolongar la duracidon de acciéon de la droga, mejorar la comodidad del paciente, y por ende
optimizar la terapia farmacéutica relacionada (lyer y col., 2006; Shi y Li, 2005). Dentro de estos
sistemas se encuentran microparticulas, nanoparticulas, implantes preformados, implantes

formados in situ y microesferas formadas in situ.

Dentro de estos dispositivos se pueden incorporar drogas de bajo peso molecular, agentes
anticancerigenos, hormonas, péptidos, proteinas y vacunas, y ser liberados de manera controlada

(Jain, 2000).
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Si bien los sistemas basados en microparticulas de PLA/PLGA cargadas con drogas se han fabricado
con éxito y han sido lanzadas en el mercado mundial, esta tecnologia presenta una serie de
desventajas tales como: i) necesidad de reconstitucién previo a la inyeccidn; ii) incapacidad de
remover la droga una vez inyectada (la terapia no se puede terminar antes si existe algun tipo de
complicacidn); iii) condiciones extremas de fabricacion (uso de calor y/o solventes) que pueden
afectar negativamente la estabilidad de las drogas; iv) sistemas de manufactura muy costosos y
complicados (simple emulsién, doble emulsién, coacervacién, secado por atomizacién, secado en
frio, fusidn en caliente, y fluidizacidn, entre otros, y liofilizacidn final); v) dificultad para obtener
buenos rendimientos de entrampamiento a altas cargas de droga; vi) toxicidad y peligrosidad
ambiental de los solventes organicos utilizados durante la manufactura; y vii) dificultad de
eliminacidon de los residuos de dichos solventes en el producto final (Eliaz y Kost, 2000; Jain, 2000;

Turino, 2012).

Algunos procedimientos para preparar implantes sélidos pueden evitar el uso de solventes
organicos. Los implantes son formas de dosificacion que se insertan en el cuerpo por via
subcutdnea o en una cavidad corporal con la ayuda de cirugia (Shi y Li, 2005). Aunque los
procedimientos invasivos son una desventaja importante de la administracién, los implantes
pueden ser removidos facilmente si se requiere la terminacién temprana debido a efectos
adversos. Los implantes se pueden utilizar como sistemas de liberacion sistémicos o locales. Para
obtener efectos terapéuticos sistémicos, los implantes se administran por via subcutdnea (Shi vy Li,
2005). El farmaco incorporado se libera desde el implante y es absorbido por la circulaciéon
sanguinea. Para obtener efectos locales, los implantes se colocan en sitios especificos del cuerpo,
donde se produce la accién del farmaco sin ser absorbido en la circulacion sistémica, ejerciendo un
efecto terapéutico en el sitio de implantacién (Senior, 2000). Los implantes biodegradables
preformados presentan varios de los inconvenientes que presentan las microesferas, sumado a
gue su administracion es invasiva y dolorosa, ya que requieren de anestesia local y una pequefia

intervencién quirurgica (Packhaeuser y col., 2004).

Para evitar la necesidad de procedimientos invasivos en la colocacién de los implantes, se ha
desarrollado en los ultimos afios un novedoso implante que se inyecta de forma liquida y luego

precipita in situ por un proceso de inversion de fases, como se muestra en la Figura 1.10.
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Figura 1.10. Formacidn in situ de implantes por inversion de fases a) inyeccion de formulacion polimerica,
b) proceso de inversion de fases, y c) implante formado in situ. Se encuentran indicados: (1) epidermis y dermis,
(2) subcutis, y (3) musculo. Adaptado de Kempe y Mdder (Kempe y Mdder, 2012).

Este sistema de formacion in situ introducido por Dunn y colaboradores (Dunn y col., 1990), se
basa en un polimero biodegradable insoluble en agua disuelto en un solvente organico
biocompatible hidrosoluble. En esta soluciéon polimérica o formulacién se afiade la droga para
obtener la solucién final del farmaco o dispersion. Este sistema polimero-solvente-farmaco tiene
una consistencia viscosa, pero puede ser inyectado por via intramuscular o subcutanea con jeringa
y aguja convencionales. Cuando se inyecta esta formulacidn, se pone en contacto con el agua del
medio fisioldgico (in vivo) o del medio acuoso (in vitro) y, como resultado, el polimero precipita y
forma una matriz de gel atrapando el fdrmaco in situ. El solvente se disipa y difunde fuera del
sistema, rico en agua dénde éste es soluble, mientras que el agua difunde hacia la matriz
polimérica. Debido a la insolubilidad del polimero en agua, éste precipita o coagula al ponerse en
contacto con el medio acuoso, resultando asi en un implante polimérico sdlido (Jain, 2000;

Packhaeuser y col., 2004).

Este sistema tiene una serie de ventajas frente a los sistemas existentes, tales como procesos de
fabricacidn relativamente sencillos, condiciones de preparacién menos extremas, uso de solventes

biocompatibles no toxicos, y mayor aceptacidn por los pacientes (Packhaeuser y col., 2004).

El PLGA o PLA puede formularse como dispositivo de formacién in situ basado en la precipitaciéon
del polimero. Dentro de los posibles solventes biocompatibles para la preparacion de implantes de

PLGA/PLA de formacidén in situ se encuentran: N-metil-2-pirrolidona, dimetilsulféxudo, 2-
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pirrolidona, triacetina y polietilenglicol (Sautter, 2006). El efecto del solvente utilizado, la
concentracion de polimero y el peso molecular del polimero han sido investigados en sistemas de
formacién in situ de implantes para la LCD. Todos estos parametros influyen en la velocidad de
precipitacion del polimero y la liberacién del farmaco. El efecto explosivo inicial o efecto burst (del
inglés explosién) ocurre cuando la cantidad de droga entrampada en el implante durante la
precipitacion es baja, y hay un “escape” de droga inicial. Las desventajas de esta liberacidn inicial
explosiva y de corta duraciéon son: i) falta de prediccidon y/o control, ii) menor droga disponible
para ser liberada controladamente durante mas tiempo, vy iii) toxicidad local o sistémica por causa
de las altas concentraciones de droga (Huang y Brazel, 2001). Algunos factores que afectan la
magnitud del burst son la velocidad de formacién in situ y la viscosidad de la formulacién. Se ha
reportado un mayor efecto burst inicial a bajas concentraciones de polimero y al usar solventes
capaces de difundir rdpidamente de la matriz polimérica (Brodbeck y col., 1999a; Lambert y Peck,
1995; Liu y Venkatraman, 2012; Wang y col., 2004). Es por esto que se deben tener en cuenta

estos y otros factores a la hora de disefiar un dispositivo de formacidn in situ para la LCD.

Un dispositivo polimérico biodegradable va a liberar la droga controladamente por tres posibles
mecanismos: hinchamiento del polimero, difusidon del farmaco fuera del polimero, y erosion del
polimero. EI mecanismo que se produzca a mayor velocidad sera el que domine la liberaciéon
(Schliecker, 2003). Si la erosion del polimero controla la liberacidn, este proceso ocurre a mayor
velocidad que los otros dos procesos. De lo contrario, la liberacidon del farmaco puede estar
controlada tanto por el hinchamiento como por la difusion de la droga, como se muestra en la

Figura 1.11.

Controlado
por la erosion por la difusién

lento rapido
Proceso de difusion

Figura 1.11. Posibles mecanismos de liberacion del farmaco a partir de polimeros degradables. Figura
reproducida de Gépferich y Schliecker (Gopferich, 1997a; Schliecker, 2003).
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Por lo tanto, sélo los polimeros que se erosionan rapidamente son candidatos adecuados para
controlar la liberacion del farmaco por erosidon solamente. De lo dicho anteriormente, es obvio
que estos polimeros son aquellos que se erosionan por superficie, dado que poseen enlaces
rapidamente hidrolizables, tales como los poli(anhidridos) y poli(orto-ésteres). Sin embargo, la
erosion bulk y de superficie son casos extremos y el mecanismo de erosién de un polimero
degradable muestra caracteristicas usualmente de ambos. Ademas de la difusién y la degradacién,
otros factores tales como la absorcidn de agua, que depende de la hidrofilicidad del polimero,

afecta al comportamiento erosivo sustancialmente (Gopferich, 1997a).

1.7 Liberacion controlada de drogas para el tratamiento del cancer

El desarrollo de formulaciones inyectables para la LCD ha tenido especial interés en el area de
tratamiento contra el cédncer, con la finalidad de minimizar los efectos tdxicos secundarios y

aumentar los efectos carcinostaticos del farmaco (Pentecost, 1993).

Actualmente, la opcidn de tratamiento mds curativo para tumores sélidos es la reseccidn
quirurgica seguida de quimioterapia adyuvante o terapia de radiacién para reducir al minimo el
riesgo de recurrencia. Muchos tipos de tumores responden bien a este tratamiento, sin embargo
no todos los tumores pueden ser resecados quirdrgicamente. Las limitantes para la resecciéon
quirargica son: tamafio del tumor, mas de un lébulo hepatico afectado (en el caso de tumores
hepaticos), y la coexistencia de otra enfermedad (como por ejemplo cirrosis en cancer hepatico,
enfermedad quistica en cancer renal, etc.) (Weinberg y col., 2008). Ademas, la tasa de
supervivencia global para estos pacientes aun después de la cirugia es a menudo baja (Jemal y col.,
2006). La administracion intravenosa de quimioterdpicos a estos tumores también tiene una
efectividad limitada. Debido a que una pequena cantidad del flujo sanguineo sistémico se dirige al
tumor, sdélo una fraccion de la dosis total se dirige al tejido afectado (Dowell y col., 2000). El resto
de la dosis es distribuida a través de drganos vy tejidos sanos, resultando en una serie de efectos
secundarios adversos no deseados (Crawford y col.,, 2004). Ademas, muchas drogas
anticancerigenas poseen una remocion plasmatica (del inglés, clearance) elevada, que conduce a
cortos tiempos de exposicion al tumor (El-Kareh y Secomb, 2000). Para mejorar el prondstico de
estos pacientes con cancer, nuevas terapias minimamente invasivas y terapias locorregionales han

evolucionado rapidamente, recibiendo considerable atencidn en los ultimos anos (Gillams, 2005).

Para aumentar la exposicidn de la droga anticancerigena al tumor, limitando a la vez la toxicidad
sistémica, la administracién de la misma puede realizarse de manera locorregional, en la regién

gue contiene al tumor, ¢ intratumoral, directamente dentro del tumor. Una estrategia para la
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guimioterapia locorregional es la infusion de una solucién conteniendo un agente
guimioterapéutico en la region afectada. Este tratamiento requiere que las células malignas estén
en contacto directo con el espacio circundante donde la quimioterapia es administrada (Weinberg
y col., 2008). El tratamiento intratumoral extiende el concepto de tratamiento locorregional,
tratando de limitar aun mas el alcance de la exposicién a los quimioterdpicos. Dentro de los
tratamientos para la quimioterapia intratumoral se encuentran: infusiones, inyecciones y
dispositivos implantables intratumorales que suministran la droga anticancerigena u otro agente
terapéutico (Goldberg y col., 2002). Las inyecciones intratumorales de soluciones terapéuticas han
demostrado tener éxito en el tratamiento de tumores ubicados en diferentes lugares tales como
cerebro, pulmdn, pancreas e higado (Goldberg y col., 2002). Sin embargo, una desventaja de esta
terapia es que los liquidos inyectados pueden distribuirse irregularmente y sufrir un rapido
clearance. Es por esto que varios trabajos han introducido los depdsitos de drogas inyectables con
el fin de prolongar la liberaciéon del farmaco. Ejemplos de depdsitos intratumorales incluyen
microesferas y geles inyectables que solidifican tras la inyeccidn intratumoral de PLGA, alginato y
albumina (Weinberg y col., 2008). Dentro de los depdsitos intratumorales a base de PLGA, se han
reportado microesferas cargadas con doxorubicina, carboplatino y 5-fluorouracilo (Emerich y col.,
2002; Menei y col., 2004), y formulaciones inyectables que solidifican in situ conteniendo
carboplatino y fluoresceina (Krupka y col., 2006; Patel y col., 2010). Estos depdsitos inyectables
tienen la ventaja de una facil administracion y la exposicién prolongada de drogas al tumor
evitando el dafo a otras células. La utilizacion de implantes intratumorales para la liberacion
controlada de quimioterapicos, como terapia paliativa contra el cancer, mostrd ser una alternativa

prometedora en los Ultimos anos.

Para tumores que no son accesibles desde el exterior, las alternativas para el tratamiento
locorregional son la perfusién local, o la administracién de un agente quimioterapéutico a un
segmento de la circulacion que perfunde al tumor. La administracion intraarterial de
guimioterdpicos puede maximizar la administracién de la droga a los vasos sanguineos que
alimentan el tumor. Dentro de los tratamientos mas cominmente utilizados para el manejo
intraarterial de tumores, la quimioembolizacién es la técnica de eleccidon. Esta terapia nace de la
embolizacidn, procedimiento no quirdrgico, minimamente invasivo realizado por angiografia
intervencionista, para ocluir selectivamente los vasos sanguineos a través de la introduccion
intencional de un émbolo. Esta oclusion, con un agente embolizante (sdlido, liquido o particulado),

bloguea el suministro sanguineo para el tratamiento de aneurismas, malformacion arteriovenosa,
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fistulas, tumores, y hemorragias, entre otras patologias vasculares. La quimioembolizacién, por su
parte, se utiliza para el tratamiento de tumores, agregando a esta oclusién una infusién
simultanea de una droga quimioterapica en la arteria que lo irriga y alimenta (Pentecost, 1993;
Ramsey y col., 2002). La quimioembolizacién busca liberar una alta carga de quimioterdpicos a las
células tumorales, prolongar el tiempo de contacto entre la droga y las células cancerosas, y
disminuir la toxicidad sistémica. La combinacion de concentraciones elevadas de agentes
guimioterdpicos y cierto grado de isquemia en el tumor parece tener un efecto sinérgico en lograr
la necrosis del tumor, disminuyendo su tamafio o impidiendo que éste aumente (Ramsey y col.,

2002).

La quimioembolizacion comenzdé a utilizarse para tratar el carcinoma hepatocelular (HCC, del
inglés hepatocellular carcinoma), uno de los tipos de cancer mds comunes en el mundo que causa
en la mayoria de los casos la muerte del paciente (Hussain y col., 2001). Es la terapia paliativa de
eleccion en pacientes con HCC no resecables y/o transplantables, aumentando en muchos casos la
sobrevida del paciente , utilizdndose también como terapia preoperatoria para el trasplante y la
reseccion (Bruix y Sherman, 2005). La quimioembolizacién para el tratamiento de HCC se beneficia
del hecho de que la mayoria de estos tumores se alimentan principalmente a través de la arteria
hepatica mientras que el higado normal recibe su suministro de sangre en gran medida desde la
vena porta (Pentecost, 1993; Ramsey y col., 2002). Al bloquear la arteria hepatica se consigue una
necrosis isquémica y eso aumenta el contacto entre el tumor y los agentes quimioterapéuticos.
Tres a seis semanas después de la quimioembolizacidn, el tumor se suaviza, el estroma se vuelve
mas permeable, permitiendo mejor difusion y mayor eficacia del agente quimioterapico (Ramsey y
col., 2002). Se ha demostrado que esta terapia aumenta la concentracién del quimioterapico en el
tumor 10 a 100 veces y mejora en un 20% la sobrevida de los pacientes con HCC irresecable en un
aflo. Como resultado, la quimioembolizacidon se ha convertido en una terapia comunmente
utilizada en el tratamiento de HCC, y se ha empezado a utilizar en el tratamiento de otros tumores

hipervascularizados, tales como los fibromas uterinos (Golzarian y col., 2010).

En este tratamiento, esquematizado en la Figura 1.12, un catéter es colocado selectivamente en
las ramas de la arteria que alimentan al tumor (en este caso, la arteria hepatica). Una vez que se
selecciona la arteria deseada, se administra por el catéter un cdctel de quimioterapéuticos
disueltos en etiodol, agente oleoso con gran afinidad por las células tumorales, que sirve como
depdsito para los farmacos. Luego, se inyecta un agente embolizante, obteniéndose asi la oclusiéon

vascular y el depésito de los farmacos (Ramsey y col., 2002). Los procedimientos para esta terapia
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no estan propiamente estandarizados, debido a la variedad de drogas, agentes embolizantes y
protocolos utilizados. Esto puede afectar significativamente los resultados de los tratamientos (Shi

y Ping Guo, 2012).

(a) (b)
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Figura 1.12. Diagrama esquemadtico de a) colocacion de un catéter a través de la arteria femoral en la rama de la
arteria hepdtica que alimenta a un tumor. Un agente quimioembolizante se suministra a la masa cancerosa via
catéter. El catéter también se puede introducir a través de una puncion en otras arterias, tales como la arteria
braquial; b) procedimiento de quimioembolizacion arterial para HCC. Grdficos adaptados de Tam y colaboradores
(Tam y col., 2011) y de Garcia Mdnaco (Garcia Mdnaco, 2011).

Los agentes antitumorales mas utilizados para esta terapia son la doxorubicina, la mitomicina y el
cisplatino, que suelen combinarse en cécteles (Llovet y Bruix, 2008; Ramsey y col., 2002). También
se ha propuesto el uso de paclitaxel, droga que actua interfiriendo e inhibiendo el crecimiento y la
dispersidon de las células tumorales, y que ademas inhibe la formaciéon de nuevos vasos en la

region tratada (Hunter y col., 1998).

Para este procedimiento, no es conveniente que se produzca la oclusidon permanente de la arteria
debido a que i) la arteria debe recanalizarse para permitir la repeticién del tratamiento (Coldwell y
col., 1994), vy ii) estudios in vitro han mostrado que la hipoxia prolongada induce la seleccién a

células neopldasicas mas agresivas (Park y col., 2008).

El agente de oclusidn vascular biodegradable cominmente utilizado en los procedimientos de

guimioembolizacidn es una esponja de gelatina conocida como gelita (en inglés, gelfoam). El nivel
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de oclusion que éste agente genera depende de su tamafio y preparacion (torpedos, cubos,
suspension, polvo) (Sharafuddin y col., 2006) (ver Figura 1.13), siendo el resultado del tratamiento
poco previsible. Por otro lado, se ha observado oclusidn permanente con este material a causa de
la reaccion inflamatoria que provoca (Golzarian y col., 2006). Otros agentes utilizados en los
procedimientos de quimioembolizacidn, como el polivinilalcohol, son no biodegradables, y ocluyen
de manera permanente la via (Golzarian y col., 2006; Ramsey y col., 2002). Tanto la gelita como el
polivinilalcohol son sélo agentes oclusivos, esto es embolizantes y no quimioembolizantes. Son
incapaces de contener droga v liberarla como tal, por lo que se usan en conjunto con un cocktail

de drogas mas etiodol, para efectuar un taponamiento posterior.

Figura 1.13. Material embolizante gelita cortadas a partir de Idminas en cubos (izquierda), y tipo torpedo
(derecha)

En los dltimos afios, se empezaron a utilizar las primeras plataformas de LCD para uso en
guimioembolizacién. Consisten en microesferas calibradas capaces de adsorber drogas
guimioterapicas, y liberarlas de una manera controlada. Las mismas estan fabricadas a partir de
materiales no biodegradables como polivinilalcohol, cerdmica y vidrio, y polimero de acrilamida
(superabsorbentes) (Kritzinger y col., 2013), aunque algunos autores reportan la recanalizacién de

la via luego del procedimiento con estos agentes.

Actualmente no se utilizan terapéuticamente agentes embolizantes biodegradables para la LCD
para uso en técnicas de quimiembolizacidn. Como se dijo anteriormente, los dispositivos
biodegradables embolizantes son incapaces de cargar droga, ademas de ocluir los vasos de una

manera poco predecible, aportando un factor mas a la no estandarizacién de la técnica.

Resulta de gran interés el desarrollo de un dispositivo inyectable de formacidn in situ reabsorbible
para uso como implantes intratumorales y/o quimioembolizantes para el tratamiento de distintos

tipos de tumores. Dichos dispositivos cuentan con las ventajas de la tecnologia de formacién in
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situ, permitiendo entrampar y liberar drogas controladamente y degradarse de manera
predecible. El uso de PLGA como material reabsorbible para estos dispositivos garantizaria ademas
la aceptacion de esta tecnologia por los organismos regulatorios, y la simplificaciéon de los pasos

para su aprobacion.
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Objetivos

2.10bjetivos generales

El objetivo general de este trabajo de tesis es el desarrollo de un novedoso sistema inyectable
para la LCD para su uso en terapias contra el cdncer. Se propone el uso de formulaciones que
precipitan in situ formando un implante, para su inyeccién directa en el tumor (terapias
intratumorales) o endovascular para uso en técnicas de quimioembolizacion (terapias
locorregionales). Para tal fin, se plantea utilizar la tecnologia de formacion de implantes in situ por
inversion de fases, por precipitacién de una formulacion de PLGA. Esta formulacidn debera
permitir: i) la formacion del implante por precipitacion total del polimero, ii) la liberacion de
drogas quimioterdpicas desde la matriz polimérica vy iii) la gradual degradacién de la matriz en

contacto con el medio fisiolégico en un periodo de 1 a 2 meses.

2.2 Objetivos especificos

Los objetivos especificos planteados en este trabajo de tesis son:

i) Caracterizar formulaciones de PLGA para la formacion in situ de implantes y seleccionar
formulaciones en base a su inyectabilidad y su velocidad de precipitacién para distintas
aplicaciones. Estudiar el efecto del agregado de aditivos en las propiedades fisicas de estas

formulaciones.

ii) Estudiar la degradacidon y erosidn in vitro de implantes formados in situ, a partir de las

formulaciones seleccionadas, en ensayos simulando condiciones fisioldgicas.

iii) Estudiar la degradacion y erosion in vivo de implantes formados in situ, a partir de las
formulaciones seleccionadas, en ensayos llevados a cabo en ratas. Analizar los patrones de

degradacion/erosion in vitro e in vivo, tratando de establecer correlaciones in vitro - in vivo.

iv) Estudiar la degradacion heterogénea de los implantes formados in situ, a través de la utilizacidn
de un modelo sin problemas difusionales, como son las microesferas preformadas de tamafios
menores a 10 micras. Para esto, se evaluard la degradacién de microesferas incubadas en dos
sistemas limites: en un medio acuoso a pH no regulado (para imitar la hidrdlisis autocatalitica
dentro de la matriz polimérica), y en un medio acuoso mantenido a pH 7,4 (para simular la
degradacion en la superficie del polimero). Proponer un modelo del mecanismo de degradacién de

los implantes.

v) Estudiar la liberacién in vitro a partir de estos dispositivos, de drogas anticancerigenas como el
paclitaxel. Interpretar los perfiles de liberacién otenidos, teniendo en cuenta los procesos de

difusion de la droga, el hinchamiento y la erosién de la matriz polimérica.
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vi) Evaluar la biocompatibilidad de las formulaciones seleccionadas, a través del estudio

histopatoldgico y la observacion clinica de animales inyectados por via subcutanea e intrarterial.

vii) Seleccionar el modelo animal y las condiciones éptimas para los ensayos. Poner a punto

protocolos de procedimientos de embolizacién en animales de experimentacion.

viii) Estudiar las formulaciones en cuanto a su aplicacidon, ensayandolas como material
embolizante, para su uso futuro en técnica de quimioembolizacién. Estudiar la penetrabilidad de

una formulaciéon modelo.
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3.1 Materiales
Las siguientes sustancias quimicas fueron utilizadas como se recibieron:
3.1.1 Polimero

Poli(D,L-lactido-co-glicolido) 50:50 grado RG 502H (PLGA 502H) fue provisto por Boehringer
Ingelheim Pharma KG, Ingelheim (Alemania). El peso molecular promedio en peso (M,,) y el peso
molecular promedio en nimero (M,) del PLGA RG 502H se determinaron por cromatografia de
exclusién por tamafio (SEC, del inglés Size Exclusion Chromatography), obteniéndose M,, = 7,3 kDa,
M, = 1,9 kDa, e indice de polidispersidad (/p) M,/M, = 3,8. Detalles del procesamiento de los datos

de SEC se encuentran en la Seccion 3.2.15.
3.1.2 Solventes

Dimetilsulféxido (DMSQO), 2-pirrolidona (2P) y triacetina (TR) fueron provistos por Sigma-Aldrich
(Argentina); acido trifluoroacético (TFA) (Uvasol®) fue provisto por Merck (Argentina), acetonitrilo
(ACN) fue provisto por J.T. Backer, diclorometano (DCM), tetrahidrofurano (THF), y acetato de

etilo, fueron provistos por Cicarelli (Argentina).
3.1.3 Sales y otros excipientes

Cloruro de sodio (NaCl), fosfato de sodio monobasico (Na,HPO,) fosfato de sodio dibasico
(NaH,PQ,), azida sédica (NaNsz), hidroxido de sodio (NaOH), dodecil sulfato de sodio (SDS), polivinil
alcohol (PVA), y polivinilpirrolidona fueron provistos por proveedores locales. Tantalio en polvo
99,9% (60-100 mesh), tween 80 y N,N-dietilnicotinamida fue provisto por Aldrich (Sigma Aldrich

Argentina).
Para preparar las soluciones se utilizé agua destilada y desionizada (agua-dd).
3.1.4 Medios de ensayo

Para los ensayos de degradacién se utilizaron dos medios: PBS y SS. Para los ensayos de liberacién

de droga se utilizé un medio solubilizante de la droga (paclitaxel) PBS-SDS.
Los medios se prepararon de la siguiente manera:

o PBS. Solucién buffer fosfato salina pH 7,4, que provee la fuerza idnica fisioldgica y el pH
tamponado. Se prepard disolviendo 8,77 g de NaCl, 11,5 g de Na,HPQ,, 2,28 g de NaH,PO,y 0,2 g
de NaN3; como agente conservante en 1L de agua-dd. El pH de la solucién fue ajustado a 7,4

usando NaOH.
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o SS. Soluciodn salina, que provee la fuerza idnica fisioldgica sin efecto tampdn. Se preparé
disolviendo 8,77 g de NaCl y 0,2 g de NaN3 como agente conservante en 1L de agua-dd. El pH

inicial de la solucion fue 6,4.
o PBS-SDS. PBS con SDS al 0,3 % p/v.
3.1.5 Otros insumos

Para los ensayos de formacion in vitro de implantes y de degradacion in vitro se utilizaron bolsas
de dialisis (membranas de didlisis de tubo de celulosa, peso molecular de corte: 12,4 kDa, ancho

plano medio: 10 mm, didmetro lleno medio: 6 mm), provista por Sigma (Sigma Aldrich, Argentina).

Para las técnicas analiticas, los solventes se filtraron con filtros de discos de nylon (tamafio de poro
0,22 y 0,45 um), provistos por Microclar (Argentina), y las muestras para cromatografia se filtraron
con filtros de jeringa de nylon (tamafio de poro 0,45 um, MINISART NY), provistos por Sartorius.
Para esterilizar los solventes para su uso en experimentacién con animales, se utilizaron filtros de

jeringa estériles de nylon (tamafio de poro 0,22 um, MINICLAR), provistos por Microclar.
3.1.6 Insumos para el trabajo con animales
Para realizar los ensayos en animales se utilizaron los insumos enumerados a continuacion:

. Jeringas de 1, 3, 5y 10 mL, agujas 0,5x16 mm; 0,8x50 mm, y cadnulas tipo Abocat de 20, 22

y 24G de calibre, fueron provistos por Terumo.

o Introductor radial 5 French (F), catéteres 4 F (FR4), y guias de 0,021” y 0,014”, fueron

provistos por Cordis y Terumo.
J Microcatéter 3 F RapidTransit™, fue provisto por Cordis.

. Solucién antiséptica para desinfeccidon del drea de aplicacidon (iodopovidona), anestésicos
(ketamina, acepromacina, xilacina, lidocaina), solucion para eutanasia y solucion fisioldgica (9 g/L

CINa), fueron provistos por proveedores locales.
o Medio de contraste iodado Urografina 76%, fue provisto por Bayer Healthcare.

. Material de cirugia, hilos y agujas para suturar
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3.2Métodos

lera parte: Caracterizacion de formulaciones para formacion in situ de implantes.
Eleccion de formulaciones de estudio

3.2.1 Preparacion de formulaciones de PLGA

Se prepararon soluciones poliméricas (formulaciones) mezclando en frascos de vidrio, 200, 300,
400 y 500 mg de PLGA con 1 mL de solvente (puro o una mezcla de DMSO:2P 6 DMSO:TR) hasta

disolucién completa, como se detalla en la Tabla 3.1.

Tabla 3.1 Formulaciones a base de PLGA 502H utilizadas para el estudio de viscosidad

Formulacion PLGA (mg) DMSO (mL) cosolvente (mL)®
PLGA20 200
PLGA30 300
1 0
PLGA40 400
PLGA50 500
PLGA20/TR25 6 PLGA20/2P25 200
PLGA30/TR25 6 PLGA30/2P25 300
0,75 0,25
PLGA40/TR25 6 PLGA40/2P25 400
PLGA50/TR25 6 PLGA50/2P25 500
PLGA20/TR50 6 PLGA20/2P50 200
PLGA30/TR50 6 PLGA30/2P50 300
0,5 0,5
PLGA40/TR50 6 PLGA40/2P50 400
PLGA50/TR50 6 PLGA50/2P50 500
PLGA20/TR75 6 PLGA20/2P75 200
PLGA30/TR75 6 PLGA30/2P75 300
0,25 0,75
PLGA40/TR75 6 PLGA40/2P75 400
PLGA50/TR75 6 PLGA50/2P75 500
PLGA20/TR100 6 PLGA20/2P100 200
PLGA30/TR100 6 PLGA30/2P100 300
0 1
PLGA40/TR100 6 PLGA40/2P100 400
PLGA50/TR100 6 PLGA50/2P100 500

% cosolvente: 2P 6 TR
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3.2.2 Caracterizacion de formulaciones de PLGA
3.2.2.1 Determinacion de la densidad de las formulaciones

La densidad del PLGA y sus formulaciones se determind con un picnédmetro calibrado con

termdédmetro de 5 mL (FITE, S.A.C.1.), a 25 °C. Las mediciones se realizaron por triplicado.
3.2.2.2 Determinacion de la viscosidad de las formulaciones

La viscosidad de las formulaciones se obtuvo usando viscosimetros capilares (Cannon Fenske
Routine Viskosimeter, Alemania). Se utilizaron capilares tipo Cannon Fenske N2 75, 100, 150, 200,
300, 350, 400, 450 y 500. Las mediciones se realizaron a 25 + 0,5 °C. Se aplicaron correcciones de
tiempo de flujo segln las instrucciones operativas de cada capilar, de acuerdo a lo indicado por el
fabricante. El tiempo de flujo superd los 240 s en todas mediciones. Las mediciones se realizaron

por triplicado.

La viscosidad cinematica v (en cSt) se calculd segun la Ecuacién 3.1.

V:t.kcap (3'1)

Donde t es el tiempo de flujo de la formulacién (en s) y k. €s la constante del capilar utilizado (en

mm?/s).

La viscosidad dindmica 7 (en cP) se calcul6 segun la Ecuacién 3.2.

n=6xv (3.2)

Donde d es la densidad de la formulacion a la temperatura del ensayo (25 °C).
3.2.3. Estudio del efecto de tantalio sobre la viscosidad de las formulaciones

El efecto sobre la viscosidad por la adicién de polvo de tantalio como agente radiopaco (0,3 g por
cada mL de solvente) fue evaluado en las formulaciones en estudio, siguiendo la metodologia

detallada en la seccidn anterior (Seccion 3.2.2).
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3.2.4. Estudio del efecto de polivinilpirrolidona sobre la viscosidad de las

formulaciones

El efecto sobre la viscosidad por la adicion de polivinilpirrolidona como excipiente (0,05g,0,1gy
0,15 g por cada mL de solvente) fue evaluado en las formulaciones en estudio, siguiendo la

metodologia detallada en la Seccion 3.2.2.

3.2.5 Ensayo de liberaciéon de solvente. Caracterizacion de la formacion in situ de

implantes de PLGA

Para caracterizar la formacion in situ de los implantes se determinaron los perfiles de liberacién
del solvente o mezcla de solventes de las formulaciones durante el proceso de inversién de fases

como medida de la velocidad de precipitacion de las formulaciones.

Para esto, un volumen de 0,2 mL de solucién polimérica se colocé en bolsas de dialisis (n=3). Las
bolsas se colocaron luego en frascos conteniendo 10 mL de PBS. Los ensayos se llevaron a cabo a
37 °C en un agitador orbital (Vicking, M-23) a 50 rpm. A los 15 min, 30 min, 45 min, 1 h, 1 h 30 min,
2h,3h,4h,6h,8hy24h, se tomaron 0,1 mL de muestra, que fueron reemplazados por medio
fresco. Luego de una dilucion apropiada, las muestras se filtraron, y se determiné el contenido de
solventes (DMSO, 2P, TR) por cromatografia liquida de alta eficacia (HPLC, del inglés High-

Performance Liquid Chromatography), como se detalla en el Anexo 1.

2da parte: Caracterizacion de implantes formados in situ y su degradacion in vitro
3.2.6 Formacion in vitro de implantes

Los implantes de PLGA fueron formados in situ mediante inversién de fases, concepto introducido
por Dunn (Dunn y col., 1990). El PLGA disuelto en un solvente biocompatible soluble en agua se
inyecta en un medio acuoso. El solvente difunde hacia fuera, mientras que el agua difunde hacia
dentro del sistema polimérico. El polimero, debido a su insolubilidad, solidifica en contacto con

agua formando asi un implante polimérico sdlido.

Un volumen de formulacién correspondiente a 75 mg de PLGA (M) se colocé en bolsas de didlisis
previamente hidratadas y selladas en su parte inferior. Luego, las bolsas se colocaron dentro de

viales de vidrio conteniendo 10 mL de medio PBS para la formacién del implante in situ.
3.2.7 Ensayo de degradacion in vitro de implantes formados in situ
Los implantes se formaron como se detalla en la seccién anterior. Los ensayos de degradacién se

llevaron a cabo en un medio pH regulado (Imp-PBS) a 37 °C en un agitador orbital a 50 rpm. El pH
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del medio se determind a diario durante toda la experiencia. Cada vez que el pH llegd a 7, se
lavaron los implantes tres veces con agua-dd, y se reemplazé el medio por PBS fresco, en orden de
mantener el pH del medio cercano a 7,4. A distintos tiempos de degradaciéon, durante 50 dias, se
recuperaron los implantes cortando cuidadosamente con un bisturi la bolsa de didlisis, se lavaron
tres veces con agua-dd, y se pesaron (masa residual humeda My(t)). Luego, los implantes se
secaron al vacio hasta pesada constante para obtener la masa residual seca (Ms(t)). Los implantes

secos fueron guardados a -20 °C para posteriores andlisis. El estudio fue realizado por duplicado.
3.2.8 Caracterizacion de la degradacion in vitro de implantes formados in situ

Para caracterizar la degradacién de los implantes, a cada punto muestral se le determiné:

. Contenido de solvente remanente en la matriz polimérica

. Monitoreo del pH del medio de degradacién

. Morfologia de la matriz polimérica

. Masa remanente y fraccion de agua de la matriz polimérica

. ALy AG en el implante remanente y en el medio de degradacién

Distribucién de peso molecular (DPM), M,, y M,, de la matriz polimérica
3.2.9 Contenido de solvente remanente en los implantes

El contenido remanente de solvente (DMSO, 2P, TR) en el implante se determind por
cromatografia gaseosa (GC, del inglés Gas Chromatography). Los detalles de la técnica analitica

utilizada se detallan en el Anexo 2.
3.2.9.1 Preparacion de muestras para GC

Para tomar una muestra representativa de los implantes, los mismos se homogeneizaron como se
detalla a continuacion. Cada implante remanente se disolvio en 200-300 pL de DCM. Una alicuota
de la disolucién correspondiente a aproximadamente 2 mg de PLGA se colocd en tubos tipo
eppendorf y se seco al vacio hasta pesada constante (mg implante seco). Dicha masa se redisolvié
en DCM, y se inyectd en el cromatégrafo gaseoso para la cuantificacion del contenido de solvente,

como se detalla en el Anexo 2.
El solvente residual en el implante se calculd segun la Ecuacién 3.3.

mg solvente

Solvente residual (%) = -100 (3.3)

mg implante seco
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3.2.10 Monitoreo del pH

La evolucion del pH en el medio de degradacién fue monitoreada con un potenciémetro (Orion* 3-
Star Plus pH Benchtop Meter) en cuatro muestras de implantes formados in situ seleccionadas al
azar. Para determinar el valor del pH en el medio de degradacidn, se retiraron las bolsas de didlisis
conteniendo los implantes y se escurrieron dentro de los viales. Luego de la determinacion del pH,
las muestras se colocaron nuevamente bajo agitacion a 37 °C para continuar con los ensayos de

degradacion.
3.2.11 Caracterizacion morfoldgica de implantes formados in situ y su degradacion

A los 3, 12, 22 y 33 dias de incubacién, se caracterizaron morfolégicamente los implantes
formados in situ y su degradacidn in vitro, por microscopia electrénica de barrido (SEM, del inglés
Scanning Electron Microscopy). Luego, se estudio la morfometria de los implantes a través del

analisis de las imagenes SEM.
3.2.11.1 Microscopia electrdonica de barrido

Los implantes hiumedos fueron fracturados transversalmente a la temperatura del nitrégeno

liquido, colocados sobre tacos de aluminio y secados al vacio.

Todas las muestras asi preparadas fueron recubiertas con oro bajo atmdsfera de argdén con un

equipo de sputtering (SPI SUPPLIES, 12157-AX) en tres sesiones de 10 segundos a 16 mA.

Las fotomicrografias SEM fueron obtenidas usando un equipo JEOL JSM-35C acoplado a un

programa de adquisicion de imagenes (SemAfore, JEOL), con un voltaje de aceleracion de 20 kV.
3.2.11.2 Analisis de imagenes

Las fotomicrografias a distintos tiempos de degradacion se analizaron utilizando un programa de
procesamiento de imagen libre (Imagel 1.40g, National Institutes of Health). En los implantes se
determiné: tamafio de poro de la matriz esponjosa (didmetro de poros expresado en pum, y area
de poros expresada en umz para poros no esféricos), densidad de poros (cantidad de poros por
area expresado en poros/umz), area porosa (area ocupada por poros/area total %), y area de

canales (area ocupada por canales/area total %).
3.2.12 Determinacion de masa remanente y fraccion de agua

El porcentaje de masa remanente, MR(t), se calculé segun la Ecuacién 3.4.
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MR(t)(%) =

M(t)
'II_JOO (3.4)

0

Donde M, es la masa inicial de implante, y Ms(t) es el implante final seco a un tiempo t,

respectivamente.

La fraccion polimérica (Fpoiimero) de una matriz hinchada es una medida de la cantidad de fluido que

la matriz puede incorporar en su estructura (Lowman y Peppas, 1999).

V,

__ _ Polimero
FPoIimero - (3.5)

V,

Matriz

Donde Vpyjimero Y Vimatriz SON el volumen ocupado por el polimero en la matriz y el volumen total de

la matriz, respectivamente.

De la misma manera, y teniendo en cuenta la Ecuacion 3.5, se puede definir a la fraccion de agua

(Fr20) de una matriz como:

V,
F,,=1-F i

H,0 Polimero ~ v
Matriz

(3.6)

Donde V4,0 €es el volumen ocupado por el agua en la matriz.

Estos pardmetros se calcularon teniendo en cuenta los datos Ms(t) y My(t) (implante final seco y

humedo a un tiempo t), y conociendo la densidad del agua y del PLGA a la temperatura del ensayo

(577°=0,99337 g/mL y &, =0,93596 g/mL).

3.2.13 Correccion de la masa remanente de implantes

Para referir la masa remanente sélo al contenido de PLGA en la matriz, se utilizé el contenido de

solvente residual (DMSOQ, 2P, TR) en el implante calculado en la Seccion 3.2.9.

La masa remanente de PLGA corregida en el implante polimérico M; se calculé segun:
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(3.7)

Solvente residual(%
ME (mg) = M(mg) x (1 - %) j

100

Donde M§ es el implante seco corregido (a la masa de PLGA solamente), Ms es la masa de

implante seco conteniendo solvente residual medido por gravimetria y Solvente residual (%) es el

calculado con la Ecuacién 3.3. En los puntos muestrales que contenian solvente, se calculd la

RM(t) (Ecuacién 3.4) utilizando M< en lugar de Ms.

3.2.14 Determinacion de monomeros solubles AL y AG en la masa remanente y en el

medio de degradacion

La proporcién de AL y AG en la masa remanente durante el transcurso de la degradacion, se
determiné sometiendo una determinada masa de implante a una hidrdlisis alcalina, hasta total
disolucién del implante. De la misma manera se procediod a hidrolizar un determinado volumen de
medio de degradacion, para determinar en el mismo el contenido de AL y AG. Esto es debido a
que, de la matriz, se desprenden acidos solubles tanto en forma de mondmeros como de
oligdbmeros vy, por otro lado, los acidos tienden a auto-polimerizar formando compuestos mas
estables que evaden la determinacion (Burkersroda y col., 1997; Staniforth y col., 1999). Entonces,
para poder cuantificar en el medio los acidos liberados como unidades monomeéricas por HPLC, se
sometieron las muestras a una hidrdlisis alcalina. Para esto, se realizé una adaptacion de la técnica

reportada por Avgoustakis y colaboradores (Avgoustakis y col., 2002).
3.2.14.1 Tratamiento de las muestras
La hidrdlisis alcalina se realizé de la siguiente manera:

. En fase sdlida, cada implante remanente se homogeneizd disolviéndolo en el minimo
volumen posible de DCM (100-200 pulL) y agitandolo vigorosamente. Un volumen correspondiente
a 2 mg de PLGA se colocd en tubos tipo eppendorf y se secd al vacio hasta pesada constante. Por

cada miligramo de implante seco, se agregé 0,5 mL de NaOH 0,2 N.

. En fase soluble, se colocaron en tubos tipo eppendorf 0,5 mL de medio de degradacion y se

agregaron 0,5 mL de NaOH 0,2 N.
La hidrdlisis se llevd a cabo toda la noche bajo agitacion orbital, a 50 rpmy 43 °C.

Para neutralizar, se agregd 1 mL de HCI 0,2 N por cada mililitro de NaOH adicionado inicialmente.
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Luego de una dilucidn apropiada, las muestras se filtraron, y se determiné el contenido de cada
mondémero por HPLC, como se detalla en el Anexo 3. El porcentaje de AL y AG remanente

(ALremanente Y AGremanente) S€ calculd segin la Ecuacidn 3.8 y la Ecuacidn 3.9, respectivamente.

AL(t)
AL %)="".100 .
remanente( o) ALO (3 8)
AG(t 3.9
AGremanente (%) = ( ) -100 ( )
AG

0

Donde ALy y AGy corresponden a la masa de AL y AG antes de comenzar con los ensayos de
degradacion, mientras que AL(t) y AG(t) corresponden a la masa de AL y AG cuantificadas a cada
tiempo t de muestreo, respectivamente. ALy y AGy fueron calculadas conociendo la masa inicial de

PLGA utilizada en cada ensayo (M) y la fraccidén masica del PLGA de partida.
3.2.15 Determinacion de la distribucion de peso molecular y pesos moleculares

El estudio de degradacién de la matriz polimérica, indicado por la variacién del peso molecular, se

llevo a cabo por SEC. Detalles de la técnica analitica utilizada se encuentran en el Anexo 4.
3.2.15.1 Preparacion de muestras para SEC

Dado que los implantes se degradan de manera no homogénea, estas muestras se
homogeneizaron previamente para la determinacion del peso molecular por SEC. Para esto, cada
implante remanente se disolvio en 200-300 uL de DCM. Una alicuota de la disolucidn
correspondiente a 2 mg de PLGA se colocé en tubos tipo eppendorf y se secé al vacio hasta pesada
constante. Dicha masa se redisolvié en THF a la concentracién de trabajo, y se inyectd en el

cromatdgrafo para la determinacién de DPM, M, y M,.

3.2.15.2 Procesamiento de datos

La estimacion del peso molecular absoluto de PLGA por SEC presenté dos dificultades:
i) Incertidumbre en la linea de base de los cromatogramas a altos volumenes de elucidn;
ii) Falta de una calibracién directa en base PLGA

La incertidumbre i) se origina por perturbaciones introducidas por el solvente (THF), que eluye
proximo a la amplia variedad de oligdmeros de PLGA comunmente presentes en una muestra

degradada. Por lo que el pico de THF impide una determinacion clara de la linea de base en el
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cromatograma a altos volumenes, que a su vez afecta principalmente el calculo exacto de M,
(Mohd-Adnan y col.,, 2008). Para sistematizar el procesamiento de todos los cromatogramas
crudos, el volumen de elucidn correspondiente al limite superior de la linea de base se selecciond

justo antes de la aparicion del pico de THF.

La dificultad ii) impide un calculo directo del peso molecular absoluto de las muestras de PLGA.
Para saltear este problema, se aplicé el concepto de SEC de calibracién universal (Sadao Mori,
1999). Para ello, el pico de peso molecular de cada estdndar de PS (PMps) se transformd en un

peso molecular equivalente al PLGA, aplicando la Ecuacién 3.10 (Meira y col., 2004):

1 K 1+a
logPM,,., = log—5-+
I+ aPLGA

Z—-logPM, (3.10)

I+ aPLGA

PLGA

Donde (Kps, aps) ¥y (KpLca, apLca) SON las constantes de Mark-Houwink-Sakurada (M-H-S) para el PS 'y
para el PLGA, respectivamente; y logPMp,6a Y logPMps representa el logaritmo decimal de PMpga Yy
PMps, respectivamente. Para PS y PLGA en THF como solvente, las siguientes constantes de M-H-S
fueron utilizadas (Chiu y col., 1995; Kenley y col., 1987): Kps=0,011 mL/g; aps=0,725; Kp;54=0,0107

mL/g; y apia=0,761.

Una vez transformados los cinco pares de puntos de los estandares de PS (PMps,Vps) a los
correspondientes valores en PLGA, se ajustd un polinomio de tercer orden obteniendo la siguiente

ecuacion de ajuste (R%= 0,9997):

logPM(V) =-0,0005133-V? +0,04972 -V?-1,686 -V + 22,61 (3.11)

Donde V es el volumen de elucién para un dado peso molecular PM.

Combinando esta regresidn con los cromatogramas corregidos por linea de base, se calculd la
DPM de las muestras a cada tiempo de degradaciéon. Con las DPM, se determinaron los pesos

moleculares M,, y M,,.
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3era parte: Caracterizacion de implantes formados in situ y su degradacion in vivo
3.2.16 Formacion in vivo de implantes

Los implantes de PLGA fueron formados in situ mediante inversidon de fases. Las formulaciones a
inyectar fueron preparadas de manera aséptica, utilizando solventes filtrados con filtros estériles,

y colocadas en frascos estériles.

Ratas hembra de la cepa Wistar, de aproximadamente 3 meses de edad, se anestesiaron con una
inyeccion intramuscular de ketamina—acepromazina (a una dosis de 2,4 y 48 mg/kg de peso,
respectivamente). Una vez anestesiados los animales, la zona a inyectar fue rasurada y
desinfectada. Luego, un volumen de formulacién correspondiente a 75 mg de PLGA (M) se
inyecté subcutaneamente en el dorso del animal. Por animal, se realizaron cuatro inyecciones de

diferentes formulaciones.
3.2.17 Ensayo de degradacion in vivo de implantes formados in situ

Los implantes se formaron como se detalla en la secciéon anterior. A los 3, 8, 12 y 22 dias post
inyeccién, se sacrificaron los animales, y se extrajeron los implantes formados in situ. La masa
residual humeda (My(t)) se pesé y luego se secd al vacio hasta pesada constante para obtener la
masa residual seca (Ms(t)). Los implantes secos fueron guardados a -20 °C para posteriores

analisis. El estudio fue realizado por duplicado.
3.2.18 Caracterizacion de la degradacion in vivo de implantes formados in situ
Para caracterizar la degradacién de los implantes, a cada punto muestral se le determiné:

J Contenido de solvente remanente en la matriz polimérica. Se determiné como se detalla

en la Seccion 3.2.9.

. Morfologia de la matriz polimérica. A los los 3 y 12 dias de incubacidén, se caracterizaron
morfolégicamente los implantes formados in situ y su degradacién in vivo por SEM, como se

detalla la Seccion 3.2.11.

J Masa remanente y fraccion de agua de la matriz polimérica. El porcentaje de masa
remanente, RM(t), y la fraccidn de agua, Fy,0, de los implantes, se calculd segin la Ecuacién 3.4 y

la Ecuacion 3.6, presentadas en la Seccion 3.2.12.

. DPM, M,, y M, se determinaron segun lo detallado en la Seccidon 3.2.15.
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4ta parte: Estudio de la degradacion heterogénea de implantes a través de microesferas
3.2.19 Sintesis de microesferas preformadas de PLGA

La microesferas se obtuvieron por un proceso de extraccidon de solvente a partir de una emulsién
aceite-en-agua (o/w, del inglés oil-in-water), adaptado de la técnica reportada por Sah (Sah, 1997),

puesta a punto en nuestro laboratorio (Mariano, 2012).

Las emulsiones se formaron siguiendo la siguiente metodologia:

i) La fase organica (o) consistio en 5 mL de PLGA al 20% en acetato de etilo.
ii) La fase acuosa (w) consistio en 15 mL de PVA al 2%.

iii) La fase acuosa se colocd bajo agitacion mecdnica a 4000 rpm (Homogeinizador digital Ika® T-25

Ultra-Turrax® con rotor dispersante lka® S25N-18G, Cole Parmer, Alemania).

iv) La fase organica se goteo durante 2 min en la fase acuosa en agitaciéon, formando una emulsion

o/w.
v) La emulsién se homogeneizd durante 10 min.

El proceso de extraccion de solvente de la emulsién o/w se llevd a cabo siguiendo la siguiente

metodologia:

i) A 7mL de emulsién se adicionaron 25 mL de agua-dd y se homogeneizd bajo agitacion

magnética durante 60 min

ii) Luego, se centrifugd a 2500 rpm durante 5 min, se descarté el sobrenadante, se resuspendié en
10 mL de agua-dd. Este procedimiento se repitié tres veces. Por ultimo, las microesferas se
secaron al vacio a la temperatura del nitrégeno liquido hasta pesada constante y se almacenaron a

—20 °C hasta su utilizacion.
3.2.20 Determinacion del tamaiio de las microesferas de PLGA

Las microesferas se suspendieron en agua-dd y se observaron en un microscopio dptico (Leica DM
2500M) con una camara acoplada (DFC 290HD) para la toma de fotomicrografias. El tamafo de las
microesferas se determind analizando las imagenes con un programa de procesamiento de

imagen.
3.2.21 Ensayos de degradacion in vitro de microesferas preformadas

Las microesferas se degradaron en dos sistemas limites: i) Me-PBS: en un medio acuoso

tamponado y mantenido a pH 7,4 (para simular la degradacion en la superficie del implante), y

39



Materiales y Métodos

ii) Me-SS: en un medio acuoso a pH no regulado (para imitar la hidrdlisis autocatalitica dentro de la
matriz polimérica). Para esto, 65 mg de microesferas (M,) se colocaron en viales de vidrio

conteniendo 10 mL de PBS (Me-PBS) 6 SS (Me-SS).

Los ensayos de degradacion se llevaron a cabo a 37 °C en un agitador orbital a 50 rpm. El pH del
medio se determind a diario durante toda la experiencia. En los frascos de Me-PBS, el pH se
mantuvo en 7,4, al igual que en Imp-PBS. A tiempos preestablecidos, durante 50 dias (para Me-
PBS) y 40 dias (para Me-SS), se retiraron las muestras, se centrifugaron, se lavaron tres veces con
agua-dd y se secaron al vacio hasta pesada constante para obtener la masa residual seca (M(t)).
Las microesferas secas fueron guardadas a -20 °C para posteriores analisis. El estudio fue realizado

por duplicado.
3.2.22 Caracterizacion de la degradacion in vitro de microesferas

Para caracterizar la degradacién in vitro de las microesferas preformadas, a cada punto muestral

se le determino:

. Monitoreo del pH: metodologia detallada en la Seccion 3.2.10. En este caso, fue necesario
centrifugar las microesferas durante 5 min a 3500 rpm para poder efectuar la medicién. Luego de
la determinacion del pH, las microesferas se resuspendieron con un agitador vortex (Vicking) para

continuar con el ensayo.

. Morfologia: Las microesferas se suspendieron en agua dd-y una gota de esta suspensién se
colocd sobre un taco de aluminio a temperatura ambiente hasta la completa evaporacion del
agua. El recubrimiento y la toma de las fotomicrografias, se realizé de acuerdo a lo descripto en la

Seccion 3.2.11.1.

. Masa remanente: El porcentaje de masa remanente, RM(t), se calculd segiun la

Ecuacion 3.4, presentada en la Seccion 3.2.12.

. DPM, M,, y M, se determinaron segun lo detallado en la Seccion 3.2.15.

5ta parte: Liberacion in vitro de paclitaxel a partir de implantes formados in situ
La determinacién de paclitaxel (PTX) se realizé por HPLC, como se detalla en el Anexo 5.
3.2.23 Solubilidad de paclitaxel en diferentes medios de liberacion

Se ensayo la solubilidad de PTX en los siguientes medios: PBS, PBS conteniendo SDS al 0,3% p/v
(PBS-SDS), PBS conteniendo Tween80 al 0,5% y 0,2%p/v y PBS conteniendo N,N-

dietilnicotinamida 1M. A tubos tipo eppendorf conteniendo 1,5 mL de medio se le agregd 1,5 mg 6
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7,5 mg de PTX. Estos tubos se sonicaron 30 min en bafio ultrasénico (Cole-Palmer 8891) y se
colocaron a 37 °C en un agitador orbital a 100 rpm durante toda la noche. Al dia siguiente, los
tubos se centrifugaron 5 min a 4000 rpm y el sobrenadante se filtrd, se diluyd con fase movil
(ACN:metanol:agua 64:11:25), y se determind por HPLC el contenido de PTX, como se detalla en el

Anexo 5. El estudio fue realizado por duplicado.
3.2.24 Solubilidad de paclitaxel en diferentes solventes

En un frasco de vidrio se agregaron 200 mg de PTX y 1 mL de solvente. Se mantuvo bajo agitacion
magnética a temperatura ambiente durante 1 h. Luego, se realizd un examen visual, considerando
soluble (una unica fase homogénea), parcialmente soluble (restos de PTX sin disolver), insoluble
(PTX sin disolver). Durante el procedimiento no hubo evaporacién de solvente. Se selecciond una
concentracion tal de PTX que permitiera conocer si la droga se solubilizaba facilmente en las
proporciones a utilizar en los ensayos de liberacién (maxima concentracidn utilizada en ensayos de

liberacion: 160 mg de PTX en 1 mL de solvente). El estudio fue realizado por duplicado.
3.2.25 Obtencion de formulaciones basadas en PLGA y paclitaxel

La masa de PLGA requerida por cada formulacidon se disolvié bajo agitacion magnética en el
solvente o mezcla de solventes hasta disolucién completa. Luego, se agregd el PTX de manera tal
de obtener una concentracién de 10 y de 40% p/p en base a la masa de PLGA, agitando hasta

obtener una solucién.
3.2.26 Preparacion de implantes formados in situ

Los implantes de PLGA fueron formados in situ mediante inversion de fases. Un volumen de
formulacidn conteniendo la droga correspondiente a 75 mg de PLGA se colocd en viales circulares
de 1,45 (0,02) cm (media (DE)) de didmetro. Luego, se agregd PBS-SDS a 37 °C lentamente por las
paredes hasta llenar los viales de medio de liberacidn. Los viales asi cargados se colocaron dentro
de frascos conteniendo PBS-SDS a 37 °C, completando 50 o 100 mL de buffer, segun si las
formulaciones contenian 10 6 40 % de PTX. Los frascos se colocaron a 37 °C en un agitador orbital
a 50 rpm. A las 24 h, los implantes formados in situ se sacaron con la ayuda de una espatula y se
lavaron con 5 mL de buffer PBS-SDS, para utilizar en: i) la determinacidn del contenido de PTX real

dentro de los implantes, ii) ensayos de liberacién de droga.
3.2.27 Eficiencia de entrampamiento de paclitaxel

Los implantes lavados se secaron al vacio, se pesaron (Mimpiante) Y s€ disolvieron en 1 mL de DCM.

La mezcla se homogeneizd con agitador vortex, quedando de color blanco. Luego, se adicionaron
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6 mL de fase movil y se volvié a homogeneizar con vortex hasta la obtencién de una solucién
translicida. Luego de una dilucidn apropiada, la concentracién de PTX se determind por HPLC,
como se detalla en el Anexo 5. El calculo de la cantidad de PTX entrampado (En) se realizé segln la

Ecuacion 3.12:

En(%)=— 100 (3.12)

(Mimp/ante - MPTX )

Donde En son los gramos de PTX entrampado cada 100 gramos de PLGA, Mprx es la masa de droga

cuantificada por HPLC y Mimpiante €S la masa de implante seco.

Estos resultados se compararon con la relacién inicial entre PTX y PLGA ([PTX] inicial) en la

formulacidn liquida, para obtener la eficiencia de entrampamiento (Ee)

En

[PTX] inicial

(3.13)

El estudio fue realizado por duplicado.
3.2.28 Liberacion in vitro de paclitaxel

Los implantes lavados se colocaron en frascos conteniendo 40 mL de medio de liberacién
previamente termostatizados a 37 °C. Este tiempo se consideré como dia cero (t=0 dias). Los
frascos se incubaron a 37 °C bajo agitacién orbital a 50 rpm perfectamente tapados. A intervalos
de tiempo predeterminados, se tomaron muestras de medio hasta la liberacién completa o
finalizacion del ensayo. Durante cada muestreo, el 90% del volumen total de medio de liberacién
se reemplazé con medio fresco (36 mL) para asegurar las condiciones de dilucién infinita o

gradiente maximo (del inglés, sink condition). El estudio se llevé a cabo por duplicado.

La cuantificacién del PTX liberado de las muestras filtradas se realizé por HPLC segln la técnica

detallada en el Anexo 5. El estudio fue realizado por duplicado.
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6ta parte: Estudio en animales de formulaciones de PLGA de precipitacion in situ
3.2.29 Estudio de la compatibilidad de implantes subcutaneos formados in situ

Implantes subcutdneos formados in situ fueron formados en ratas Wistar como se detalla en la
Seccion 3.2.16. En dichos implantes, se examind la formacién de cdpsula fibrosa alrededor del
implante, asi como también posibles alteraciones de los implantes. La piel circundante al sitio de

inyeccion se extrajo y se prepard para su evaluacion por histopatologia.
3.2.29.1 Preparacion de tejidos para histopatologia

Los tejidos se fijaron en buffer fosfato con formaldehido al 10% durante 24 h a temperatura
ambiente. Luego, fueron deshidratados en alcohol e incluidos en parafina. Para la evaluaciéon

histopatoldgica, se tifieron con hematoxilina-eosina secciones transversales de 4 um de espesor.
3.2.29.2 Examen histopatoldgico de los tejidos

Se examinaron por microscopia dptica los cortes histolégicos, donde se evalud la infiltracion al
tejido de células del sistema inmune, la presencia de fibrina, exudado y la induccién de

vascularizacién y estroma (matriz extracelular con vasos sanguineos y fibroblastos).
3.2.30 Estudio del efecto radiografico de los solventes sobre la arteria femoral

Se evalué el efecto radiografico que tenia la inyeccién directa de solvente sobre la arteria femoral
de cerdos. Para tal fin, se trabajoé con cerdos de aproximadamente 16 kg de peso corporal, de la

manera que se detalla a continuacién:

i) Se anestesio el animal por via intramuscular con una mezcla de acepromacina—ketamina (a una
dosis de 1 y 15 mg/kg de peso, respectivamente). Se colocd vy fijo un catéter Abocat 24 G en la
vena auricular, para la administracién endovenosa de propofol al 1% a respuesta. Luego, se intubd

y se realizd ventilacion asistida con oxigeno.

ii) Se colocd el animal de cubito dorsal en una camilla, se expuso la parte interna del miembro
posterior derecho (previamente rasurado), se palpd el pulso de la arteria femoral cercana a la

ingle y se marcd con un fibrédn indeleble su recorrido.

iii) En la zona marcada, se desinfecté con iodopovidona, se realizé una inyeccion subcutanea de
clorhidrato de lidocaina al 2%, y luego se disecé la arteria femoral realizando una incision a 1-2 cm

en la piel de la ingle y la facia que recubre el paquete venoso para exponer la arteria femoral.

iv) Una vez expuesta la arteria, se realizdé una puncién corriente abajo con una canula Abocat 22G.
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v) A través del catéter, se realiz6 una inyeccidn continua de liquido de contraste y se tomd una

placa radiografica durante la inyeccidn (placa basal, control).

vi) Se inyectaron 400 uL de solucidn fisiolégica a velocidad rapida (10 s). Se esperaron 3 min, y se

volvié a tomar una placa radiografica con infusidn de contraste.

vii) Se esperaron 5 min, y se inyectaron 400 ulL de solvente filtrado con filtro de 0,22 um estéril, a
una velocidad lenta (90 s). Se sacaron placas radiograficas infundiéndole liquido de contraste de

manera continua a los 3y 5 min de la inyeccion de solvente.

viii) Se retiré la cdnula y se realiz6 compresidon sobre la arteria con una gasa durante 5 min, para
asegurar la hemostasia. Se suturd la incision con hilo no reabsorbible. Se administrd, por via
intramuscular, analgesia y antibidticos, y, por via endovenosa, solucidn fisiolégica hasta la

recuperacién del animal de la anestesia.

Durante la intervencidn se realizd el monitoreo a través de la medicién de la temperatura rectal

(39 £1 °C), la frecuencia cardiaca (rango: 100-120 latidos/min) y la observacién clinica del animal.

Con las placas radiograficas se analizé la presencia de estrechamiento del calibre arterial
(vasoespasmo) luego de la inyeccion del solvente. Para esto, se fotografiaron las placas
radiogréficas y se midieron los diametros arteriales de la zona de la arteria afectada con un
programa de procesamiento de imagen. Se realizaron 10 mediciones en cada placa, a distintas

alturas del punto de puncidn.

El vasoespasmo de la arteria afectada se determind segun la Ecuacion 3.14.

D. -D
Vasoespasmo = tD .100 (3.14)

0

Donde D: es el didmetro de la arteria a un tiempo t (3 6 5 min) y Dy es el didmetro de la arteria

previo a la inyeccion de solvente.

Para definir la severidad del vasoespasmo observado radiograficamente, se utilizd un sistema de
puntuacion reportado en la bibliografia (Chaloupka y col., 1999), segun si el estrechamiento del
vaso fue: nulo (grado 0), minimo (<£25%, grado 1), leve (entre 25 y 50%, grado 2); intermedio
(entre 51 y 74%, grado 3), severo (>75%, grado 4), o profundo (resultando en pérdida de flujo

anterdgrado, grado 5).
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3.2.31 Estudio de la recanalizacion de la arteria femoral

Se trabajé con tres cerdos de aproximadamente 16 kg de peso corporal, de la manera que se
detalla en la Seccion 3.2.30 incisos i-v. Luego, se inyectd 160 puL de formulacién polimérica en
direcciéon del flujo sanguineo, ejerciendo presidn corriente arriba de la inyeccion, de manera de
provocar la precipitaciéon cercana a la zona inyectada. A los 15 min post-inyeccién, se tomd una
placa radiogréfica de control durante la inyeccién continua de liquido de contraste. Luego, se

procedié de manera similar al inciso viii de la Seccion 3.2.30.

Durante la intervencidn se realizd el monitoreo a través de la medicién de la temperatura rectal, la

frecuencia cardiaca y la observacién clinica del animal.

Luego de la intervencidn, se realizé diariamente una evaluacién clinica de los animales. Se realizé
una observacidn macroscopica del estado de la extremidad intervenida, teniendo en cuenta: color,

aspecto, presencia de isquemia, grado de inflamacion local, entre otros.

A los 5 dias post inyeccién, se procedié con un cerdo como se detalla en la Seccién 3.2.30 incisos i-
v, para tomarle una placa radiografica de control durante la inyeccién continua de liquido de
contraste en la zona intervenida. Luego, se sacrificd el animal con una inyeccién intracardiaca de
solucidn para eutanasia, y se extrajo la seccién de arteria femoral conteniendo el polimero para su

evaluacidn histopatolégica, como se detalla en Seccion 3.2.29.

A los 16 y 25 dias post inyeccidn, se procedié al sacrificio de los animales, para extraerles la
seccidon de arteria femoral afectada para su evaluacion histopatolégica, como se detalla en

Seccion 3.2.29.

3.2.32 Estudio de formulaciones poliméricas de PLGA para uso endovascular. Pruebas

de penetrabilidad de las formulaciones

Se evalué la penetrabilidad de una de las formulaciones radiopacas inyectables de precipitacién in
situ estudiadas, para su utilizacién en emboloterapia. Para tal fin, se trabajé con un conejo raza
Neozelandés de aproximadamente 3 kg de peso corporal, de la manera que se detalla a

continuacion:

i) Se anestesid el animal por via intramuscular con una mezcla de ketamina—xilacina—

acepromacina (a una dosis de 48, 5y 2,4 mg/kg de peso, respectivamente).
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ii) Se colocd el animal de cubito dorsal en una camilla, se expuso la parte interna del miembro
posterior derecho (previamente rasurado), se palpd el pulso de la arteria femoral cercana a la

ingle y se marcé con un fibrén indeleble su recorrido.

iii) En la zona marcada, se desinfectdé con iodopovidona, se realizé una inyeccion subcutdnea de
clorhidrato de lidocaina al 2%, y luego se disecé la arteria femoral realizando una incisién a 1-2 cm

en la piel de la ingle y la facia que recubre el paquete venoso para exponer la arteria femoral.

iv) Una vez expuesta la arteria, se obtuvo el acceso vascular realizando la puncidn corriente arriba

con un catéter tipo Abocat de 22G, y luego se lo sustituyé por un introductor radial 5F.

v) Con un catéter 4F, se realizd una angiografia del tronco celiaco para identificar las arterias renal

derecha e izquierda.
vii) Se cateterizo selectivamente la arteria renal derecha.
viii) Se cateterizo subselectivamente con microcatéter 3F.

ix) Se purgd el microcatéter con 0,4 mL de solvente y se inyectd bajo flujo la formulacién

polimérica hasta observar flujo retrogrado.

x) Se retird el microcatéter y se colocé un catéter 4F para realizar una arteriografia celiaca de

control inmediata, y a los 10 min de la ultima inyeccidn polimérica.
xi) Se retird el catéter y el introductor, se ligd la arteria femoral y se suturd la piel.

xiv) Luego, se administré analgesia y antibiéticos por via intramuscular, y solucién fisiolégica por

via endovenosa hasta la recuperacion del animal de la anestesia.

Durante la intervencidn se realizé el monitoreo a través de la medicién de la temperatura rectal
(38,5-40 °C), la frecuencia cardiaca (rango: 200-300 latidos/minuto) y la observacion clinica del

animal.

A las 2 h de la intervencion se sacrificd el animal con una inyeccion intracardiaca de solucién para
eutanasia. Luego, se realizé una incision abdominal y se extrajeron los rifiones y los pulmones para

su observacidn macroscdpica y para su estudio por radiografia de tejido blando e histologia.
3.2.32.1 Evaluacion de 6rganos por radiografia de tejido blando

Riflones y pulmones (derecho e izquierdo) fueron disecados y correctamente identificados para

evaluar por radiografia de tejido blando:
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o En rifiones: distribucidon y penetracion del agente embolizante, numero de puntos de
ramificacion;
. En pulmones: ausencia/presencia de material radiopaco.

Para esto se utilizé un mamégrafo, variando el voltaje y el tiempo de exposicion hasta obtener
placas radiograficas nitidas. Se tomaron fotografias de las radiografias, que se analizaron

utilizando un programa de procesamiento de imagen.
3.2.32.2 Evaluacion de 6rganos por histopatologia

Luego, los rifiones fueron colocados en buffer fosfato con formaldehido al 10% durante 48 h a
temperatura ambiente. El resto de los pasos de preparacidon del tejido para su evaluacién
histopatoldgica se siguieron de acuerdo a la Seccion 3.2.29.1. Se estudiéd por histologia el

parénquima renal, la presencia de material embolizante, y el didmetro de arterias embolizadas.

3.2.33 Trabajo con animales de experimentacion, normas éticas y de buenas practicas

de laboratorio

Los trabajos con animales de experimentacion se llevaron a cabo bajo protocolos internos
aprobados por las autoridades pertinentes, en el Centro de Experimentaciones Bioldgicas vy

Bioterio de la Facultad de Ciencias Veterinarias de la Universidad Nacional del Litoral.

El trabajo en el laboratorio, el trabajo con animales de experimentacién y la inyecciones de las
formulaciones realizadas en animales, se llevaron a cabo de acuerdo a las normas descriptas en las
Guias de Buenas Practicas de Laboratorio (Good Laboratory Practice for non Clinical Laboratory
Studies, 1997), el Manual sobre el cuidado y uso de animales de experimentacion (CCAC Guide to
de Care and Use of Experimental Animals, 1998), y lo reportado por Diehl y colaboradores (Diehl y

col., 2001).
3.2.34 Analisis estadistico

La normalidad de los datos fue evaluada sobre la base de la prueba de Shapiro-Wilk y el estadistico
chi-cuadrado para la bondad de ajuste. Los datos fueron reportados como sigue: media
(desviacion estdndar, DE) para los datos que presentaron distribuciones normales, y mediana
(rango intercuartilico: cuartil 1-cuartil 3, Rl) para datos que no siguieron una distribucion normal.
La bondad de ajuste se evalu6 mediante el coeficiente de correlacion estandar (R%) para
regresiones lineales, y con la prueba de chi-cuadrado (nivel de significacién de 0,01), para
regresiones no lineales. Las barras de error de los puntos experimentales en los graficos
representan las desviaciones estandar. Para la comparacion de las medias, se aplico el test t de
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Student o el test ANOVA, para dos o mdas muestras, respectivamente, y posterior test Bonferroni.
Para la comparacion de medianas, se aplico el test no paramétrico U de Mann Whitney o el test de
Kruskal Wallis, para dos o mas muestras, respectivamente, y posterior test de Dunn, considerando

diferencia estadisticamente significativa un p valor menor a 0,05.

48



4 Resultados y Discusién



Resultados y Discusion

4.1 Caracterizacion y seleccion de formulaciones inyectables para la formacién in situ
de implantes

4.1.1 Introduccion y objetivos

Las caracteristicas finales de una formulacién y su producto precipitado dependeran de las
propiedades de los solventes que la componen: si son biocompatibles o no, su capacidad de
disolver el polimero y la droga, y su miscibilidad en agua, entre otras. Determinar dichas

caracteristicas permitira, en un primer paso, seleccionarlos como posibles excipientes.

El sistema inyectable de formacién in situ para la LCD requiere solventes farmacéuticamente
aceptables, capaces de formar soluciones poliméricas concentradas, con la finalidad de conseguir
altos entrampamientos de drogas y perfiles de liberacién convenientes (Matschke y col., 2002;
Shively y col., 1995). El vehiculo no solo actia como solvente, sino también como plastificante
para los polimeros. La matriz no es sélo un polimero precipitado, sino también una matriz gomosa
dependiendo de la concentracién de los vehiculos entrampados dentro del polimero en la

inyeccion (Singh y col., 1997).

La eleccion del solvente apropiado es también un factor esencial, dado que este excipiente juega
un rol determinante durante el proceso de formacién del implante (proceso de inversidn de fases),
por lo que influye no solo la velocidad de liberacién de la droga (Graham y col., 1999) sino también

en la degradacion del polimero.

El solvente para el polimero biodegradable debe ser bien tolerado y biocompatible. No debe
causar dolor luego de la administracién, ni irritacion del tejido o necrosis en el sitio de inyeccién. El
solvente debe ser miscible en agua en una proporciéon elevada y difundir hacia los fluidos
corporales y, a la vez, permitir la penetracion de agua en la solucién polimérica y causar la

coagulacién o solidificacidon (Dunn y col., 1990; Kranz y col., 2001).

Los solventes mds comuUnmente utilizados para la tecnologia de formacién in situ de implantes son
NMP y DMSO, siendo de eleccion por su precedencia farmacéutica (Dunn y col., 1997). Estos dos
solventes permiten la formacién de soluciones poliméricas altamente concentradas de hasta un
70% en peso (Sautter, 2006). Existe gran cantidad de datos de toxicidad para la administracion
oral, intraperitoneal e intravenosa de estos solventes (Martindale, The Extra Pharmacopoeia,
1993; N-Methylpyrrolidone TSCA Workplan Chemical Risk Assessment, 2012; Jouyban y col., 2010;
McKim y Strub, 2008).
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Otros solventes que se han utilizado en experimentos in vitro o en ensayos in vivo para la
formacion in situ de implantes incluyen TR (Brodbeck y col., 1999b; Graham y col., 1999; Jain y
col., 2000; Liu y col., 2010; Shah y col., 1993; Singh y col., 1997), trietil citrato (Shah y col., 1993),
acetato de etilo (Shively y col., 1995), glicofurol (Eliaz y Kost, 2000), benzoato de etilo (Brodbeck y
col., 1999a; DesNoyer y McHugh, 2001; McHugh, 2005), benzoato de bencilo (Brodbeck y col.,
1999a; Wang y col., 2003) y 2P (Kranz y Bodmeier, 2007; Kranz y col., 2001). En comparacién con
las formulaciones a base de DMSO y NMP, las soluciones inyectables a base de estos solventes
alternativos soportan concentraciones mas bajas de polimero debido a que la solubilidad del
PLA/PLGA en estos solventes es relativamente baja. Sin embargo, algunos de estos solventes

pueden ser menos toxicos y mejor tolerados (The Merck Index, 1996; Bleiberg y col., 1993).

En cuanto al uso de solventes en liquidos embolizantes, estos deben ser hemocompatibles,
miscibles en agua y fluidos corporales, no téxicos, no irritantes, no ejercer ninguna actividad
farmacoldgica, y la viscosidad debe permitir una facil inyeccion (Mottu y col., 2000). EIl DMSO, a
pesar de ser uno de los principales solventes utilizados para su aplicacién intravascular en
materiales embolizantes debido a sus propiedades fisicas apropiadas (alta capacidad solubilizante,
miscibilidad en agua, y baja viscosidad), es controversial debido a sus efectos adversos (Chaloupka
y col., 1993). Estos efectos toxicos pueden ser localizados en el sitio de inyeccién y dependientes
de la dosis, o sistémicos, tales como toxicidad cardiovascular (Mottu y col., 2000). Aunque en
algunos casos también es deseable una toxicidad local, para que los solventes actuen como
trombogénicos per se, como es el caso del etanol, que destruye las paredes de los vasos
sanguineos por desencadenar una reaccion inflamatoria fuerte, y causa una precipitacién
instantanea de las proteinas de las células endoteliales y una trombosis rapida (Golzarian y col.,
2006). Otros solventes de aplicacién intravascular son: propilenglicol, polietilenglicol, NMP,

glicofurol, solketal™, glicerol formal y acetona (Mottu y col., 2000).

La alta viscosidad de los sistemas inyectables de formacion in situ para la LCD es un punto
importante a tener en cuenta en esta tecnologia, debido a que directamente determina la
inyectabilidad de la formulaciéon. Como contrapartida, es sabido que altas viscosidades disminuyen
la velocidad de difusion de la droga durante el proceso de inversion de fases (menor efecto burst)
(Kranz y Bodmeier, 2008). La viscosidad final de la formulacién debe ser lo suficientemente baja
como para permitir la aplicacién a través de los didmetros estandares de jeringas y agujas. A
menor didmetro de aguja, mayor tolerancia a la inyeccion, llevando a una mejor aceptacion por los

pacientes (Rungseevijitprapa y Bodmeier, 2009). Las viscosidades de las formulaciones pueden
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ajustarse variando la cantidad y tipo de polimero y la cantidad de droga, como asi también el tipo
de solvente en la formulacién. El uso de solventes alternativos como TR, posiblemente en
combinacidn con otros co-solventes, en busqueda de mejorar la tolerabilidad respecto a solventes
como DMSO y NMP, van en detrimento de una mayor viscosidad de las formulaciones (Sautter,

2006).

Mas alla de que es deseable que las soluciones inyectables sean poco viscosas para no generar
dolor en los pacientes y para poder administrarse de manera facil y segura, no existe por
definicidn una viscosidad maxima permitida para inyectables. Los rangos se fijan segun el criterio
de cada autor y en base a cuestiones empiricas, y muchas veces depende de la via de
administracion. Por ejemplo, Jones y Greff (Jones y Greff, 2004) definen a las composiciones
fluidas como soluciones fluidas, emulsiones, y suspensiones con viscosidades menores a 300 cP,
preferiblemente de 100 cP o menos, a 20 °C. Para uso en embolizacién a través de catéteres, el
limite entre composiciones de baja y alta viscosidad, esta reportado para un valor de viscosidad de
150 cSt a 40 °C (Bein y Greff, 2004). Sin embargo, formulaciones para embolizar malformaciones
arteriovenosas, se encuentran en el rango 1.000-20.000 cSt (Whalen y col.,, 2003). Kipke vy
colaboradores (Kipke y col., 2003) presentan una invencién para uso en embolizacién, con una
viscosidad en el rango 25-275 cP, preferentemente, mientras que Goupil y colaboradores
proponen un rango de viscosidades de 10-50cP, para la entrega a través de microcatéteres
(Goupil y col., 2004). Por ultimo, Mottu y colaboradores aconsejan el uso de preparaciones
liquidas para embolizacién con viscosidades menores a 150 cP, para que puedan ser inyectadas a
través de pequeiias rutas de acceso, como microcatéteres con una luz de 0,4-0,8 mm (Mottu y
col., 2000). En base a estos datos obtenidos de la bibliografia, es que en esta tesis se decidio
trabajar dentro de un rango de viscosidades de 50-160 cP, tratando de conciliar con lo reportado

en la bibliografia, y en base a nuestra propia experiencia en ensayos preliminares en animales.

Para la aplicacién de la solucién polimérica como agente embolizante, ésta se debe poder
monitorear durante su inyeccién endovascular y confirmar su presencia una vez que el
procedimiento se completa a través de, por ejemplo, fluoroscopia o radiografia. Es por esto que es
necesario adicionar a la formulacion un agente radiopaco. Este agente debe poder encapsularse
en el sélido que se forma con el objeto de permitir una adecuada definicién y monitoreo de su
ubicacién. La eleccion del agente de contraste en relacion al agente embolizante es
particularmente critica, ya que no debe interferir ni retardar la formacion del tapdn, debe ser

insoluble en agua y encapsularse dentro del agente embolizante durante su precipitacion, y no

52



Resultados y Discusion

debe alterar las propiedades fisicas de la solucion (esto es, viscosidad), de manera de volver la
composicion inadecuada para su uso vascular (Greff y col., 1998). Entre los agentes de contraste
insolubles en agua, se encuentran el tantalio, el 6xido de tantalio, el sulfato de bario, el tungsteno,
el oro y el platino, capaces de quedar encapsulados dentro del material sélido (Greff y col., 1998).
Este encapsulamiento se refiere a la formacién de una masa sélida integrada de manera

coherente, que no se separa en componentes individuales (Greff, 2000).

En esta primera etapa, se evaluaron las viscosidades de una serie de formulaciones utilizando
solventes biocompatibles, teniendo en cuenta el rango seleccionado para inyectables (50-160 cP).
Ademas, se estudio el efecto de la adicién de agente radiopaco y de excipientes farmacéuticos en
la viscosidad. Se estudiaron también los perfiles de liberacién de solventes, como una medida de
la velocidad de precipitaciéon de los implantes. A partir de los resultados obtenidos, se realizé la
seleccion de formulaciones para su posterior estudio de su degradacion, perfil de liberacion de

droga y uso en animales para posibles aplicaciones.

4.1.2 Resultados y discusion

Para este trabajo de tesis se trabajé con los solventes DMSO, 2P y TR. Las caracteristicas

fisicoquimicas de estos solventes se detallan en la Tabla 4.1.

Tabla 4.1. Propiedades fisicoquimicas de los solventes utilizados para la formacidn in situ de implantes

Solvente Férmula Punto de Punto de Densidad Viscosidad Solubilidad en Constante
Fusién (°C)* Ebullicién (°C)* (g /mL)® (cP)® agua (g/L) dieléctrica
DMSO C,Hs0S 18,6 189 1,10(25) 2,19 (20) M 47 (20)
2P C;H;No 25,0 245 1,12 (25) 14,66 (20) M 28,2 (25)°
TR CoH14,06 -78,0 258-260 1,16 (25) 19,70 (20) 70 (25) 7,3 (20)d

M indica completamente miscible. Entre paréntesis, temperatura de medicion (en °C).
®Merck Index, 122 Edicién (The Merck Index, 1996); b Rungseevijitprapa y Bodmeier (Rungseevijitprapa y Bodmeier,
2009); © George y Sastry (George y Sastry, 2004); 4 Gouw y Vlugter (Gouw y Vlugter, 1967).

El DMSO se eligié por su propiedades fisicas apropiadas para su uso endovascular y por estar
aprobado para su uso en formulaciones embolizantes, a pesar de la controversia que genera su
toxicidad moderada (Chaloupka y col., 1999; Laurent y col., 2007). Ademas, se eligié la 2P porque,
a pesar de no existir reportes asociados a su uso intravascular, la dosis letal 50 (LDso) intravenosa

es mayor a 2 mL/kg y posee menor miotoxicidad in vitro que el DMSO en sistemas de formacion in
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situ (Kranz y col., 2001). Que la 2P sea un solvente prético (a diferencia del DMSO, que no posee
hidrogeniones para donar), y que sea menos polar que el DMSO (menor constante dieléctrica),
podria otorgar al implante otras caracteristicas por afectar de manera diferente el proceso de
inversién de fases. Por otro lado, la elecciéon de TR se basé en su menor solubilidad en agua
(70 g/L), que permite mejorar los niveles de entrampamiento y, en caso de ser usado por via
intravascular, regular cuan distal se produzca la precipitacion. Ademas, la TR es considerada un
solvente no téxico (Quinn y col., 2012), por lo que su uso como co-solvente podria mejorar la

biocompatibilidad de las formulaciones.

El polimero que se utilizard en este trabajo de tesis, PLGA Resomer 502H (Boehringer Ingelheim),
es un polimero con una relacion de co-mondmeros 50:50. Esta relaciéon, sumado a que este
polimero se encuentra en su estado amorfo (contiene D,L-lactida), favorece el ingreso de agua a la
matriz, resultando en una mayor hidrélisis de las cadenas poliméricas, y en menores tiempos de
degradacion (Eliaz y Kost, 2000). En la bibliografia, a esta composicién de PLGA se le asocian
tiempos de liberacion de entre 7 y 30 d, dependiendo de si la droga entrampada es una proteina,
un colorante, un antibiético o una amina (Turino, 2012). En nuestro caso, ademas, el PLGA 502H es
de bajo peso molecular (7,3 kDa) y posee un grupo carboxilo terminal desprotegido, que le
confiere tiempos de degradacién menores que cuando la cadena polimérica finaliza protegida por
un grupo alquil éster, que retarda la toma de agua y la hidrélisis de las cadenas poliméricas (Tracy

y col., 1999).

En trabajos previos de nuestro laboratorio (Turino, 2012), se estudio la capacidad que tenian los
solventes de trabajo seleccionados de solubilizar el PLGA Resomer 502H, en adelante PLGA. El
polimero se solubiliza completamente en estos solventes luego de la incubacién en agitacion a

50 °Cdurante 1 h.

Con la determinacion de la densidad, se calculé la concentracion de las formulaciones PLGA20,
PLGA30, PLGA40 y PLGA50 estudiadas. Se presentan en la Tabla 4.2 un promedio de todas las
concentraciones para una dada proporcion de polimero, independientemente del sistema
solvente estudiado (DMSO, 2P. TR, DMSO:2P, DMSO:TR) , expresada en % p/v y % p/p de

formulacion.
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Tabla 4.2. Expresion de la concentracién de las formulaciones de PLGA estudiadas

Formulacién [PLGA] (% p/v) [PLGA] (% p/p)
PLGA20 17,44 (0,02) 15,2 (0,1)
PLGA30 24,61 (0,04) 21,2 (0,1)
PLGA40 30,95 (0,03) 26,4 (0,1)
PLGAS0 36,64 (0,03) 31,0 (0,1)

Se presentan los promedios de las concentraciones de todos los sistemas solventes estudiados, para una dada
proporcidn de polimero en la composicion, expresados como media (DE)

Se determinaron las viscosidades de las formulaciones detalladas en la Tabla 3.1 (Materiales y
métodos), a 25 °C. En primer lugar, se estudié el efecto de la concentracidon de PLGA y del tipo de
solvente sobre la viscosidad de las soluciones poliméricas. En la Figura 4.1 se presentan las

viscosidades de las formulaciones preparadas a partir de solventes puros.
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Figura 4.1. Efecto del tipo de solvente y concentracion de polimero sobre la viscosidad de las formulaciones.

Formulaciones de PLGA preparadas a partir de solventes puros DMSO, 2P y TR.

Como se puede observar, el aumento en la concentracion de polimero resultd en un aumento
exponencial en la viscosidad de las formulaciones. Ademas, las soluciones a base de DMSO,
presentaron las viscosidades mdas bajas, de acuerdo con el alto poder solubilizante de este
solvente. En tanto, los otros dos solventes dieron lugar a soluciones mds viscosas (2P<TR). En
soluciones poliméricas concentradas, como las presentadas en este trabajo de tesis, las
viscosidades son mayores en solventes pobres que en aquellos solventes buenos (Kranz y
Bodmeier, 2008). De los solventes estudiados, el DMSO es el solvente con mayor poder

solubilizante, siguiéndole la 2P y por ultimo la TR.
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Se investigd luego el efecto de la adicidn de 25, 50 y 75% de 2P 6 TR como co-solventes en las
formulaciones de PLGA a base de DMSO. Los resultados para las formulaciones conteniendo

mezcla de solventes DMSO:2P y DMSO:TR se presentan en la Figurad4.2a y Figura4.2b,

respectivamente.
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Figura 4.2. Efecto de la adicion de co-solvente a) 2P 6 b) TR en las formulaciones de PLGA a base de DMSO.

Como se puede observar, al aumentar la proporcién de co-solvente en la mezcla de solventes, la
viscosidad de las formulaciones aumentd, siendo mayor el aumento para TR que para 2P (maxima

viscosidad alcanzada, acorde a su menor poder solubilizante). El comportamiento de estas curvas

también fue exponencial.

Para seleccionar las formulaciones dentro del rango de viscosidades fijado para inyectables (50-

160 cP), se ampli6 el eje y de la Figura 4.2 en la zona de interés (Figura 4.3).

Las formulaciones con viscosidades en el rango 50-160 cP estudiadas en este trabajo de tesis

fueron:

i) PLGA20: PLGA 20/2P75, PLGA20/2P100, PLGA20/TR50 y PLGA20/TR75

ii) PLGA30: PLGA30, PLGA30/2P25, PLGA30/2P50, PLGA30/2P75, PLGA30/TR25,
PLGA30/TR50

i) PLGA40: PLGA40, PLGA40/2P25, PLGA40/TR25
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Figura 4.3. Formulaciones conteniendo co-solvente a) 2P 6 b) TR en las formulaciones de PLGA a base de DMSO,

en el rango definido para inyectables 50-160 cP (delimitado en gris).

Todas las formulaciones PLGA50 estudiadas presentaron viscosidades mayores a 160 cP,
quedando fuera del rango definido para inyectables. Las formulaciones PLGA20, por su parte,
guedaron descartadas dado que no fueron capaces de precipitar en contacto con un medio acuoso
(no alcanzaron la concentracion minima necesaria para que el proceso de inversién de fases dé
como resultado una masa coherente Unica). En cuanto a las formulaciones PLGA40, se decidié no
trabajar con aquellas que contenian mezclas de solventes (PLGA40/2P25 y PLGA40/TR25), por
encontrarse cercanas al limite superior 160 cP. Esto nos permite tener un margen de trabajo, en
caso de agregar drogas y/o excipiente que aumentan la viscosidad de las formulaciones. De las
formulaciones PLGA30, se decidié trabajar con PLGA30 (con DMSO puro como solvente), y con
aquellas que, encontrandose en el rango 50-160 cP, tuvieran la mayor proporcion de co-solvente

posible, sin encontrarse nuevamente en el limite superior (esto es, PLGA30/2P50 y PLGA30/TR50).

Las formulaciones seleccionadas para este trabajo de tesis, se detallan en la Tabla 4.3.
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Tabla 4.3 Formulaciones seleccionadas para la formacion in situ de implantes

Preparacion

Formulacion ~ Abrev. ~ PIGA  DMSO 2P6TR  Solvente L onl [PLGA] Viscosidad
' © (% p/v) (% p/p) (cP)’
(mg) (mL) (mL)
PLGA40 F1 400 1 - DMSO 31,0 26,8 97,2 (0,2)
PLGA30 F2 300 1 . DMSO 24,6 21,5 48,90 (0,1)
PLGA30/2P50  F3 300 0,5 o5  DMSO:2p 24,6 21,1 97,8(0,1)
(50:50)
PLGA30/TRS0  F4 300 0,5 0,5 D('\S"ggg)'* 24,6 21,4 125,8 (0,1)

® Resultados expresados como media (DE)

De esta manera, se podrd estudiar el efecto de la concentracion de polimero en dos sistemas
preparados a partir del mismo solvente (F1 y F2) y, por otro lado, el efecto de la adicidon de co-
solventes 2P y TR al 50%, para una dada concentracién de polimero (F2 vs. F3 y F4), siendo 2P un

solvente alternativo al DMSO, y TR un solvente poco soluble en agua.

Para continuar, se estudio la adicién de tantalio (TA) en polvo (didmetro de particula 1-5 um) a la
formulacidn, con el objeto de poder monitorear el implante formado in situ. El TA es un agente
radiopaco fisioldgicamente inerte, que se usa en medicina para la fabricacién de instrumentos
quirurgicos e implantes (Balla y col., 2010; Black, 1994). Se trabajé con TA en polvo como agente
radiopaco por su probado uso en otras composiciones embolizantes para el tratamiento de
aneurismas y hemorragias (Golzarian y col., 2006; Greff, 2000; Greff y col., 1998). Este metal,
insoluble en agua, queda encapsulado dentro del precipitado resultante, evitando complicaciones

médicas.

Se probaron dos concentraciones de TA en las formulaciones, 25 y 30% p/v de solvente. Por
fluoroscopia, se observaron las soluciones poliméricas liquidas e implantes formados in situ a
partir de estas formulaciones, para evaluar su radiopacidad. Como se observa en la Figura 4.4,
ambas formulaciones se observan bien por fluoroscopia (Figura 4.4 b y Figura 4.4 c). Sin embargo,
el implante formado in situ que contiene un 30% de TA (Figura 4.4 a) es mas nitido (posee mayor
densidad radiogréafica) que el que contiene un 25% de TA (Figura 4.4 d), por lo que se decidié

trabajar con un 30% de TA
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Figura 4.4. Fluoroscopia de implantes formados in situ en el laboratorio (a y d) a partir de las respectivas
formulaciones poliméricas (b y c) conteniendo TA al 30% (ay b) y 25% (c y d) p/v de solvente.

Se evalué el efecto de la adicién de TA al 30% p/v de solvente sobre la viscosidad de las
formulaciones F1-4. Los resultados, presentados en la Figura 4.5 a, muestran que la adicion de
30% de TA no alterd significativamente la viscosidad de las composiciones, al igual que lo
reportado por otros autores (Greff y col.,, 1998). Este resultado indica que el uso de TA como
agente de contraste permite una mejor administraciéon de soluciones inyectables, ya sea a través

de una jeringa y aguja, como también a través de un catéter al sitio vascular y, por lo tanto, reduce

la probabilidad de lesién vascular.
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Figura 4.5. Efecto sobre la viscosidad de las formulaciones F1-4 de la adicion de: a) TA al 30%, b) PVP al 5, 10y 15%.

Se estudid luego el efecto de la adicidn de polivinilpirrolidona (PVP) sobre la viscosidad de las
formulaciones. La PVP es un polimero sintético, higroscépico y altamente soluble en agua y en

gran cantidad de solventes, formado por cadenas de vinilpirrolidonas. Es muy usado en la industria
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farmacéutica debido a su biocompatibilidad, nula inmunogenicidad, baja toxicidad, su capacidad
para formar complejos y su comportamiento inerte hacia las sales y los acidos. Se usa como
aglutinante y espesante hidrosoluble, y en preparaciones para liberacién controlada, dado que
prolonga la accion de las drogas y mejora su disolucién, ademas de reducir la toxicidad de ciertas
drogas, y de su alto poder adhesivo (Biihler, 2005; Robinson, 1990). Se evalué el agregado de éste
excipiente por estas propiedades y, por el hecho de que, al ser muy soluble en agua, podria

utilizarse en la formacioén in situ de matrices mas porosas.

El agregado de PVP a las formulaciones F1-4 generd soluciones mds viscosas (Figura 4.5 b), siendo
mayor el aumento en las formulaciones PLGA30 conteniendo mezcla de solventes (F3y F4) y en la
formulacidn con mayor concentracién de polimero (F1). La solucién mads viscosa se obtuvo con la
mezcla conteniendo TR, probablemente debido a su bajo poder de solvataciéon. Sélo la
formulacidon F2, cuya viscosidad se encuentra en el limite inferior del rango de viscosidades
propuesto, mantuvo viscosidades en el rango 50-160 cP con el agregado de PVP. Mientras que las
otras formulaciones presentaron viscosidades que se salieron de rango, si no quedaron en el limite
superior cercanas a 160 cP (F1 y F3 con 5% PVP). Esto indica que sélo F2 permitiria la adicion de
PVP en su composicion. En caso de ser necesaria la adicidn de éste excipiente en las

formulaciones, se tendra en cuenta esta limitacion.

Los principales movimientos difusionales que tienen que ser considerados para la formacién in situ
de implantes son basicamente cuatro: la salida del solvente, el ingreso de no-solvente, la salida de
la droga y, probablemente, la salida de fracciones de bajo peso molecular del PLGA. La pérdida del
solvente de la formulacidn resulta en un aumento de la concentracidn de polimero. Una vez que
se alcanza la concentracidon de polimero minima necesaria para la precipitacién, se produce la
separacion de fases (Kranz y Bodmeier, 2008). Con el fin de investigar la velocidad de precipitacion

del polimero, se estudio la velocidad de liberacién del solvente de la composicion polimérica.

En primer lugar, se investigd la velocidad de liberaciéon del solvente como una funcion de la
concentracion del polimero (formulaciones PLGA30, PLGA40 y PLGA50) y del tipo de solvente
utilizado (PLGA30, PLGA30/2P100, PLGA30/TR100). A pesar de haber elegido ya las formulaciones,
se estudiaron los perfiles de liberacién de formulaciones preparadas con solventes puros, para

luego poder comprender mejor los resultados obtenidos con las mezclas de solventes.

Luego de la inmersion de la solucién polimérica en el medio PBS, se observod la difusién del

solvente orgéanico hacia el medio acuoso (Figura 4.6).

60



Resultados y Discusion

100 - =y=v °
/ /./ l
804 4 @ /
§ 4 / o/.
o |® o~
S 604 / ./
W [
£ /
g 40 .!O
> e
B 20_[./ —o—PLGA30
—e—PLGA40
! —e—PLGAS0
0 . : . - :
0 4 8 12 16 20 24
Tiempo (h)

Figura 4.6. Efecto de la concentracion de PLGA sobre la liberacion de solvente. Perfiles de liberacion de DMSO de
las formulaciones PLGA30, PLGA40 y PLGAS5O0.

Los perfiles presentados muestran una mas rapida liberacidn de solvente de los implantes PLGA30
respecto de PLGA40, con un efecto explosivo o burst mas marcado. Mientras que a las 4 h PLGA30
habia liberado casi la totalidad del DMSO, PLGA40 lo hizo en 8 h; PLGA50, sin embargo, presentd
una velocidad de liberacion de DMSO mucho menor. Mientras que a las 8 h PLGA30 y PLGA40
liberaron casi por completo el solvente retenido, PLGA50 liberé el 75%, liberando el resto durante
las siguientes 24 h (datos no mostrados). Este resultado, mayor concentracion de polimero -
menor velocidad de liberacién de solvente, probablemente se deba al aumento de la viscosidad de
las formulaciones, como se mostrd anteriormente, que genera una resistencia de las moléculas de
solvente a difundir fuera de la composicién polimérica. A la vez, un aumento en la hidrofobicidad,
debido a una mayor carga de polimero, también podria influir en un menor ingreso de agua y en
una menor difusién de solvente fuera de la matriz. Resultados similares fueron reportados por

otros autores para microesferas formadas in situ de PLA (Kranz y Bodmeier, 2008).

Luego, se estudid el efecto del tipo de solvente en los perfiles de liberacion. En la Figura 4.7 se
encuentran graficados los perfiles de liberacion de solvente de las formulaciones PLGA30
preparadas a partir de solventes puros DMSO, 2P y TR (PLGA30, PLGA30/2P100 y PLGA30/TR100,
respectivamente). La velocidad de liberacion de solvente disminuyd en el orden DMSO>2P>>TR. La
liberacion mas lenta de la formulaciéon conteniendo 2P, respecto de la que contenia DMSO,
probablemente se deba a la mayor viscosidad de esta formulacidn, como se indicé anteriormente.
Mientras que la liberacion de TR de la formulacion PLGA30/TR es aun menor, principalmente por
la menor solubilidad de este solvente en agua, lo que hace que el proceso de inversion de fases

ocurra mas lento.
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Figura 4.7. Efecto del tipo de solvente sobre la liberacion de solvente. Perfiles de liberacion de solventes puros
DMSO, 2P y TR de las formulaciones PLGA30, PLGA30/2P100 y PLGA30/TR100, respectivamente.

Para los ensayos de liberacién de solventes hasta ahora descriptos, se puede resumir que

decrecen con un aumento en la concentracién de polimero en la composicién, y que se ven

afectados por el tipo de solvente, aun cuando poseen solubilidades en agua similares.

Se estudid luego el efecto sobre la liberacidn de solvente de la adicién de 50% de co-solvente 2P o

TR a la formulacidon PLGA30. En la Figura 4.8 se presentan los perfiles de liberacién de solvente de

las formulaciones PLGA30, PLGA30/2P50 y PLGA30/TR50, correspondientes a las formulaciones

seleccionadas F2, F3 y F4, respectivamente. Al agregar 2P 6 TR al 50% en la formulacién PLGA30

(PLGA30/2P50 6 PLGA30/TR50), la mezcla de solventes se libera mas lentamente, siendo el orden

PLGA30>PLGA30/2P50>>PLGA30/TR50, de manera similar a lo observado para la liberacién de los

solventes puros (Figura 4.7).
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Figura 4.8. Efecto de la adicion de co-solvente 2P 6 TR al 50% en la liberacidn de solvente. Perfiles de liberacion
de DMSO, DMSO:2P (50:50) y DMSO:TR (50:50) de las formulaciones PLGA30, PLGA30/2P50 y PLGA/TR50.
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Para conocer si esta liberacidn era causada por el retardo de la difusidn de uno de los solventes o

de ambos, se analizaron los perfiles de liberacion individuales de cada solvente en las

formulaciones PLGA30/2P50 y PLGA30/TR50 (Figura 4.9).
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Figura 4.9. Efecto de la adicién de co-solvente 2P en la liberacion de solvente. a) Perfiles de liberacion de DMSO y
2P puros de las formulaciones PLGA30 y PLGA/2P100 (de referencia) y de la mezcla DMSO:2P (50:50) de la
formulacion PLGA30/2P50. b) Perfiles de liberacion individuales de DMSO y 2P en la formulacién PLGA30/2P50.

En la Figura 4.9 a se presentan los perfiles de liberacién de DMSO y 2P puros de las formulaciones
PLGA30 y PLGA/2P100, como referencia, y de la mezcla DMSO:2P (50:50) de la formulacion
PLGA30/2P50. Como se puede observar, el perfil de liberacion de la mezcla de solventes de la
formulacién PLGA30/2P50 se comporta de manera similar al perfil de liberacion de solvente de la
formulacién conteniendo 100% de 2P (PLGA30/2P100). Cuando se analizan los perfiles de
liberacion individuales de los solventes contenidos en la mezcla de solvente DMSO:2P (50:50)
(Figura 4.9 b), se puede observar como los perfiles casi se superponen. Esto estaria indicando que
el DMSO pierde su perfil de difusién (con efecto explosivo), adoptando un comportamiento similar
al de la 2P, y que el comportamiento de la mezcla es producto de un retardo en la salida de ambos

solventes.

De la misma manera, en la Figura 4.10 se presentan los perfiles de liberacién de DMSO y TR puros
de las formulaciones PLGA30 y PLGA/TR100, como referencia, y de la mezcla DMSO:TR (50:50) de
la formulacién PLGA30/TR50.
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Figura 4.10. Efecto de la adicion de co-solvente TR en la liberacion de solvente. a) Perfiles de liberacion de DMSO
y TR puros de las formulaciones PLGA30 y PLGA/TR100 (de referencia) y de la mezcla DMSO:TR (50:50) de la
formulacion PLGA30/TR50. b) Perfiles de liberacidn individuales de DMSO y TR en la formulacion PLGA30/TR50.

En este caso, el perfil de liberacién de la mezcla de solventes de la formulacién PLGA30/TR50
presenta un efecto explosivo en la primera hora de incubacién, de manera similar a la liberaciéon
de DMSO de la formulacion PLGA30, para luego disminuir la velocidad de liberacién y alcanzar un
77% de solvente liberado a las 24 h (un poco superior a la formulacién conteniendo

PLGA30/TR100, que libera un 70%).

Cuando se analizan los perfiles de liberacion individuales de los solventes contenidos en la mezcla
de solvente DMSO:TR (50:50) (Figura 4.10 b) se puede observar como el efecto explosivo inicial
mencionado anteriormente es debido a la liberacién rapida de DMSO. Luego de la primera hora,
este perfil se suaviza, alcanzando un 90% de liberacién a las 24 h. EI TR, por su parte, presenta un
perfil de liberacién similar al de la formulacion conteniendo 100% de TR (PLGA30/TR100),
alcanzando un 65% de liberacion a las 24 h de ensayo. Esto estaria indicando que, luego de una
liberacion inicial explosiva, el DMSO pierde su perfil difusivo, adoptando un comportamiento
intermedio entre el de DMSO y TR puros en PLGA30. Podemos decir entonces que, el efecto inicial
observado en la mezcla de solventes en la formulacién PLGA30/TR50 es debido a la liberacién
explosiva del DMSO de la formulacidn, y que, luego, la mezcla de solventes se sigue liberando de
manera mas lenta, siendo producto de un retardo en la salida de ambos solventes, pero siendo el

mayor retardo proveniente de la TR, dado su caracteristica de baja solubilidad en agua.
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4.1.3 Conclusiones

Hasta aqui, estudiamos i) como la viscosidad de las formulaciones crece de manera exponencial al
aumentar la concentracion de polimero, ii) como el tipo de solvente afecta la viscosidad de las
formulaciones, siendo el orden de viscosidades DMSO<2P<TR, iii) como la adicién de co-solvente
2P 6 TR aumenta la viscosidad de la formulacién de PLGA conteniendo DMSO, en este mismo
orden. A partir de estos resultados, y acotdandonos al rango fijado para formulaciones inyectables
de 50-160 cP, se seleccionaron las formulaciones PLGA40 (F1), PLGA30 (F2), PLGA30/2P50 (F3) y
PLGA30/TR50 (F4). Se estudio la velocidad de liberacién del solvente o mezcla de solventes, como
una medida de la velocidad de precipitacion de estas formulaciones. Para un mejor
entendimiento, se analizaron ademas los perfiles de liberacion de los solventes puros de las
formulaciones PLGA30/2P100, PLGA30/TR100 y PLGA50. Del analisis de los perfiles de liberacion
podemos concluir que, i) al aumentar la concentracion de polimero en la composicién, la velocidad
de liberacién de solvente disminuye, a causa de un aumento de la viscosidad y de la hidrofobicidad
de la solucidn polimérica, ii) al agregar 50% de 2P a la formulacion PLGA30 (F3), la mezcla de
solventes se comporta como la 2P en PLGA30/2P100, siendo la liberacién mas suave, producto del
retardo en la salida de ambos solventes, iii) al agregar 50% de TR a la formulacién PLGA30 (F4), la
mezcla de solventes presenta un efecto explosivo inicial debido a la liberacién de DMSO, vy luego,
ésta difunde mas lentamente, producto del retardo en la salida de ambos solventes, siendo mayor
el retardo provocado por la TR. Podemos concluir que la adicion de 2P 6 TR a las formulaciones de
PLGA en base a DMSO, le confiere propiedades de liberacién de solvente similares a las del co-
solvente utilizado, pero con viscosidades mds aceptables (no tan elevadas) de las soluciones, de
manera de poder ser utilizadas como inyectables. Estos perfiles de liberacién de solvente, en el
orden PLGA30>PLGA30/2P50>>PLGA30/TR50, determinan diferentes velocidades de precipitacidn
de la composicién polimérica. Esta reportado en la bibliografia que diferentes velocidades de
precipitacion de polimeros conducen a caracteristicas morfoldgicas diferentes que afectan la

liberacion de droga de la matriz (Graham y col., 1999).

El siguiente paso, fue estudiar como la precipitacion diferencial observada de las cuatro
formulaciones seleccionadas, F1-4, afectan las caracteristicas de los implantes formados in situ y

su degradacion/erosion in vitro e in vivo.
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4.2 Caracterizacion de los implantes formados in situ y de su degradacion in vitro
4.2.1 Introduccion y objetivos

El principal mecanismo de degradacién del PLGA tanto in vitro como in vivo se lleva a cabo por
escision de los enlaces éster de las cadenas del polimero por las moléculas de agua (hidrélisis).
Esto produce el acortamiento de las cadenas poliméricas, que al alcanzar un peso molecular critico
(aproximadamente 1050 — 1150 g/mol) pueden disolverse en el medio acuoso y difundir fuera de

la matriz, dando origen al proceso de erosion (Kérber, 2010; Park, 1994).

Se ha demostrado que la velocidad de degradacién del PLGA se ve afectada por factores propios
del polimero, del medio de liberacion, como asi también de las caracteristicas de la formulacidn,

segln se detalla en la Tabla 4.4.

Sin embargo, algunos principios sobre el proceso de degradacién se encuentran aun en discusion.
Como se comenté en la Seccion 1.5 de la Introduccion General, la degradacion del PLGA puede
ocurrir mas rapidamente en el centro, debido a que los productos de degradacién acidos se
acumulan en el interior y disminuyen el pH, acelerando la hidrdlisis de las uniones ésteres
(Gopferich, 1997b). Debido a la dificultad de los productos de degradacién para difundir fuera de
la matriz, es que la porosidad del polimero puede tener impacto en la degradacidn. Las matrices
poliméricas que posean baja porosidad pueden resultar en una degradacion mas rdpida debido a
un aumento de la influencia del efecto autocatalitico (Lu y col., 2000). Por lo que la morfologia,
producto del proceso de inversidn de fases, podria involucrar cambios en la degradacién de las

matrices.

Con el objeto de simular condiciones fisiolégicas, los ensayos de degradacién de PLGA
normalmente se llevan a cabo en un medio tamponado fosfato salino pH 7,4 (Danmark y col.,
2011; Korber, 2010; Krebs y col., 2009; Schliecker y col., 2003; Wang y col., 2004; Yoshioka y col.,
2008). Sin embargo, como consecuencia de la liberacion de productos acidos, que ocurre
tipicamente debido al proceso de hidrdlisis, el pH del medio tiende a disminuir a medida que la
matriz se degrada (Gopferich, 1997a), lo que impide una correcta simulacion de condiciones
fisioldgicas estrictas. Generalmente, no se reporta un riguroso monitoreo y control del pH cuando

se estudia la degradacion del PLGA in vitro.
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Tabla 4.4 Factores que afectan la velocidad de degradacion de matrices de PLGA

Factores propios de la composicion del polimero:

Velocidad de
degradacion

Referencia

(Alexis y col., 2006; Giunchedi y col., 1998; Li y

e  Mayor proporcion de AG que de AL T
col., 1990; Park, 1995; Vey y col., 2011)
e Mayor peso molecular ! (Gopferich, 1997b; Lu y col., 2000; Park, 1994;
Tracy y col., 1999; Yoo y col., 2005a)
e Mayor grado de cristalinidad ! (Alexis y col., 2006; Liy col., 1990; Schliecker y
col., 2003)
e Mayor temperatura de transicion vitrea J (Park, 1994; Vey y col., 2012)
e Protecciéon del grupo final en la cadena o
polimérica d (Gopferich, 1997b; Tracy y col., 1999)
Factores inherentes al medio de
liberacién/degradacion:
e Mayor temperatura 2 (Dengy col., 2008; Dunne y col., 2000; Zolnik
y col., 2006)
e  Mayor fuerza idnica 0 (Liy col., 1990)
e pH 4cidos 2 (Holy y col., 1999; Yoo y col., 2005a; Zolnik y
Burgess, 2007)
e pH alcalinos 0 (Faisant y col., 2002)
e Presencia de enzimas y/o células T (Caiy col., 2003; Kemme y col., 2011)
Propiedades de la formulacion:
e Mayor tamafio de la matriz A (Dunney col., 2000; Grizziy col., 1995; Liy
col., 1990)
e Contenido de agua 0 (Dong y col., 2006)
e Uso de sales poco hidrosolubles d (Tracy y col., 1999)
e Uso de sales basicas protectoras J (Mobediy col., 2006)
e Uso de solventes proticos polares 0 (Dong y col., 2006)
e Entrampamiento de drogas hidrofilicas 1 (Birnbaum y Brannon-Peppas, 2003; Dong y
col., 2006)
e Adicién de droga T (Li'y col., 1996; Siegel y col., 2006)
e  Esterilizacién por calor o radiacién 1 (Athanasiou y col., 1996; Danmark y col.,

2011; Hausberger y col., 1995)

En esta seccién se presenta una contribucion sobre los items que presentan mayor controversia

acerca de la degradacion del PLGA. Se evalud la degradacion in vitro de implantes formados in situ

en un medio fosfato salino a pH controlado a 37 °C a partir de las formulaciones escogidas

previamente. Para esto, se determind: pH del medio de degradacion, contenido residual de
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solvente en la matriz, pérdida de masa, contenido de agua, DPM, M,,, M, e Ip, proporcion de
mondmeros en el medio de degradacion y en la matriz. Por ultimo, se evalué por microscopia

electrénica de barrido (SEM) la morfologia de los implantes y su evolucién durante la degradacion.

4.2.2 Resultados y discusion

En la presente seccién se trabajo con los implantes formados in situ a partir de las cuatro
formulaciones escogidas en la seccién anterior F1-4 (ver Tabla 4.3). La finalidad de estudiar estos
implantes preparados a partir de distintas formulaciones fue evaluar el efecto sobre la formacién
de los implantes y la degradacidn in vitro de: i) el uso de distintas concentraciones de polimero (25
y 31% p/v de PLGA) vy ii) el agregado de un co-solvente hidrofilico con distinta polaridad y prético

(2P) y de un solvente poco soluble en agua como es la TR.

La hidrdlisis del PLGA genera productos solubles que disminuyen el pH del medio (Li y col., 1990;
Yoo y col., 2005a). In vivo, el continuo intercambio de fluidos mantiene el pH constante en 7,4.
Con el objetivo de imitar las condiciones fisiolégicas, la mayoria de los estudios in vitro son
llevados a cabo en un medio regulado a pH 7,4. Para mantener el pH del medio, se han reportado
diferentes metodologias: recambio por medio fresco una vez a la semana (Danmark y col., 2011;
Krebs y col., 2009), en cada toma de muestra (Kérber, 2010; Schliecker y col., 2003), o cada vez
gue los autores consideraron apropiado (Wang vy col., 2004). En esta tesis, se realizé un monitoreo
estricto del pH y se reemplazé el medio de incubacidn cada vez que éste parametro descendia

media unidad, con el fin de mantenerlo cercano a 7,4.

Para los cuatro implantes investigados F1-4, el pH en el medio de degradacién se monitoreo
rigurosamente con el fin de obtener informacién acerca de la liberacién de acidos de la matriz
polimérica. En la Figura 4.11 se observa la variacion del pH y los recambios por medio fresco

(indicados con flechas) durante el ensayo.
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Figura 4.11. Variacion del pH del medio de incubacion durante la degradacion in vitro de los implantes a) F1,

b) F2, ¢ F3yd) F4. Las flechas indican recambios de medio.

Para mantener el pH en el rango 6,9 — 7,4, se realizaron cinco recambios de medio a todos los
sistemas estudiados, siendo necesario una mayor frecuencia entre los dias 12 y 18 (segundo y
tercer recambio). Esto podria indicar una mayor liberacién de productos acidos al medio de
degradacion. Al primer dia de incubacion, el pH del medio de F1-3 (Figura 4.11 a-c) se encontrd
cercano a 7,4, mientras que para F4 fue de 7,2 (Figura 4.11 d). Esta acidificacion temprana del
medio donde se encontraban los implantes con TR hizo que sea necesario realizar el primer
recambio de PBS al dia 4, en lugar de al dia 8 como en el caso de F1-3. Liu y Venkatraman también
observaron este efecto en el medio de degradacion de implantes formados in situ conteniendo
una mezcla de TR:DMSO 6 TR:NMP (Liu y Venkatraman, 2012). Ademas, reportaron una relacion
lineal entre el contenido de TR en la mezcla y la disminucidn inicial del pH. Estos autores asociaron
la adicion de TR con una degradacidn acelerada y con un mayor escape de oligdmeros de bajo

peso molecular a causa de un mayor hinchamiento de la matriz. Sin embargo, como se vera mas
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adelante, el hinchamiento de nuestros implantes formados in situ a partir de la mezcla TR:DMSO
fue similar al de los demas implantes estudiados. Por otro lado, se sabe que la TR se hidroliza en
presencia de agua a glicerol y acido acético (Limpanuparb y col.,, 2010). Podemos postular
entonces que éste Ultimo estaria involucrado en la acidificacidn inicial del medio de incubacién de
los implantes F4, y que ademas podria catalizar la degradacién del polimero al inicio del ensayo

(ver Factores inherentes al medio de liberacion/degradacion, de la Tabla 4.4).

Para los cuatro implantes estudiados, los recambios 4 y 5 fueron menos frecuentes, dado que el

pH descendié mas lentamente.

Se determind por GC el contenido de solvente remanente en los implantes formados in situ a
distintos tiempos de degradacién. El Solvente residual (%), calculado en base a la masa de
implante seco segln la Ecuacion 3.3 de la Seccion 3.2.9 de Materiales y Métodos, se presenta en

la Figura 4.12 para los implantes F1-4 durante los primeros dias de incubacion.
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Figura 4.12. Solvente residual (%) de los implantes formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4 durante los primeros
dias de incubacion in vitro.
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El contenido de solvente en los implantes F1 de 1 dia de incubacién fue del 8%, siendo casi nulo
(0,2%) a los 8 dias (Figura 4.12 a). Sin embargo, F2 mantuvo un 6% de solvente residual durante
los dias 1, 4 y 8 de incubacion (Figura 4.12 b). A los 12 dias, no se detecté DMSO residual en los
implantes F1 y F2 por la técnica analitica utilizada. De manera similar a F2, el contenido de
solvente en los implantes F3 se mantuvo relativamente constante durante los primeros 8 dias de
incubacidn, siendo el contenido de DMSO cercano al 3%y el de 2P entre 9y 6,5% (Figura 4.12c). A
los 12 dias de incubacion, el solvente residual en los implantes F3 fue menor al 0,5%. Como se
observa en la Figura 4.12 d, en los implantes F4 el contenido de TR fue del 21% al primer dia de
incubacion y decrecié a un 2,5% a los 11 dias. EI DMSO residual de estos implantes decrecié de 1%
a 0,4% en este mismo periodo de tiempo. En los implantes F3 y F4 de mayor tiempo de incubacién

no se encontro solvente residual por el método de cuantificacion utilizado.

El contenido de solvente en los implantes preparados a partir de soluciones poliméricas con
mezcla de solventes (F3 y F4) fue mayor que en aquellos implantes preparados a partir de DMSO
puro (F1y F2). La caida en el contenido de solvente fue gradual en F4, mientras que en F3 ocurrié
principalmente entre los dias 8 y 12 de incubacidn. La salida de DMSO del implante F2 también
ocurrié entre el dia 8 y 12, mientras que en F1 fue progresiva. Estos resultados sugieren que el
proceso de inversion de fases que da lugar a la precipitacién del polimero no es total y ocurre en
dos etapas. Al principio, ocurre una solidificacidn rapida inicial de la capa externa al ponerse en
contacto con el PBS, por inversion de fases, donde se libera la mayor proporcién del solvente
contenido en la formulacidén. Luego, los solventes del interior difunden hacia fuera mas

lentamente, culminando el proceso a los 8-12 dias.

El solvente residual calculado también se utilizé para corregir la masa de implante seco (I\/Ig),

como se detalld en la Seccion 3.2.13 de Materiales y Métodos.

En la Figura 4.13 se presenta la variacion de la masa remanente, MR(t) (%), de los cuatro
implantes estudiados durante los 50 dias de incubacién. Los perfiles muestran una disminucion

constante de la masa remanente desde el inicio del ensayo.
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Figura 4.13. Variacion de Masa remanente (MR) de los implantes formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4

durante la degradacion in vitro.

Tipicamente, los polimeros que sufren degradacidon bulk como el PLGA presentan perfiles de
erosion caracterizados por la presencia de un primer periodo sin pérdida de masa apreciable (en
dénde sdlo ocurriria la hidrdlisis de las cadenas poliméricas) seguido de una répida reduccién de la
masa, una vez que las cadenas de polimero son lo suficientemente cortas como para difundir fuera
de la matriz (Gopferich, 1997b). Los cuatro implantes estudiados no presentaron esta fase inicial
de retardo, conocida como fase lag (que en inglés significa retraso o retardo). Esto podria deberse
a un escape de aquellos oligdmeros hidrosolubles que difunden junto con el solvente, donde se
encuentran disueltos durante la precipitacion in situ del implante. La disminucién de la MR fue
mas pronunciada para los implantes F4 (Figura 4.13 d). A los 26 dias de degradacién, se puede
observar que, mientras F1-3 presentaron un 35% de MR, F4 exhibid solo un 23%. Transcurridos 50
dias de degradacién, la masa remanente de los implantes F1, F2, F3 y F4 fue de 14, 15, 13 y 10%,

respectivamente.
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Los datos obtenidos de MR (%) en funcion del tiempo (t) se ajustaron con una cinética de pseudo-
primer orden para evaluar las velocidades de erosion de los distintos implantes, como se ha

reportado para otros sistemas de PLGA (Gopferich, 1997b; Vey y col., 2011):

In(MR(%)) = -k -t +b (4.1)

Donde k es la constante cinética de erosidon exponencial y b es la ordenada al origen.

En la Tabla 4.5 se presentan las constantes cinéticas de pseudo-primer orden calculadas y los

valores del ajuste correspondiente.

Tabla 4.5. Parametros de erosion del ajuste de MR a la Ecuacidn 4.1, para los cuatro implantes investigados

F1 F2 F3 Fa
Puntos experimentales (n) 17 17 15 15
k (dia™)? -0,044 (0,004) -0,043 (0,003) -0,045 (0,002) -0,052 (0,006)*
R 0.9668 0.9804 0.9902 0.9555

La bondad de ajuste se realizé usando el coeficiente de correlacion R.
® Los resultados se expresan como: valor del ajuste (DE).
Test estadistico: ANOVA y posterior test de Bonferroni. * indica diferencia estadisticamente significativa (p<0,05).

El ajuste lineal de los datos de los cuatro sistemas de acuerdo con la Ecuacion 4.1 presentd, en
todos los casos, un coeficiente de correlacién estandar (R°) mayor a 0,95, indicando un ajuste
aceptable de los datos. No hubo diferencia significativa entre las constantes de erosidn k de los
implantes F1-3, mientras que para F4 fue estadisticamente mayor. Este resultado esta en
concordancia con el perfil de MR(t) (%) mas pronunciado observado para estos implantes. Estos
resultados indican que la erosién de los implantes con TR es mas rapida, como lo reportado en la

bibliografia (Liu y Venkatraman, 2012).

La fraccidon de agua (Fu20) de los implantes, se determind como medida de la cantidad de fluido
gue la matriz puede incorporar en su estructura. Asumiendo la hipdtesis de que todos los poros se
encuentran interconectados (no existen poros cerrados), y de que el volumen de poro es igual al
volumen de agua dentro de la matriz, Fyyo seria igual a la fraccion hueca de los implantes. Sin
embargo, el volumen de agua dentro de una matriz polimérica es un mal indicador de la porosidad

cuando los polimeros tienden a hincharse (Yan y col., 2000). Fy,0 se refiere al agua presente no
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solo dentro de la estructura porosa, sino también aquella que se encuentra dentro de los
intersticios entre las cadenas poliméricas. Por lo que éste pardametro es un buen indicador del

hinchamiento de la matriz polimérica.

La Figura 4.14 muestra la variacion de Fy,0 de los cuatro implantes estudiados durante los 50 dias

de ensayo.
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Figura 4.14. Variacion de la Fraccion de agua (Fy,0) de los implantes formados in situ a) F1, b) F2, c) F3y d) F4

durante la degradacion in vitro.

Se puede observar que los cuatro implantes ganaron agua durante todo el ensayo, siendo mayor
el crecimiento de las curvas durante los primeros 20-25 dias de ensayo. Al primer dia de
incubacidn, la fraccién de agua en los implantes F1-3 fue de 0,75, mientras que los implantes F4
presentaron un valor de Fyy0 cercano a 0,6, aumentando rdpidamente al cuarto dia de incubacién.
Esta diferencia estaria asociada a un efecto del tipo de solvente en la absorcidn de agua dentro del

implante. Esto es, la TR de la formulacion F4 es poco soluble en agua y, como se estudid en la
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Seccion 4.1, debido a esta menor solubilidad del solvente el proceso de inversion de fases ocurre
mas lento. A pesar de que durante los primeros 12 dias F4 presenta una menor fraccién de agua,
luego, el comportamiento de este implante es similar al resto, alcanzando todos un valor de Fy3o
de aproximadamente 0,93 al dia 50 de degradacién. La dispersion observada en los ultimos puntos
de las curvas probablemente este asociada al error experimental cometido durante la
manipulacién de los implantes, cuya mayor degradacién los volvid mas fragiles, haciendo dificil

una correcta cuantificaciéon del contenido de agua.

La hidratacion de los polimeros es uno de los factores que influyen en la degradacion y en la
liberacion de principios activos a través de la matriz. La hidrofilicidad en los polimeros estd dada
por el grado de hinchamiento, el cual se calcula a partir de la relacién entre el volumen de
polimero hinchado y el volumen del polimero seco. Durante el hinchamiento, se produce la
incorporacién del liquido en el interior de la matriz, producto de la diferencia de potencial quimico
del disolvente dentro y fuera de ella, provocando una dilatacién de la misma. Al proceso de
dilatacion se le opone una fuerza elastica-retractil, la cual se opone a su vez a la penetracién de
medio exterior (Comyn, 1985). El equilibrio de hinchamiento se alcanza cuando se igualan la fuerza

de hinchamiento y la fuerza elastica-retractil.

Para el PLGA se ha reportado el ingreso de agua dentro la matriz polimérica de tipo difusivo segun
las leyes de Fick (Huang y Brazel, 2001; Proikakis y col., 2006; Turino, 2012). Para una matriz
polimérica, la difusidn Fickiana es proporcional a la raiz cuadrada del tiempo. En los sistemas
estudiados no se encontrd una relacion lineal entre el hinchamiento y Vt, probablemente debido
a la limitante espacial de las bolsas de dialisis, que impiden un hinchamiento radial y limitan el

hinchamiento longitudinal de los implantes.

Siguiendo con la caracterizacion de la degradacién del PLGA, se estudiaron los implantes por
cromatografia de exclusion molecular (SEC). En la Figura 4.15 se presenta la DPM del PLGA de

partida provisto por Boehringer Ingelheim.
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Figura 4.15. Distribucion de peso molecular del PLGA de partida con el que se prepararon las formulaciones de

precipitacion in situ.

Como se puede observar, el PLGA de partida presenta una DPM bimodal. Con un modo principal
de alto peso molecular, cuyo valor maximo se encuentra a un valor de pico del logaritmo de peso
molecular (logPM,) de 3,8 y un segundo modo de bajo peso molecular a 2,9 logPM,.
Comunmente, no se reportan PLGA con DPM bimodales en la bibliografia. Sin embargo, a pesar de
no estar expresado de manera explicita, algunos trabajos presentan DPM bimodales para acido
PLA (Mobedi y col., 2006), PLGA Resomer RG 503H (Zolnik y Burgess, 2007) y PLGA Resomer
RG 502H (Jaklenec y col., 2008). A pesar de la bimodalidad observada, el valor de M,, de nuestro
PLGA de partida se encontré dentro del rango esperado para el PLGA RG 502H de Boehringer
Ingelheim (en el rango 7000-17000 g/mol).

En la Figura 4.16 se presenta la evolucién de las DPM normalizadas a la masa remanente de los
sistemas estudiados (F1-4). Es evidente el decrecimiento de las areas bajo la curva a medida que el
proceso erosional avanza. Durante los primeros 12 dias de degradacion, se produce en los cuatro
sistemas estudiados una pérdida en la fraccion mdsica del modo de alto peso molecular y un
incremento relativo en el modo de bajo peso molecular. Esto indicaria un proceso de hidrélisis de

las cadenas mas largas, aumentando la poblacion de cadenas de menor longitud.
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Figura 4.16. Evolucion de la distribucion de peso molecular normalizadas a la masa remanente de los implantes
formados in situ a) F1, b) F2, ¢) F3 y d) F4 durante la degradacidn in vitro. La linea de puntos (0d) corresponde al
PLGA de partida.

Los implantes F1-3 presentaron un comportamiento cromatografico similar durante los 50 dias de
ensayo (Figura 4.16 a, b y c). El modo principal de alto peso molecular, con logPM, inicial de 3,8,
presenta un desplazamiento hacia menores pesos moleculares hasta alcanzar un logPM, de 3,4
aproximadamente al dia 12 de degradacion (para F1y F2) y al dia 8 (para F3), mientras que el pico
de bajo peso molecular se mantiene sin variaciones a un valor de logPM, de 2,9. Estos resultados
se pueden apreciar mejor en la Figura 4.17, donde se graficod la evolucién en el tiempo de los
maximos de los modos de las DPM, esto es, logPM,, para los implantes F1-4. A partir del dia 12 en
adelante (para F1 y F2), y del dia 8 (para F3), los modos permanecen constantes en 3,4 y 2,9

logPM,, con algunas variaciones en las fracciones masicas de estos modos.
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Figura 4.17. Evolucion en el tiempo del pico del logaritmo de peso molecular (logPMp). (o) Modo de alto peso
moleculary (o) modo de bajo peso molecular, de los implantes formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4 durante

la degradacion in vitro. Los simbolos @ y m corresponden a los logPMp del PLGA de partida.

A diferencia de los otros tres implantes, los implantes con TR presentaron un desplazamiento del
pico de alto peso molecular mas drastico: de 3,8 a 3,3 a los 8 dias de incubacién. A los 22 dias este
pico se corre a 3,35 logPM, y se mantiene hasta el final de la experiencia. El pico de bajo peso
molecular se mantiene en un valor de 2,9 logPM, hasta el dia 33 de degradacion, solapandose
luego a los 40 (no mostrado) y 50 dias de incubacién, con el pico de alto peso molecular formando
un unico modo ancho centrado en 3,35 logPM,. Estos resultados se ven reflejados en la
Figura 4.17 d, donde la curva del modo de alto peso molecular se une con la curva del modo de
bajo peso molecular. La ultima observacién en la que es importante detenerse es que, a simple
vista, las DPM de F4 presentan una mayor fraccion masica sobre la regién de bajo peso molecular.
Esto es, las curvas estan desplazadas mas hacia la izquierda, lo que estaria indicando una mayor

proporcién de cadenas poliméricas de bajo peso molecular.
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A partir del analisis de las DPM, se determinaron los pesos moleculares promedios para los
sistemas estudiados. La Figura 4.18 presenta la variacién de M,, y M, para los implantes formados

in situ F1-4 durante los 50 dias de ensayo.
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Figura 4.18. Evolucion de los pesos moleculares promedios en peso M,, () y en nimero M, (o) de los implantes
formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4 durante la degradacion in vitro. Los simbolos m y @ corresponden al M,
y al M, del PLGA de partida.
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Se observa que los perfiles de M,, de los cuatro implantes presentan una caida de M,, inicial para
luego alcanzar un valor aproximadamente constante de 3300 g/mol. Esta disminucién inicial del
M,, indica que la hidrdlisis comienza inmediatamente cuando se ponen las formulaciones en
contacto con el medio de degradacién. Ademas, se observa que esta caida es mas pronunciada
para los implantes que contenian mezcla de solventes (F3 y F4): mientras que el M,, de F1 y F2
alcanza un valor de 3300 g/mol a los 15 dias aproximadamente, F3 y F4 presentan este valor a los
10 dias. En el caso de los implantes F3, restos de 2P en el implante podrian estar involucrados en
una mayor hidrdlisis de las uniones éster. Se ha reportado en la bibliografia que el PLGA se
degrada mds rapido en presencia de 2P que de DMSO (Dong y col., 2006). Esto debido a que, al ser
la 2P un solvente prético polar, es capaz de donar protones y posiblemente formar puentes
hidrégeno con el PLGA, quedando las uniones éster mas expuestas al agua, aumentando asi la
hidrélisis. Esto queda evidenciado en las DPM de los implantes F3, cuyo pico de mayor peso
molecular presenta un desplazamiento mds pronunciado hacia menores pesos moleculares a los 8
dias (Figura 4.16 c), respecto de los implantes F1y F2 (Figura 4.16 a y Figura 4.16 b). En cambio, la
TR es un solvente aprético como el DMSO, por lo que en estos implantes, otros mecanismos
estarian involucrados asociados al comportamiento diferencial de la DPM observado respecto al

resto, como la acidificacion del medio a causa de acido acético, como se comentd anteriormente.

Los perfiles de M, de los cuatro sistemas estudiados presentaron una tendencia similar a la de M,,.
Los primeros dias de degradacidon ocurre una caida abrupta en los implantes F3 y F4 (menos
pronunciada en los implantes F1 y F2) que, a partir del dia 12 (dia 18 para los implantes F1y F2),
alcanza un valor aproximado de 1100-1200 g/mol, valor que se mantiene hasta finalizar el ensayo.
En este caso, los datos tuvieron mayor dispersion, posiblemente debido a que este pardmetro es
muy sensible a la concentracion de cadenas de polimero de bajo peso molecular (Mohd-Adnan y
col., 2008). Ademas, la correccidn por linea de base hecha a las curvas de DPM, principalmente la

gue se lleva a cabo a bajos pesos moleculares, estarian acentuando este problema.

Es interesante observar el comportamiento del indice de polidispersidad, Ip (M,,/M,). Este
parametro, es una medida de la variedad de pesos moleculares de las diferentes cadenas que

componen la muestra de polimero.

En la Figura 4.19 se muestra la variacion del Ip en funcidn del tiempo para los cuatro implantes

estudiados.
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Figura 4.19. Evolucion del indice de polidispersidad (Ip) de los implantes formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4

durante la degradacion in vitro. El simbolo e corresponde al Ip del PLGA de partida.

Los primeros dias de degradacion, el Ip aumenta para los cuatro sistemas. Luego, en todos los
implantes el Ip cae a medida que transcurre la degradacidn, lo que indicaria que el M,, desciende
mas rapido que el M,. Segun lo reportado por Hausberger y colaboradores (Hausberger y col.,
1995), esto estaria indicando que las cadenas poliméricas de PLGA, bajo las condiciones en
estudio, estarian preferentemente sufriendo una degradacién aleatoria (del inglés, random
scission). Mientras que un aumento del Ip indica que la degradacién esta gobernada por una
hidrdlisis de los enlaces ubicados en los extremos de las cadenas poliméricas (del inglés, unzipping
scission). Asi, un decrecimiento mas rapido de M,, que de M, significa la escision de cadenas
poliméricas largas en puntos aleatorios creando cadenas mas cortas que, en el promedio, son mas
largas que oligdmeros y mondmeros (generados en una escision por los extremos). El aumento del
Ip observado al inicio de la experiencia en los cuatro sistemas estudiados, asociado a una escision
por extremo de las cadenas poliméricas, podria estar relacionado a un efecto del solvente residual

en la matriz polimérica.
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Por ultimo, los implantes F4 alcanzan un valor de Ip medio mas bajo respecto a los otros implantes
(2,6 versus 2,9) (Figura 4.19d), como resultado de los perfiles monomodales obtenidos en las

DPM de F4 degradado (ver Figura 4.16 d).

El paso a seguir fue determinar si la escisién que sufren las cadenas poliméricas de PLGA, tiene
preferencia a ocurrir entre enlaces AL-AL, AL-AG o AG-AG. En la Figura 4.20 se muestran los

perfiles de AL emanente Y AGremanente (%) €n fase sélida para los cuatro sistemas estudiados.
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Figura 4.20. Evolucion del contenido de dcido Al emanente % (©) ¥ AG remanente % (0) de los implantes formados in situ
a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4 durante la degradacion in vitro. Grdfico insertado en (a): Tasa de cambio de AL emanente %
(0) Y AG emanente % (0) €n los implantes F1 durante la degradacion in vitro. Los implantes F2-4 presentaron

tendencias similares.

De un analisis visual de las graficas, podemos inferir que la hidrdlisis aleatoria de los enlaces en el
PLGA ocurre a distintas velocidades. Siendo las uniones éster AG-AG y AG-AL las que presentan
mayor probabilidad de ser hidrolizadas que las uniones AL-AL. Esto se deduce a partir de que las

curvas de AG remanente comienzan a disminuir antes que las curvas correspondientes al AL.
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En el grafico dentro de la Figura 4.20 a, se presenta la tasa de cambio del remanente de acido
(rAcido remanente) €N funcién del tiempo, donde se observa mas claramente este resultado: la
pendiente de la curva de AL es significativamente menor que la de AG. Estos resultaron se
confirmaron ademas al cuantificar la liberacién de cada uno de los mondmeros en fase liquida (no

se muestran datos).

Esta mayor velocidad de hidrélisis de las uniones AG, probablemente se deba a un efecto estérico
del grupo metilo de la lactida, que dificulta el acceso del agua, y a la menor hidrofilicidad de éste
mondmero, que causa una repulsion de las moléculas de agua, causantes de la hidrdlisis de los
enlaces éster de las cadenas poliméricas (ver Figura 4.21). Las unidades de AG constituyen puntos
vulnerables en las cadenas macromoleculares, ya que no cuentan con este grupo metilo, por lo
que la degradacién ocurre preferentemente en las uniones AG (AG-AG y AG-AL). Estos resultados
son consistentes con los reportados en la bibliografia (Alexis y col., 2006; Ding y col., 2006;

Giunchediy col., 1998; Liy col., 1990; Vey y col., 2011; Yoo y col., 2005a).

AL AL AG AG
0 0o
Il Il Il
—CH-C—0—CH—-C—10—CH;-C—0-—CH;-C
CH /‘ (IZH \ /
Ho o5
g

Enlace protegido Enlaces desprotegidos

Figura 4.21. Esquema de la susceptibilidad a la hidrdlisis de los enlaces éster del PLGA.

Una mayor velocidad de hidrdlisis del AG aumenta el contenido de AL en la matriz polimérica,
aumentando de esta manera su hidrofobicidad. Una mayor hidrofobicidad resulta en una difusion
de agua mas lenta hacia el interior de la matriz (Vey y col., 2011). Por lo que estos resultados
podrian justificar, en parte, la desaceleraciéon en los perfiles de Fraccién de agua (Fp,0) observada

para los cuatro sistemas (Figura 4.14).

Se ha confirmado entonces, que la erosidn se ajusta bien a una cinética de pseudo primer orden
en los sistemas estudiados. Que durante los primeros dias de incubacién, la degradacién de las
cadenas poliméricas ocurre por los extremos, pero que luego, y durante practicamente todo el
ensayo, ocurre de manera aleatoria, como se reporta comiUnmente en la bibliografia. Que existe
una preferencia del agua por hidrolizar primero enlaces que contengan AG que AL. Esto se debe

probablemente al impedimento estérico causado por el grupo metilo que posee la lactida en su
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estructura quimica, y por la repulsidon electrostatica de éste mondmero debido a su menor
hidrofilicidad. En cuanto a los perfiles de M,, y M,, los implantes con mezcla de solventes
presentaron caidas mas pronunciadas respecto a los implantes formados a partir de DMSO puro,

pero sélo F4 presentd una constante cinética de erosién mayor.

Para poder entender un poco mads estos resultados, se estudié por SEM la morfologia de los

implantes formados in situ F1-4 y los cambios de éstas estructuras durante la degradacidn in vitro.

Es importante tener en cuenta dos cuestiones a la hora de analizar las imagenes obtenidas por
SEM. En primer lugar, cabe recordar que el PLGA con que se trabajé en esta tesis es un polimero
amorfo con una Tg de 42-46 °C, por lo que es necesario tomar ciertos recaudos a la hora de
procesar las muestras para SEM. Si alguna regién de la matriz procesada sufre un incremento de
temperatura por encima de su Tg, probablemente las imagenes obtenidas por SEM no
representaran verdaderamente la muestra en estudio, dado que ésta se deforma (se vuelve
gomosa) y no vuelve a recuperar su estructura original. Hemos encontrado trabajos en la
bibliografia que presentan polimeros cuya estructura se encontraba alterada debido al
procesamiento de las muestras (Astaneh y col., 2009; Astaneh y col., 2006; Eliaz y Kost, 2000; Liu y
Venkatraman, 2012; Liu y col., 2010). Por otro lado, el proceso de inversion de fases que da lugar a
la precipitacién del polimero no es inmediato. Luego de una liberacion de solvente inicial al
ponerse en contacto con el PBS, quedan moléculas de solvente fuertemente retenido en el interior
de la matriz, que difunden hacia fuera mas lentamente. Como se estudid al inicio de esta seccién,
guedan en el interior de los implantes pequefas cantidades de solvente residual que, a la hora de
secar las muestras para procesarlas para SEM, pueden redisolver el polimero logrando que éste

pierda parte de su morfologia.

En la Figura 4.22 se presentan secciones transversales de un cuarto de los implantes formados in

situ de 3y 12 dias de degradacién in vitro.

84



86750129 8U URATSH

12l

Figura 4.22. Fotomicrografias SEM de implantes F1-4 formados in situ de 3 y 12 dias de degradacion in vitro. Las letras C y P indican el centro y la pared del implante,

respectivamente. La flecha indica la membrana de didlisis. Las fotomicrografias estdn tomadas a 40X, la barra indica 100 um.
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Debido a la presencia de solvente residual en la matriz polimérica de los implantes F3 y F4 luego
de tres dias de incubacidn, los implantes formados in situ fueron totalmente destruidos durante el
proceso de secado por congelacién de la preparacion de muestras para SEM. Los implantes
formados in situ F1 y F2 presentaron a los 3 dias de incubacion una estructura muy porosa y no
homogénea. Resultados similares fueron reportados previamente por otros autores (Kranz y col.,
2008). El aspecto “liso” del centro de F1 aparecié luego del procesamiento, dado que al realizar el
corte transversal el centro se encontraba intacto. Al secar los implantes al vacio, probablemente el
solvente residual contenido en el centro disolvié el polimero. A los 12 dias de incubacion, se puede
diferenciar en los implantes F1 y F2 dos regiones: la superficie o capa externa superficial (rodeada
por la membrana de dialisis utilizada en el ensayo) y el centro. La capa externa de estos implantes
se encontrd recubierta de poros, mientras que el centro tiene un aspecto mas degradado. Este
centro mas degradado probablemente se deba a un efecto autocatalitico de los productos de
degradacion. Una menor Tg en el centro debido a un efecto de autocatdlisis probablemente sea la
causante del aspecto de estas estructuras en los implantes formados in situ de 12 dias de
degradacion: ausencia de poros debido al estado gomoso del polimero a la temperatura de
trabajo. Los implantes F3 de 12 dias de incubacién, presentaron una superficie con algunos
pliegues, que en los implantes F1 y F2 no se observaron. La ausencia de pliegues en los implantes
formados a partir de DMSO puro debe estar asociado al efecto explosivo de su liberacidn, visto en
la Seccion 4.1 del presente capitulo (Figura 4.7). Una mas rapida inversién de fases generd un
endurecimiento rapido de la capa externa, mientras que la precipitacién de F3 dio lugar a una

estructura porosa, con una capa externa un poco mas “abierta”, y un centro mas integro.

Por otro lado, el implante F4 presentd una morfologia diferente, sin una diferenciacién clara entre
el centro y la superficie, con una estructura con pocos poros macroscopicos, con pliegues, grandes
canales y cavidades. Esta estructura es producto de la mas lenta inversién de fases causada por el
contenido de TR (solvente poco soluble en agua) en la formulacién, que hace que la matriz se
mantenga de una manera mas fluida durante mas tiempo. Estructuras con algunas cavidades
grandes y poros no-interconectados fueron reportadas por otros autores para implantes de PLGA
formados in situ a partir de formulaciones conteniendo TR (Brodbeck y col., 1999a; Graham vy col.,
1999). Estos canales y cavidades probablemente permitan una mejor difusiéon de los productos de

degradacion, evitando o disminuyendo el efecto de autocatalisis observado en los otros implantes.

En la Figura 4.23 se observan secciones transversales de un cuarto de los implantes formados in

situ de 22 y 33 dias de degradacién in vitro.
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Figura 4.23. Fotomicrografias SEM de implantes F1-4 formados in situ de 22 y 33 dias de degradacion in vitro. Las fotomicrografias estan tomadas a 40X, la barra indica

100 um.
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A los 22 dias de degradacidén, los cuatro implantes estudiados presentan su estructura mas
degradada, tanto en el interior como en la capa superficial. Se puede apreciar también la
reduccion en el didmetro de alguno de los implantes. A los 33 dias, todos los implantes estudiados
presentan una estructura macroscopica similar a la de los 22 dias, con un proceso de

degradacion/erosidon mas avanzado a lo largo de toda la seccién transversal.

En la Figura 4.24 y |a Figura 4.25 se presentan fotomicrografias tomadas a mayor aumento de los
implantes degradados in vitro de 3 y 12 dias y de 22 y 33 dias, respectivamente. Los implantes
preparados a partir de DMSO puro de tres dias de incubacién presentaron una estructura con
poros esféricos de tamafio no homogéneo. A los 12 dias, la estructura de F1-2 es similar que a los
3 dias, mientras que F3 presenta poros no esféricos de diferentes tamafios. La morfologia de F4 es
diferente, con pocos poros no esféricos de mayor tamafio, con pliegues cuyas paredes poseen
gran cantidad de nanoporos, y regiones abiertas o “huecos”. A los 22 dia de degradacion
(Figura 4.25), la morfologia que presentaron los implantes F1-3 fue similar. Los poros adquieren
una estructura amorfa y comienzan a fusionarse unos con otros. Mientras que F4 presenta una
estructura con pliegues carente de cualquier tipo de poros. A los 33 dias, las estructuras son
semejantes a la de los 22 dias de degradacion, pero se evidencia claramente en los cuatro

implantes el proceso erosional avanzado.
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Figura 4.24. Fotomicrografias SEM de implantes F1-4 formados in situ de 3 y 12 dias de degradacion in vitro. Las fotomicrografias estdan tomadas a 600X, la barra indica

10 um.
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Figura 4.25. Fotomicrografias SEM de implantes F1-4 formados in situ de 22 y 33 dias de degradacion in vitro. Las fotomicrografias estan tomadas a 600X, la barra indica

10 um.
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La evaluacion por SEM de los implantes estudiados muestra como el proceso de inversidn de fases
afecta la morfologia de los implantes y su evolucion ayuda a entender los procesos de
degradacion/erosion involucrados. La estructura de tipo centro/coraza, mas evidente en los
implantes F1 y F2 que en F3, estaria indicando una degradacion del tipo autocatalizada en el
interior de la matriz. Los implantes preparados a partir de una mezcla DMSO:TR, sin una
diferenciacién centro/coraza, con estructuras abiertas, pliegues y huecos, se degradan de manera

mas homogénea.

Diversos autores han reportado que al aumentar el tamafio del dispositivo, disminuye la difusién
de los productos de degradacidon hacia fuera de la matriz, aumentando la autocatalisis v,
acelerando asi la degradaciéon/erosion del polimero en su conjunto (Dunne y col., 2000; Grizzi y
col., 1995; Siepmann y col., 2005; Witt y Kissel, 2001). Sin embargo, en base a nuestros resultados,
podemos decir que estas conclusiones son vdlidas para matrices compactas o cerradas, con una
capa superficial que separe el interior del exterior (en nuestros experimentos, este es el caso claro
de los implantes F1 y F2). En general, en los estudios que se realizan in vitro, los implantes se
forman in situ colocando directamente la solucién polimérica en el medio. Estos implantes
presentan estructuras mas cerradas, debido a que el contacto directo con gran cantidad de medio
acuoso lleva rdpidamente a la formacién de una capa externa. En nuestro caso, los implantes se
formaron dentro de bolsas de didlisis, donde en el contacto de la solucién polimérica con el medio
acuoso interviene también la membrana de dialisis. Por lo que estos implantes se forman de una
manera mas regulada, donde el intercambio solvente/no-solvente no es tan inmediato. Esto
permite que soluciones poliméricas conteniendo mezcla de solventes, donde el proceso de
inversién de fases es mas lento (DMSO:TR<<DMSQ:2P), mantengan por mas tiempo un estado
fluido. En el caso de F3, esto da lugar a la formacion de algunos pliegues en la superficie, y a una
estructura no tan marcada centro/coraza, pero que no se pudo relacionar con cambios en la
erosion de la matriz. Mientras que F4 presenta una matriz abierta, con pliegues y regiones huecas,
gue probablemente permiten un mejor flujo y escape de los productos de degradacidn,
degradandose de forma homogénea. Que estas matrices presenten perfiles de degradacion (PM
en funcién de t) y erosién (MR en funcién de t) mas pronunciados, probablemente se deba a un
efecto inicial de la TR, que en medio acuoso se degrada a glicerol y acido acético. Este acido
acético, entrampado en la matriz, podria estar catalizando de manera preferencial la hidrdlisis de
las cadenas poliméricas mas largas (ver desplazamiento del modo principal en Figura 4.16 d). Esta
hidrélisis diferencial culmina en DPM unimodales al final del ensayo, debido a la homogeneizacion
de la poblacion de cadenas poliméricas. De este modo, el pool de cadenas disponibles para la
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hidrdlisis es de menor peso molecular, acelerando asi la formacidon de oligdmeros capaces de

desprenderse de la matriz, lo que termina resultando en una cinética de erosién mayor.

4.2.3 Conclusiones

Se ha confirmado entonces que la erosidon se ajusta bien a una cinética de pseudo primer orden en
los sistemas estudiados. Que la degradacidn de las cadenas poliméricas ocurre por sus extremos
los primeros dias, y luego de manera aleatoria. Que existe una preferencia del de agua por
hidrolizar primero enlaces que contengan AG que AL, probablemente debido a que la lactida
repele (debido a su menor hidrofilicidad) y dificulta el ingreso (debido al impedimento estérico de
su grupo metilo) de estas moléculas. Que los implantes con mezcla de solventes presentaron
caidas mas pronunciadas de M,, y M,, respecto de los implantes formados a partir de DMSO puro,
pero que sélo F4 presentd una constante cinética de erosién mayor. Esto probablemente se deba
a un efecto inicial de la TR, cuyo producto de degradacién, acido acético, cataliza la hidrdlisis de las
cadenas poliméricas mas largas. Asi, las cadenas disponibles para la hidrélisis son de menor peso
molecular, acelerando la formacidon de oligdmeros capaces de desprenderse de la matriz y
provocar la erosidon. Ademas, el uso de TR como co-solvente para la formacidn in situ de implantes
en nuestro sistema, permite la obtencidn de matrices abiertas, con pliegues y regiones huecas,
gue resultan en la ausencia o disminucién del efecto autocatalitico, presente en los otros

implantes.
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4.3 Caracterizacion de los implantes formados in situ y de su degradacion in vivo
4.3.1 Introduccioén y objetivos

La degradacion de PLGA en entornos biolégicos cominmente procede a mayor velocidad que in
vitro. En la bibliografia, se encuentran reportadas velocidades de degradaciéon 2-2,5 veces mas
rapidas in vivo versus in vitro (Flandroy y col., 1997; Menei y col., 1993; Spenlehauer y col., 1989;
Tracy y col., 1999). Esto es debido a que la degradabilidad del polimero se ve afectada no sélo por
las propiedades intrinsecas del material (peso molecular, relacién de copolimero, cristalinidad,
forma, entre otras), sino también por su medio externo, tal como el pH, la temperatura, y la
presencia o concentracion de compuestos biolégicos. Dentro de los factores bioldgicos que
afectan la biodegradacion del PLGA, podemos enumerar: i) lipidos u otros compuestos que actian
como plastificantes, favoreciendo la ganancia de agua dentro de la matriz polimérica; ii) respuesta
inflamatoria del cuerpo, que resulta en la acumulacién de células como macréfagos alrededor del
cuerpo extrafio; iii) radicales libres, productos acidos o enzimas, producidas por estas células
durante la respuesta inflamatoria, que catalizan la hidrdlisis de las uniones éster de la estructura
polimérica; iv) temperatura local y cambios de pH mds pronunciados producto de la inflamacién, a
causa del trasporte restringido de oligdmeros acidos, otros acidos y radicales libres fuera de la
region; y v) forma y estructura dependiente de la densidad del tejido (una densidad limitada
permite que el implante se expanda, debido a que la presién que ejercen los tejidos sobre el sitio
de inyeccién es baja) (Ali y col., 1994; Menei y col., 1993; Patel y col., 2010; Tracy y col., 1999).
Uno de los sitios mas comunes de colocacion de implantes es en la capa subcutanea. Esta es la
capa mas profunda de la piel debajo de la epidermis y la dermis (Xu y col., 2008). La implantacién
subcutanea se refiere al método por el que los medicamentos se implantan en el tejido adiposo y
conectivo debajo de la capa dérmica. Por lo tanto, un implante es rodeado generalmente por
tejidos relacionados con el sitio de implantacién. Diferentes fendmenos se producen en
comparacion con lo que ocurre en ensayos in vitro, donde se coloca un implante directamente en

un medio de incubacion.

En esta seccidn se presenta una contribucion sobre algunos de los items estudiados en la seccién
anterior para la degradacion in vitro de PLGA, pero en este caso en el estudio de implantes
formados in vivo. Para este fin, se evalud la degradacion de implantes formados in situ en el tejido
subcutaneo de ratas Wistar. Se evalué como afectan los factores bioldgicos antes mencionados

en: el contenido residual de solvente en la matriz, la pérdida de masa MR(t) (%), |la fraccion de
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agua Fyzo, la DPM, el M, y el M,, y en la morfologia de los implantes y su evolucién durante la

degradacion, y se realizé una comparacion in vitro-in vivo de los resultados.

4.3.2 Resultados y discusion

En primer lugar, se determind el remanente de solvente en los implantes y se calculé el solvente
residual segun la Ecuacion 3.3 de la Seccion 3.2.9 de Materiales y Métodos. En |la Figura 4.26 se

presenta el Solvente residual (%) de los implantes F1-4 de tres dias post inyeccion.
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Figura 4.26. Solvente residual (%) de los implantes formados in vivo a) F1y F2, y b) F3 y F4, de tres dias post-

inyeccion.

El contenido de solvente en los implantes F1 y F2 fue del 1 y 2% a los tres dias post inyeccidn
(Figura 4.26 a), mientras que en los implantes F3 y F4 fue del orden de la centésima
(Figura 4.26 b). Comparando estos resultados con los obtenidos para los implantes in vitro (ver
Figura 4.12), se deduce que el proceso de inversién de fases in vivo culmina en menor tiempo. En

los implantes de 8 dias de degradacién in vivo, no se detectd solvente residual por la técnica

analitica utilizada.

En la Figura 4.27 se presentan los perfiles de erosidén de los implantes a lo largo de |la degradacién
in vivo. Se observa que a los 22 dias post inyeccién, la masa remanente de los implantes fue

practicamente nula (cercana al 3% del PLGA inicial inyectado).
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Figura 4.27. Evolucidn de la Masa remanente (MR) de los implantes formados in situ a) F1, b)F2, c) F3 y d) F4

durante la degradacion in vivo.

La fraccion de agua (F20) en los implantes degradados in vivo no presentd ninguna tendencia clara
durante todo el ensayo. En todos los casos, Fuzo vario entre 0,66 y 0,80, como se muestra en el

diagrama de cajas de la Figura 4.28.
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Figura 4.28. Fraccion de agua F,;,o de los implantes formados in situ F1-4 degradados in vivo.
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Comparado con los implantes in vitro, que comienzan con un fraccion de agua de 0,75 (0,6 para
F4) y finalizan el ensayo con una fracciéon de agua de 0,93 (equivalente a una masa de agua 17
veces mayor que la masa de implante seco), in vivo, el hinchamiento de PLGA se encuentra
restringido por los tejidos circundantes y la tensién mecanica debido a los movimientos del animal
(siendo soélo tres veces mayor al implante seco). Resultados similares fueron reportados

previamente por otros autores (Kunou y col., 1995; Mader y col., 1997).

La Figura 4.29 presenta la evolucién de las DPM normalizadas a la masa remanente de los

implantes F1-4 degradados in vivo.
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Figura 4.29. Evolucion de la distribucion de peso molecular normalizadas a la masa remanente de los implantes
formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4 durante la degradacion in vivo. La linea de puntos (0d) corresponde al
PLGA de partida.

Al igual que las curvas presentadas para los implantes in vitro, se puede apreciar el decrecimiento
de las areas bajo la curva a medida que el proceso erosional avanza. Durante los primeros dias de
degradacion, se produce en los cuatro sistemas estudiados una pérdida en la fraccién masica del

modo de alto peso molecular y un incremento relativo en el modo de bajo peso molecular. A los
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18 dias post inyeccion, los cuatro implantes F1-4 poseen una fraccién mdsica mayor de polimero
de bajo peso molecular. A diferencia de lo observado in vitro, donde F4 presentd una unificacidn
del modo de alto y bajo peso molecular, in vivo el perfil cromatografico fue similar al resto de los
implantes estudiados, indicando la presencia de otros mecanismos involucrados en la degradacién
de dicho implante. Las DPM de los implantes degradados in vivo presentaron mayor variabilidad,
probablemente debido al origen biolégico de las muestras. Por esta razén se decidié no realizar un

analisis exhaustivo de los picos (logPM,), para no caer en errores de interpretacion.

A partir del analisis de las DPM se determinaron el M,, y el M, para los sistemas estudiados. La

Figura 4.30 presenta la variacién de M,,, M, e Ip para F1-4 durante la degradacién in vivo.
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Figura 4.30. Evolucion de los pesos moleculares promedios en peso M,, (0) y en numero M, (o), y del indice de
polidispersidad (Ip) (¢) de los implantes formados in situ a) F1, b) F2, c) F3 y d) F4 durante la degradacion in vivo.

Se observa que los tres perfiles de los implantes estudiados caen durante todo el ensayo. Los
implantes alcanzan valores cercanos a 2000 y 900 g/mol para M,, y M,, respectivamente. Estos
resultados, perfiles de peso molecular sin plateau y valores de peso molecular al final del ensayo

por debajo de los obtenidos in vitro, probablemente sean causa de una o ambas de las siguientes

razones:
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i) Oligdmeros de bajo peso molecular que en el sistema in vitro son capaces de difundir y continuar
con la degradacidén fuera de la matriz polimérica, in vivo se encuentran presentes en el implante
dado que su difusidn estd restringida. Esta restriccion estd dada por un menor contenido de agua
en los implantes, y por la presencia de material biolégico recubriendo los implantes (células

fibrosas y células del sistema inmune).

i) In vivo, se encuentran presentes enzimas, radicales libres, lipidos, acidos, macréfagos y otras
células del sistema inmune que podrian estar involucrados en el proceso degradativo del PLGA (Ali
y col., 1994; Menei y col., 1993; Patel y col., 2010; Tracy y col., 1999), generando un polimero de

menor peso molecular al que se obtiene in vitro.

Como se comentd anteriormente para los implantes in vitro, que el Ip de los implantes degradados
in vivo disminuya en el tiempo es un indicador de que las cadenas poliméricas de PLGA se

hidrolizan preferentemente de manera aleatoria, independientemente del sistema estudiado.

Para finalizar el estudio de la degradacién in vivo de los cuatro implantes estudiados en esta tesis,
se analizé la morfologia de los implantes formados in situ tras la inyeccién subcutdnea de las
formulaciones F1-4 en ratas Wistar. La Figura 4.31 presenta los implantes formados in vivo a partir

de la formulacién F2, cuyo aspecto fue similar al de F1y F3, y de la formulacion F4.

(a) (b)

Figura 4.31. Fotos de implantes formados in situ por inyeccion subcutdnea de a) F2 y b) F4, a los 8 dias de

degradacion in vivo. La barra indica 0,5 cm

Los implantes F2 (Figura 4.31a) presentaron una estructura similar a la de un botdn, como
resultado de la presion ejercida sobre cada formulacidon durante el proceso de precipitacién del
polimero. En cambio, F4 presentd una estructura irregular, de menor espesor y extendida
(ocupando una mayor area) (Figura 4.31 b). Este resultado probablemente se deba al proceso de

precipitacion mas lento que ocurre en los implantes conteniendo TR.
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En la Figura 4.32, se observan secciones transversales de los implantes formados in vivo a tres dias
de degradacién. A fin de comparar, se presentan SEM de los implantes F2 (cuya morfologia fue

semejante a los implantes F1y F3) y de los implantes F4.

||
189.8U UATSF

(b)

-
188 O UATST

Figura 4.32. Fotomicrografias SEM de implantes F2 y F4 formados in situ a los 3 dias de degradacion in vivo.
Aumento: a) 40X y b) 100X, la barra indica 100 um.

En las fotomicrografias sacadas a 40X (Figura 4.32 a) se puede observar que el espesor de los
implantes F4 es menor comparado con el de F2. A 100X (Figura 4.32 b) se observa que, mientras
que el implante F2 fue poroso, F4 presenta una estructura con pliegues y regiones huecas. Las
estructuras de ambos implantes fueron mas densas y con canales, comparadas con los implantes
in vitro. La deformacién pldstica observada en los implantes, y la mayor densidad de las matrices

estan en concordancia con el poco agua que estos dispositivos captan in vivo.

La Figura 4.33 presenta fotomicrografias a mayor aumento de los implantes de formacion in situ

F1-4 degradados in vivo.
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Figura 4.33. Fotomicrografias SEM de los implantes F1-4 formados in situ en ratas Wistar de 3 y 12 dias de degradacion in vivo. Las flechas indican los canales. Aumento:

600X. La barra indica 10 um
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A los 3 dias post inyeccidn, los implantes F1-3 presentaron una matriz porosa, con poros esféricos
de diversos tamanos y con canales, mientras que F4 presenta, de manera similar a los implantes in
vitro, muy pocos poros no esféricos, pliegues y regiones abiertas. A diferencia de los otros
implantes, F2 presenta a los 3 dias pequeiios poros en su estructura. Esto probablemente debido a
que, al ser la soluciéon polimérica menos viscosa, el solvente haya difundido mas rapidamente
fuera del implante, generando estos pequefios poros. A los 12 dias post inyeccidn, se presentan en
los cuatro implantes estudiados una serie de cambios morfolégicos que se enumeran a
continuacion: i) aparecen gran cantidad de pequefios poros (en F3 mas amorfos y menor
cantidad); ii) disminuye el tamafio de los poros existentes, probablemente debido a la presidn
ejercida en el espacio subcutaneo sobre el implante (la Tg de los implantes degradados es menor,

perdiendo resistencia mecanica); iii) aumenta el drea ocupada por canales.

A fin de comparar los cambios morfolégicos asociados a la degradacion in vitro versus la
degradacion in vivo se llevd a cabo el analisis de las imagenes SEM de los implantes F2. Las
fotomicrografias SEM fueron analizadas con un programa de procesamiento de imagenes. Los

resultados obtenidos del analisis morfométrico se detallan en la Tabla 4.6.

Tabla 4.6. Analisis morfométrico de los implantes F2 formados in situ degradados in vitro e in vivo

In vitro In vivo
3d 12d 22d 3d 12d
Area de poros ( mz)a 64,1 141,5 140,9 6,9 2,4
H (15,7-167,4)*  (46,3-361,4)°  (45,3-358,8)° (2,1-34,5)* (1,2-6,1)t
9,0 13,4 3,0 1,7
D. P a ’ ’ . . ’ ’
idmetro de poros (um) (4,5-14,6)*  (7,7-21,5) (1,6-6,6)* (1,2-2,8)*
Densidad de poros « " " " "
('103 poros/mmz)b 20,2 (18,6) 14,4 (5,9) 5,5(1,7) 5,6 (2,4) 40,5 (21,2)
Area porosa relativa%
(4rea ocupada por poros/area 86,2 (15,1)*" 70,4 (8,0 65,5 (6,2)* 37,9(5,2)t 31,7 (51)t
total-100)
Area de canales relativa%
(area ocupbada por canales/area -- - - 12,5(2,6)* 21,9 (7,4)*
total -100)

® Resultados expresados como mediana (RI); ® Resultados expresados como media (DE).

Analisis estadistico: para distribuciones normales, se utilizd el test t de Student 6 ANOVA vy posterior test de
Bonferroni; para distribuciones que no presentaron una distribucion normal se utilizd el test de Kruskal Wallis y
posterior test de Dunn. Se considerd diferencia estadisticamente significativa p<0,05. Simbolos iguales indican
p>0,05, simbolos distintos indican p<0,05.

El tamafio de los poros de los implantes in vitro, medido como Area de poros y Didmetro de poros,
crecid significativamente de los 3 a los 12 dias de degradacién. A los 22 dias, los poros

mantuvieron su tamafio pero adquirieron una estructura no esférica. Por lo tanto, en ese caso se

101



Resultados y Discusién

midio el drea y no el diametro de los poros. La cuantificacion a los 33 dias de degradacion no fue

posible debido al alto grado de erosién de la matriz.

Respecto de los implantes formados in vitro, el tamafio de los poros de los implantes in vivo,
medida como Area de poros y Diédmetro de poros, fue significativamente menor, en concordancia
con la mayor densidad de estas matrices, y dado el espacio restringido que tenian para precipitar.
Ambas mediciones decrecieron significativamente de los 3 a los 12 dias post inyeccion (p<0,05),
relacionado con la formacion de nuevos pequeiios poros. Este fendmeno podria estar asociado a

un proceso degradativo mas que a un proceso erosional.

Mientras que in vitro el Area de poros aumenté durante la degradacion, éste parametro decrecié
in vivo. De manera inversa esto se ve reflejado en la Densidad de poros (cantidad de poros por
unidad de darea). Este pardmetro decrecié in vitro debido a un aumento del tamafio de poros
existentes, mientras que in vivo aumentd a causa de la aparicidon de un gran nimero de pequefios
poros, siendo este aumento estadisticamente significativo. Los cambios en la densidad de poros

no son estadisticamente significativos, debido a la gran dispersién de los datos.

A medida que la degradacién avanzé, el Area porosa relativa% (drea ocupada por poros/area total)
disminuyd in vitro (p<0,05, dia 3 versus dia 22), mientras que in vivo esta disminucién no fue
estadisticamente significativa. Esta disminucidn puede apreciarse en las fotomicrografias
(Figura 4.23 y Figura 4.24), donde los poros comienzan a fusionarse y sus estructuras no son
facilmente diferenciables. Por otro lado, el Area de canales relativa% en los implantes in vivo
aumenté del dia 3 al dia 12 de degradacién (pero sin ser esta diferencia estadisticamente

significativa).

Los canales de los implantes formados in vivo probablemente permitan al medio fisioldgico fluir a
través de la matriz polimérica, manteniendo el pH y previniendo la acumulacién de productos de
degradacion, que podrian estar ejerciendo un efecto autocatalitico. Esta condicidn fisioldgica fue
simulada in vitro a través del control riguroso del pH del medio y su reemplazo cada vez que el pH
del medio cayé media unidad. Por otra parte, los canales in vivo podrian facilitar la degradacidn al
aumentar el drea de contacto con los fluidos fisiolégicos permitiendo la entrada de enzimas

hidroliticas y células del sistema inmune a toda la matriz.

Los cambios morfolégicos observados in vitro durante la degradacion fueron asociados a un

aumento en el tamafio de poros y una disminucién en su densidad, mientras que in vivo fueron
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asociados a la aparicion de gran cantidad de nuevos pequefios poros y de un incremento en el

area ocupada por canales.

4.3.3 Conclusiones

Los resultados experimentales muestran claramente que una correlacion in vitro-in vivo no es
sencilla. A diferencia de los implantes degradados in vitro en un medio fosfato mantenido a pH
fisioldgico, los implantes in vivo presentaron: i) contenido de solvente residual casi nulo a los tres
dias, permitiendo su estudio morfolégico por SEM; ii) hinchamiento restringido y sin cambios
durante el ensayo; iii) perfiles de erosién que culminaron en 22 dias, siendo la vida media in vivo
de los implantes ~ 2,5 veces menor que in vitro; iv) ausencia de comportamiento cromatografico
diferencial en implantes F4; v) perfiles de peso molecular sin plateau; y vi) menores valores de
peso molecular alcanzados. Las caracteristicas morfoldgicas de los implantes in vivo dan cuenta de
los resultados disimiles encontrados con respecto de la degradacion in vitro. El hinchamiento
restringido a causa de la presién ejercida por los tejidos circundantes y la tension mecénica debido
a los movimientos del animal, dieron lugar a la formacion de implantes mds densos y con cierta
deformacion. Si bien la presencia de canales podria evitar un efecto autocatalitico Unico en el
centro del implante, las matrices mas compactas podrian dificultar la salida de los productos de
degradacion acidos, pudiendo existir pequeiios focos autocatataliticos a lo largo de la matriz. Por
otro lado, estos canales aumentan el contacto de la matriz con fluidos fisiolégicos, que a su vez
facilitan el acceso de enzimas hidroliticas y células del sistema inmune al implante entero. Esto
explicaria la mas rapida erosion/degradacion de los implantes in vivo. Perfiles que no presentan
diferencias debido a cambios a nivel de la hidrofobicidad del solvente (implante F4), excepto en su
morfologia. Estos resultados destacan la importancia de los mecanismos biolégicos implicados en

la degradacidon de implantes de PLGA.
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4.4 Estudio de la degradacion heterogénea de implantes a través de microesferas
4.4.1 Introduccion y objetivos

Como se comentd en la Introduccion General, generalmente se acepta que las matrices de PLGA
sufren erosion de matriz o bulk en medio acuoso (Li y col., 1990; Tamada y Langer, 1993), a pesar
de que algunos autores han reportado que el PLGA también es capaz de erosionarse por superficie
(Burkersroda y col., 2002; Yoshioka y col., 2008). Ademas, la degradacion de matriz del PLGA

puede ser homogénea o heterogénea, dependiendo del tamafio del dispositivo estudiado.

Diversos autores han reportado que la degradacién heterogénea afecta en mayor medida a
matrices de mayor tamafo, y justifican estos resultados con el modelo de difusién-
reaccion (Dunne y col., 2000; Grizzi y col., 1995). Un espécimen mas grande se degrada mas rapido
que uno mas pequeio debido a que los productos de degradacidon encuentran mas dificultad para
difundir hacia el exterior de la matriz, produciéndose un efecto autocatalitico mayor. Por lo que la
difusién de los oligémeros fuera del polimero juega un rol clave en el control de la velocidad de
degradacion (Dunne y col., 2000; Han y Pan, 2011). Estudios experimentales han mostrado que el
tamanfio critico de la matriz polimérica que permite una degradacién sin efecto autocatalitico se

encuentra en el rango de 10-50 um (Cheny col., 2011).

Las matrices de los implantes F1 y F2 presentaron una aparente degradacién heterogénea, dado
gue los cambios morfolédgicos durante el tiempo de incubacidn estuvieron asociados a un centro

degradado y una capa externa que conservé durante mas tiempo su estructura.

Algunos autores han asociado la degradacidon heterogénea del PLGA con perfiles bimodales de
DPM (Grizzi y col., 1995; Li y col., 1990; Zolnik y Burgess, 2007), donde los modos de alto y de bajo
peso molecular se corresponderian con las cadenas poliméricas que se encontraban en la
superficie y en el centro de la matriz, respectivamente. En nuestro caso, el PLGA de partida posee
una DPM bimodal, por lo que resulta dificil asociar cada modo a una regidn del implante
determinada. Otros autores no han encontrado esta bimodalidad y en su lugar han encontrado en
el polimero dos Tg (Park, 1994; Park, 1995; Vey y col., 2008). Como se dijo antes, esta temperatura
involucra el paso de un estado rigido vidrioso a un estado mévil gomoso, vinculado al volumen
libre asociado al final de las cadenas poliméricas. Cuando el peso molecular decrece, estan
presentes mayor cantidad de terminales poliméricas, por lo que se genera mayor volumen libre.
Las cadenas poliméricas tienen, por lo tanto, mas espacio para moverse y el estado gomoso se

alcanza antes, esto es, a una temperatura mas baja (Pethrick, 2002; Vey y col., 2008). La Tg mas
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baja se corresponderia a un pool de cadenas poliméricas mas degradadas (en el centro de la

matriz), y la otra Tg se corresponderia al polimero de la capa superficial, menos degradado.

En esta parte de la tesis, se propuso investigar el proceso de degradacién de uno de los implantes
de PLGA que venimos estudiando (F1, a partir de ahora Imp-PBS), como modelo de degradacion de
una matriz que sufre degradacidon heterogénea, en un medio fosfato salino regulado a pH
fisiolégico (pH 7,4, 37 °C). Para un mejor entendimiento del fendmeno de degradacién que ocurre
en las dos regiones morfoldgicas encontradas de este dispositivo polimérico (centro y superficie),
se plantearon dos sistemas limites. Estos sistemas, consistieron en microesferas de PLGA
(fabricadas a partir del mismo polimero de partida) sin problemas difusionales (de un tamafio
menor a 10 um), para garantizar una degradacion bulk homogénea en los mismos. Las
microesferas, se incubaron en dos medios bien diferenciados, que se aproximan al entorno en el

gue se degrada el centro y la superficie del implante:

- Un medio acuoso a pH no regulado que acumule productos de degradacion de las
microesferas, disminuyendo el pH (condiciones de autocatdlisis), al igual que ocurre en el centro

del implante

- Un medio mantenido a pH fisioldgico, impidiendo la acidificacion (condiciones no

cataliticas), al igual que ocurre en la pared del implante.

En todos los experimentos, las DPM, el M,, y la masa remanente de los sistemas poliméricos se
utilizaron como medida de los procesos de degradacidn/erosion a lo largo del tiempo, y sirvieron

para proponer un modelo simple del mecanismo de degradacién.

4.4.2 Resultados y discusion

La Figura 4.34 muestra la fotomicrografia SEM de las microesferas preparadas por el método

descripto en la Seccion 3.2.18 de Materiales y Métodos.
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Figura 4.34. Fotomicrografia SEM de microesferas de PLGA antes de la degradacion.

Las microesferas presentaron una superficie suave y regular, y un didmetro de 3,0 (0,7) um

(distribucion normal, p>0,05).

La ganancia de agua y las propiedades de degradacion pueden ser modificadas con la
concentracion y tipo de sales involucradas en los estudios de degradacién de PLGA o PLA (Dongy
col., 2006; Gasparini y col., 2010; Mobedi y col., 2006). En los ensayos realizados, el aspecto visual

de las microesferas en los dos medios de degradacion (PBS y SS) fue diferente (Figura 4.35).

Me-SS Me-PBS

Figura 4.35. Fotos del fondo de los frascos donde se encontraban las microesferas degradadas en SS 'y PBS a los

6 dias de incubacion in vitro.

Mientras que las microesferas degradadas en solucién salina (Me-SS) presentaron una apariencia
blancuzca y opaca, aquellas degradadas en solucion buffer fosfato salina (Me-PBS) fueron
translucidas, probablemente como consecuencia de su mayor capacidad de ganar agua (el agua
actua como plastificante, decreciendo la Tg del polimero y clarificando la masa polimérica (Blasi y

col., 2005)).
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De igual manera a lo descripto en la Seccidn 4.2 de este capitulo, el pH del medio se monitored en
los tres sistemas estudiados (Figura 4.36). Ademas, en Imp-PBS y Me-PBS, se mantuvo de manera
estricta en 7,4 (pH fisiolégico), realizando recambios de medio cada vez que el pH del mismo bajé
media unidad. Este monitoreo riguroso del pH del medio de degradacidn, se realizd con el objeto

de obtener informacidn acerca de la liberacién de productos acidos de las matrices estudiadas.

(a)
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Figura 4.36. Variacion del pH del medio de incubacion durante la degradacion in vitro de los tres sistemas

investigados a) Me-SS, b) Imp-PBS, c) Me-PBS. Las flechas indican recambios de medio.

Como se observa en la Figura 4.36 a, durante los primeros 15 dias de degradacién, el pH del medio
de las Me-SS disminuyé a 2,7. Luego, el pH sufrié una caida adicional gradual alcanzando un valor
de 2,4 a los 25 dias, que fue mantenido hasta finalizar el ensayo. Este pH final de 2,4
probablemente se deba a la regulacién debido al AL y AG que tamponaron el medio impidiendo
una disminucion mayor de éste pardmetro. Para Imp-PBS y Me-PBS, la variacién del pH a lo largo
del tiempo y los cambios por medio fresco se muestran en la Figura4.36 b y Figura 4.36¢c,
respectivamente. Para mantener el pH en el rango 7,0 — 7,4, Me-PBS necesité sélo tres recambios
de medio de degradacién, a los 8, 22 y 43 dias. Mientras que a Imp-PBS fue necesario hacerle 5

recambios de medio (a los 8, 14, 18, 25 y 36 dias), siendo mas frecuentes entre el dia 14 y 18.
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En la Figura 4.37 se muestran las fotomicrografias de los implantes tomadas a los 3, 12, 22 y 33

dias de degradacién, conteniendo en un solo panel lo presentado en la Seccion 4.2.

S -
28Ky PELL 188 ‘:-u\u

»

Figura 4.37. Fotomicrografias SEM de Imp-PBS formados in situ a los 3, 12, 22 y 33 dias de incubacion. Las dreas
indicadas por Cy P corresponden al centro y a la pared del implante, respectivamente. La flecha sefiala a la bolsa
de didlisis. Las fotomicrografias estan tomadas a 40X, la barra indica 100 um.

Como se comentd anteriormente, los implantes presentan: i) a los 3 dias de incubacién, una
estructura porosa, con poros uniformemente distribuidos a lo largo de la matriz, ii) a los 12 dias,
un centro colapsado con paredes que conservaban su estructura, iii) a los 22 dias, paredes que han
perdido su integridad. Este rompimiento de la pared podria explicar la mds rapida caida de pH
observada entre los dias 14 y 18 en Imp-PBS. Al romperse la pared de los implantes, se produce un
escape de productos acidos solubles que estaban entrampados dentro de la matriz, decreciendo
rapidamente el pH del medio. A los 33 dias de incubacién, los implantes continlan su proceso

erosional, presentando una estructura ain mas dafiada.

Los perfiles de masa remanente, MR(t) (%), de los tres sistemas estudiados se presentan en la

Figura 4.38.
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Figura 4.38. Evolucién de la Masa remanente (MR) durante la degradacién in vitro de los tres sistemas

investigados.

Durante los primeros cinco dias de degradacién, Me-SS no presenté cambios en MR (fase lag). A
partir del séptimo dia, la masa remanente de microesferas decrecié significativamente, y luego del
dia 40 de degradacidn, sélo el 4% de masa inicial se detectd en Me-SS. Este perfil de erosidn, que
tiene una pérdida de masa despreciable en el primer periodo seguido por una reduccion répida de

la masa, es tipica de polimeros que sufren erosion bulk (Gopferich, 1997b).

Imp-PBS y Me- PBS presentaron una reduccion de la masa desde el primer dia, quedando sélo el
15y el 20% de la masa inicial a los 50 dias de incubacidn, respectivamente. La ausencia de fase lag
probablemente se deba a la liberacion de oligdmeros solubles cuando el polimero se puso en
contacto con el medio PBS. En el caso de Imp-PBS, como se dijo en la Seccion 4.2, los oligdmeros
disueltos en el solvente difundirian fuera de la solucidn polimérica durante el proceso de inversion
de fases. En cambio, los oligdmeros solubles entrampados en Me-PBS durante el proceso de
sintesis de las microesferas podrian liberarse facilmente como consecuencia de la falta de
problemas difusionales de estos pequefios dispositivos. A diferencia de las microesferas
degradadas en PBS (Me-PBS), creemos que la pobre ganancia de agua de las Me-SS podria llevar a
estas microesferas a una liberacién mas lenta de estos oligdmeros de la matriz polimérica,

justificando la fase lag.

La cinética de pseudo primer orden propuesta en la Seccién 4.2 para la MR (Ecuacion 4.1) permitio
discriminar claramente los tres sistemas estudiados en esta seccidn, como se muestra en la

Figura 4.39.
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Figura 4.39. Ajuste de la Ecuacion 4.1 a los datos experimentales MR, para los tres sistemas investigados.

Los datos de Me-SS se ajustaron desde el dia 8 en adelante (esto es, dejando fuera la fase lag). De
la Ecuacidn 4.1, se calcularon las constantes cinéticas de pseudo primer orden asi como también

sus correspondientes valores de R?, presentados en la Tabla 4.7.

Tabla 4.7. Pardmetros de la erosidon obtenidos del ajuste de la Ecuacién 4.1 a la MR medida, para los tres sistemas
investigados

Me-SS° Imp-PBS Me-PBS
Puntos experimentales (n) 11 17 12
k (dia™)® -0,124 (0,011)* -0,044 (0,004)° -0,030 (0,002)*
R’ 0,976 0,993 0,990

Se utilizé el coeficiente de correlacién estandar R para la bondad de ajuste.

® El ajuste se aplicd desde el dia 8 de degradacién en adelante. ® Los resultados se expresan como: valor del
ajuste (DE).

Test estadistico: ANOVA y posterior test de Bonferroni. Simbolos distintos indican diferencia estadisticamente
significativa (p<0,05).

Como era de esperar, las microesferas se erosionaron mas rapido en el medio a pH no regulado
(autocatalizado) que en el medio mantenido a pH 7,4 (no catalizado). Los implantes, que
presentaron un comportamiento de degradacién intermedio (autocatalizado en el centro y no
catalizado en la superficie), presentaron un perfil de erosion entre los dos perfiles de microesferas
(Figura 4.39). Las constantes cinéticas de erosion muestran una tendencia razonable: kpe.ss>

Kimp-pas> Knte-pes (p<0,001 en todos los casos).

Se analizaron las DPM para los tres sistemas estudiados, cuyas areas se normalizaron a la masa

remanente correspondiente (Figura 4.40).
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Figura 4.40. Evolucion de las distribuciones de peso molecular normalizadas a la masa remanente para los tres

sistemas investigados. La linea de puntos (0d) corresponde al PLGA de partida.

La Figura4.41 muestra la evolucion de ambos maximos logPM, a lo largo del tiempo de

degradacion.
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Figura 4.41. Evolucion del pico del logaritmo de peso molecular (logPM,) para los tres sistemas investigados
a) Me-SS; b) Imp-PBS, y c) Me-PBS, en funcion del tiempo de degradacion. Los simbolos (-0 --:) y (+----17-+--)
corresponden a los modos de alto y bajo peso molecular, respectivamente. Los simbolos rellenos corresponden a
los logPM,, del PLGA de partida.

El modo de bajo peso molecular de las Me-SS exhibié un pequeiio corrimiento hacia valores de
peso molecular mayor, mientras que el modo de alto peso molecular presentd un rdpido
desplazamiento hacia pesos moleculares mas bajos. A los 22 dias, los modos de bajo y de alto peso
molecular se fusionaron, produciendo una DPM unimodal centrada en alrededor de logPM, 3,0.
(Figurad4.40a y Figura4.41a). El modo de alto peso molecular de Imp-PBS presenté un
desplazamiento hacia pesos moleculares bajos, hasta alcanzar un logPM, de aproximadamente 3,5
a los 12 dias, mientras que el modo de bajo peso molecular no presentd desplazamientos
manteniéndose en un valor de 2,9 (Figura 40 b y Figura 41 b). A lo largo de los primeros dias, el
area relativa del modo de alto peso molecular presenté una reduccidén pronunciada, mientras que
la del modo de bajo peso molecular aumentd. A partir de los 12 dias, las DPM no presentaron
diferencias en cuanto a las areas relativas de ambos modos, sélo se observa el proceso erosional
caracterizado por una reduccion del area absoluta bajo las curvas (Figura 4.40 b). Las Me-PBS
presentaron DPM similares durante todo el periodo de degradacién (Figura 4.40 c), con dos
modos a 3,8 y 2,9 logPM, (Figura 4.41 c). Como en el caso de Imp-PBS, el modo de bajo peso
molecular presentd un incremento en su drea relativa a lo largo de los primeros dias de

degradacion.

Para los tres sistemas estudiados, la evolucion de M, durante el tiempo de degradacion se

muestra en simbolos en la Figura 4.42.
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Figura 4.42. Evolucidn de los pesos moleculares promedio en peso (M,,) durante la degradacidn de los tres
sistemas investigados. Ajuste de los datos experimentales con el modelo de la Ecuacion 4.2. La degradacion
autocatalizada se indica con linea punteada, la degradacion no catalizada se indica con linea continua. El

simbolo 1 corresponde al M,, del PLGA de partida.

A pesar de que durante los primeros dias la pérdida de masa de Me-SS fue despreciable, la M,,
disminuyd inmediatamente al ponerse en contacto con el medio acuoso, hasta alcanzar un plateau
a los 1000 g/mol después de 14 dias de degradacidn. Algunos autores sugieren que este valor de
M,, corresponde a oligdmeros de PLGA lo suficientemente pequefios como para ser disueltos en el
medio (esto es, tornando el proceso de hidrdlisis en un proceso disolutivo) (Korber, 2010; Park,
1994), estando de esta manera ausentes en los cromatogramas SEC. Como en el caso de Me-SS, el
M,, de Imp-PBS presentd una disminucién hasta el dia 15, seguido de un valor practicamente
constante de 3300 g/mol. A pesar de la dispersidén, Me-PBS presenta un perfil de M,, sin tendencia
durante los 50 dias de estudio, lo que es consistente con la ausencia de cambios cromatograficos

(ver Figura 4.40 c).

Se buscd desarrollar un modelo simple capaz de describir el patrén de degradacién, M,(t), de
implantes en un medio isosmético mantenido a pH fisiolégico (Imp-PBS), como un caso intermedio
entre los perfiles de degradacién de Me-SS y Me-PBS. Dado que el PLGA de partida presenté una
DPM bimodal, no fue posible asignar a los modos de bajo y alto peso molecular la degradacién del
centro y la superficie, respectivamente, como lo reportado en la literatura (Grizzi y col., 1995; Li y
col., 1990; Tamada y Langer, 1993). En su lugar, se presenta un patréon de las DPM asociado al pH
del medio circundante. Cuando los productos de degradacion disminuyen el pH (como en Me-SS),
las moléculas poliméricas de alto peso molecular son rapidamente hidrolizadas a cadenas mas
cortas, desplazando asi el modo de alto peso molecular hacia pesos moleculares menores

(Figure 4.40 a). Por el contrario, a pH fisiolégico (esto es, como en Me-PBS) la hidrdlisis del
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polimero no ocurre sélo a nivel de las cadenas de alto peso molecular, por lo que estas cadenas
estdn presentes durante toda la degradacion. Las DPM no presentan corrimientos significativos,
sélo cambios en la proporcién de las diferentes cadenas poliméricas (aumenta la poblacion de
cadenas de bajo peso molecular en detrimento de una disminucién de la poblacidn de cadenas
mas largas). Tipicamente, un polimero que sufre erosién de superficie exhibe una DPM invariante
durante toda su degradacion. Esto es debido a que la degradacién ocurre gradualmente en la
superficie del polimero, y las cadenas poliméricas de bajo peso molecular (oligdmeros) son
liberadas al medio, estando ausentes en los cromatogramas SEC (Lam y col., 2008). De acuerdo
con los perfiles de DPM presentados en la Figura 4.40 c, las microesferas de PLGA degradadas en
un medio mantenido a pH fisiolégico (Me-PBS) sufren una degradacidn tipo superficial. Este
resultado probablemente se deba a nuestras condiciones experimentales particulares, que

involucran pequefias matrices poliméricas y un estricto control del pH del medio.

Entonces, el proceso de degradacion de Imp-PBS puede ser modelado a través de dos fases
consecutivas. La primera, gobernada por un proceso autocatalitico que ocurre al pH del centro del
implante (similar al patréon Me-SS). La segunda, correspondiente al proceso no catalizado que
ocurre luego de que la pared del implante se dafia, en un medio mantenido a pH fisioldgico
(similar al patrén de degradacién tipo superficial de Me-PBS). La ruptura de la pared del implante

fue corroborada por el perfil de pH y las fotomicrografias de Imp-PBS (Figura 4.36 b y Figura 4.37).

La mayoria de las publicaciones reportan que la degradacién bulk de dispositivos de PLGA a pH 7,4
y 37 °C esta dominada por un proceso autocatalitico que ocurre a lo largo de toda la degradacién.
Sin embargo, se ha reportado en la bibliografia un proceso que combina mecanismos de erosidn
de matriz con erosién de superficie para scaffolds porosos de PLGA de alto peso molecular, bajo
un control semanal del pH del medio (Yoshioka y col., 2008). En ése trabajo, los autores reportan
un mecanismo de degradacién basado en un primer periodo de degradacién bulk autocatalizada,
seguido de una liberacion de productos dcidos acumulados y un segundo periodo de degradacion
superficial. En nuestro trabajo, observamos un patrén de degradacion similar para otro sistema a
base de PLGA: implantes formados in situ, con una relacién de copolimeros y peso molecular
diferentes. Ademads, encontramos que la degradacion tipo superficial del PLGA ocurre cuando hay
un pH fisioldgico controlado de manera rigurosa y en ausencia de productos acidos acumulados en
el medio circundante. Las microesferas degradadas en PBS y en SS fueron dutiles para elucidar el
mecanismo de degradacion, lo que nos permitid asociar el medio de degradacién con dos periodos

de degradacién observados en los Imp-PBS.
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Asi, el modelo matematico para la degradacién de los implantes puede concebirse como una
simple combinacidon de los procesos de Me-SS y de Me-PBS. Si se asume que cada proceso

individual sigue una cinética de primer orden, el modelo global propuesto es:

M, (0)-A-e™* | reacciénautocatalizada

M, (t) = (4.2)

M, (0)-A- e™ | reaccioénno catalizada

Donde Ay A son parametros que deben ser determinados con los datos experimentales, y t,; es el

tiempo correspondiente a la ruptura de la pared del implante.

La Figura 4.42 muestra las predicciones del modelo de acuerdo a los parametros ajustados

indicados en |la Tabla 4.8.

Tabla 4.8. Pardmetros de degradaciéon obtenidos del ajuste de |la Ecuacién 4.2 a los datos de M, para los tres
sistemas investigados

Imp-PBS
Ms-5s° degradacion degradacién Ms-PBS
autocatalizada® no catalizada®
Puntos experimentales (n) 7 7 11 10
A (dia™) 0,101 (0,002) 0,036 (0,001) ~0 ~0
A 0,78 (0,01) 0,86 (0,01) 0,46 (0,01) 1,02 (0,07)

Se utilizé el test de Chi cuadrado para la bondad de ajuste, con un nivel de significancia de a=0,01
® Los resultados se expresan como: valor del ajuste (DE); b Ajuste realizado hasta el dia 14 de degradacién; “ Ajuste
realizado hasta el dia 16 de degradacion; ¢ Ajuste realizado desde el dia 18 de degradacién

El tiempo t,; resultante de nuestro sistema fue 17,4 dias, calculado de la interseccion de las curvas
de degradacidn catalizada y no-catalizada. El modelo también puede describir adecuadamente los
casos limites de Me-SS y Me-PBS. Para Me-PBS, el modelo directamente predice una constante

para M, (t).

La Figura 4.43 a muestra un esquema de los procesos de erosion bulk y superficial, y el proceso

propuesto para Imp-PBS.

115



Resultados y Discusién

(a)

Erosion de matriz

» Erosion de superficie

® O O © -

t, t>t, t>t, tot,

(b)
A .E PM decreciente
M, g
o
2
1 2 &
O = « § PM constante
Acidificacién LogPM 3 L B,
del centro v N
S S
Rotura pared logPM
“.__ del implante
0.
0 Ingreso {Mf t F
0. de PBS v O
DD  — DD ...... [ — DD ........
Degradacion autocatalizada Degradacion no catalizada
€ > € >
. >
g t, Tiempo

Figura 4.43. Visualizacion esquemadtica de los diferentes procesos de degradacion a lo largo del tiempo (mayor
densidad de color representa menor grado de degradacion). a) Procesos de degradacidn/erosion tipicos de matriz
(bulk) y de superficie, y la propuesta del proceso de degradacion/erosion para implantes en PBS; b) Tiempo de
evolucion de DPM 'y M, del implante degradado en un medio mantenido a pH fisioldgico (Imp-PBS). El tiempo t,;

representa el momento de la rotura del implante.

Como un caso intermedio, Imp-PBS exhiben una combinacion de ambos procesos de
degradacion/erosion. Inicialmente, un proceso acido autocatalizado en el centro del implante
gobierna la degradacién, hasta que las paredes del implante se rompen (t=t,). Durante este
periodo, las DPM presentan un desplazamiento gradual hacia pesos moleculares bajos, resultando
asi en una disminucion en los valores de M,, (fase de degradacién autocatalizada). Durante la
segunda fase de la degradacion (a t>t,;), no ocurre acumulacién significativa de productos acidos
en el implante, siendo la hidrdlisis gobernada por un proceso tipo superficial. Durante esta fase,
las DPM permanecen sin desplazamientos, resultando en valores de M, alrededor de una
constante. La Figura 4.43 b resume los dos pasos del proceso de degradaciéon de un implante

mantenido en condiciones fisiolégicas (Imp-PBS).
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4.4.3. Conclusiones

En esta seccidn se busco elucidar algunos aspectos del proceso de degradacion de implantes de
PLGA formados in situ en un medio a pH fisiolégico, usando como modelo la formulacién
polimérica F1. El monitoreo del pH, la pérdida de masa, la DPM, y el M,, a lo largo del tiempo
probaron ser Utiles para evaluar los procesos de erosién/degradacion, asi como para inferir los
mecanismos de degradacion involucrados. Dado que el PLGA utilizado presenté una DPM bimodal,
no se pudo asociar la degradaciéon de la superficie y del centro del implante con un modo
caracteristico. En cambio, se relacioné el patron de DPM con un comportamiento temporo-

espacial del implante asociado a su vez con el pH del medio circundante.

Los Imp-PBS sufrieron un proceso dependiente del tiempo caracterizado por dos fases bien
diferenciadas: i) una fase gobernada por la degradacidon bulk autocatalitica del centro del
implante, que ocurre antes de la rotura del implante (durante las primera dos semanas), ii) una
fase de degradacion tipo superficial que ocurre una vez que se rompe la pared del implante.
Ambas fases se justifican independientemente por un perfil decreciente de pérdida de masa
polimérica. El uso de microesferas de PLGA degradadas en los medios SS y PBS, fueron utiles para
estudiar la degradacién de areas afectadas por diferentes pH de dispositivos con problemas
difusionales, y para interpretar los fendmenos de degradacién. La metodologia basada en el
analisis de sistemas auxiliares de microesferas se presenta como una herramienta prometedora
gue podria permitir una mejor comprension del proceso de degradacidon de otros sistemas de

PLGA.
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4.5 Liberacion in vitro de paclitaxel a partir de implantes formados in situ

4.5.1 Introduccion y objetivos

Asegurar que la liberacion de una droga a partir de una formulacion de liberacidon controlada se
deba, exclusivamente, a propiedades de los excipientes y la droga, es fundamental para
caracterizar el sistema y lograr una mejor correlacién entre lo que sucede en un medio artificial y
en un medio fisioldgico-biolégico real. Si un principio activo es poco soluble en el medio de
liberacion y logra saturarlo al cabo de un determinado tiempo, la liberacion se detendra y no
representara de ninguna manera lo ocurrido in vivo, donde la circulacion sanguinea y un

metabolismo eficiente mantendran depurado de droga liberada los sitios de inyeccién.

Mantener la dilucidn infinita o sink conditions es una limitacién importante para la realizacién de
ensayos de liberacién. Para drogas de caracter hidrofdbico, esta situacién es mas critica, dado que
la solubilidad de la droga en un medio acuoso es extremadamente baja y se necesitarian grandes
volumenes de medio de liberacion para cumplir con el criterio de dilucién infinita. ComUnmente se
recomienda un volumen tres veces mayor al volumen necesario para disolver completamente la

dosis (3X), y algunas fuentes recomiendan incluso 5X y hasta 10X (Rohrs, 2001).

El paclitaxel (PTX) (Figura 4.44) es un agente antitumoral efectivo poco soluble en agua. Diferentes
trabajos reportan datos de solubilidad en agua de esta droga en el rango 3-6 ppm (Singla y col.,

2002; Swindell y col., 1991; Tarr y Yalkowsky, 1987).

: OH O 0;
o

Figura 4.44. Estructura quimica del paclitaxel.

OH

Para aumentar su solubilidad en medios de liberacion in vitro de base acuosa, se han estudiado el
agregado de surfactantes, proteinas y solventes no acuosos (Cho y col., 2004). Si bien se sabe que
variar el pH puede favorecer la solubilidad de ciertas drogas hidrofobicas, en este caso al ser el PXT

una molécula no ionizable, la modificacién de éste parametro no tiene efecto alguno sobre la
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miscibilidad en agua de esta droga. Actualmente, la adicidon de surfactantes al medio de liberacién
es el método mas utilizado, y estd catalogada por algunos autores como fisiolégicamente
relevante ya que podria imitar la accidn solubilizante de algunos componentes plasmaticos, como

las proteinas (Turino, 2012).

Una vez seleccionadas las condiciones adecuadas para el ensayo de liberacién in vitro, y
habiéndolos llevado a cabo, se puede centrar el andlisis en los fendmenos de liberacidn
involucrados en la formulacion en estudio como disolucién, difusion, velocidad de degradacion de

la matriz, hinchamiento, entre otras.

Segun la literatura, durante la liberacion total de una droga entrampada en una matriz de PLGA
intervienen tres procesos: la hidratacion e hinchamiento de la matriz polimérica, la disolucién y
difusion de la droga a través de dicha matriz, y la erosién del polimero (Schliecker, 2003), todas

representadas en la Figura 4.45.

° ° °
00000° BLS. °

°
S %,

t @ Particula de droga
Hidratacién/Hinchamiento Difusion de la droga Erosion del polimero
Matriz polimérica

Liberacidn inicial Liberacién controlada

Figura 4.45. Mecanismos involucrados en la liberacidon de un fdrmaco a partir de una matriz de PLGA. Adaptado
de O’Neil (O’Neil, 2010)

Una vez que la droga se solubiliza en la superficie exterior, la droga en las capas interiores empieza
a difundir fuera de la matriz y, posteriormente, se solubiliza también. Al mismo tiempo, la matriz
de polimero experimenta degradacion hidrolitica y empieza a erosionarse fisicamente,
permitiendo que las capas del centro expulsen su carga de farmaco, hasta que el dispositivo se

degrada completamente y el efecto terapéutico disminuye. (O’Neil, 2010).

La manera en que ocurre cada una de estas tres fases (hidratacion, difusion y erosién), definira los
perfiles de liberacién de la droga. Por ejemplo, la magnitud de la liberacién inicial va a depender
de factores como la velocidad de formacidn in situ del implante (proceso de inversion de fases) y la

viscosidad de las soluciones poliméricas, entre otros.
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El mecanismo de liberacion de la droga desde sistemas de formacion in situ, como los implantes
de PLGA empleados en esta tesis, es complejo. La velocidad de liberacién va a depender de
caracteristicas de la droga y de un gran nimero de parametros de la formulacion. Entre estos
parametros se encuentran: el tipo, concentracién y peso molecular del polimero, tipo y cantidad
de solvente, asi como la presencia de aditivos, tales como tensioactivos o co-solventes. También
tienen un impacto sobre la liberacién caracteristicas de la droga tales como: hidrofilicidad y

lipofilicidad, miscibilidad en agua y peso molecular (Sautter, 2006).

Las formulaciones seleccionadas en este trabajo de tesis F1-4 presentan, como se estudid en las
secciones anteriores, caracteristicas diferenciales dependientes del tipo de sistema solvente
utilizado. En esta seccion se investigard el efecto de estos sistemas solventes en el
entrampamiento, los perfiles de liberacién y la evolucidn de los implantes formados in situ a partir

de las formulaciones F1-4 conteniendo PTX al 10 y al 40% p/p de PLGA.

4.5.2 Resultados y discusion

Entre los agentes solubilizantes de PTX reportados en la bibliografia, el detergente no iénico
Tween 80 se ha agregado al 0,05-0,1% p/v en el medio de liberacién de matrices poliméricas
conteniendo PTX (Nsereko y Amiji, 2002; Ranganath y Wang, 2008). El tensioactivo dodecilsulfato
sédico (SDS) es recomendado por la FDA para aumentar la solubilidad de drogas insolubles o poco
solubles en agua (FDA Guidance for Industry: Dissolution Testing of Immediate Release Solid Oral
Dosage Forms, 1997) y esta reportado su uso en ensayos de liberacion de PTX al 0,3% p/v (Ruel-
Gariépy y col.,, 2004). La N,N-dietilnicotinamida es un agente hidrotrdpico eficaz, capaz de
aumentar hasta 100 veces la solubilidad de PTX en agua (Lee y col., 2003). Entonces, ensayamos la
solubilidad de la droga en solucion buffer fosfato salina (PBS pH 7,4) conteniendo Tween 80, SDS y

N,N-dietilnicotinamida. Los resultados se presentan en la Tabla 4.9.

Tabla 4.9. Solubilidad de PTX a 37 °C en diferentes medios de liberaciéon basados en PBS

Medio Solubilidad PTX (ug/mL)
PBS 49 (1,1)
PBS-Tween 80 0,5% p/v 18,9 (4,5)

PBS- N,N-dietilnicotinamida 1M >100

PBS-SDS 0,3% p/v 61,9 (1,7)

Los resultados se presentan como media (DE)
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Si bien de todas las condiciones ensayadas, el medio PBS conteniendo N,N-dietilnicotinamida 1 M
resultd en la mayor solubilidad de PTX, se decidid no trabajar con dicho excipiente por estar
reportado en la bibliografia una degradacién acelerada del PLGA en su presencia (Baek y col.,
2004). Por otro lado, la adicién de 0,3% de SDS al PBS permitié solubilizar aproximadamente 62 ug
de PTX por cada mililitro de medio, frente a 20 ug que solubilizé el Tween 80 al 0,5% (siendo ésta
una concentracién mucho mayor a la comunmente reportada). Es por esto que se optd por

trabajar con PBS-SDS 0,3% p/v como medio de liberacidon de PTX en los ensayos a realizar.

Normalmente, se reporta una carga de PTX de 10% p/p en dispositivos preformados implantables
para la liberacidon de droga (Lee y col., 2009; Ong y col., 2009; Ranganath y Wang, 2008). Por otra
parte, para poder administrar una dosis de PTX (cominmente de 10-20 mg/kg de peso corporal)
sin producir injuria en el tejido por el uso de grandes volumenes de formulacion, se deberian
inyectar dosis de mayor carga de droga. De manera tal de permitir un mejor ajuste en los
volumenes de inyeccion en caso de ser necesario, se eligieron concentraciones de la droga en la

formulacidn de 10y 40% p/p de PLGA, a las que llamaremos PTX10 y PTX40, respectivamente.

Ahora bien, se determind la solubilidad de PTX en los solventes DMSO, 2P y TR, para conocer si la
droga se solubilizaba o quedaba dispersa a la maxima concentracion de trabajo. Para los tres
solventes (y mezclas de solventes 50:50 DMSO:2P y DMSO:TR), el PTX quedé totalmente disuelto a

la concentracién ensayada (una Unica fase homogénea).

Las formulaciones seleccionadas para los estudios de liberacién in vitro de PTX, el entrampamiento

(En) y la eficiencia de entrampamiento (Ee) se detallan en la Tabla 4.10.

El entrampamiento de PTX fue del 100% en todos los casos, probablemente por la baja solubilidad
de esta droga en agua. La molécula hidrofdbica de PTX queda entrampada totalmente dentro de la

matriz polimérica, también hidrofdbica, durante el proceso de inversidon de fases.
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Tabla 4.10 Formulaciones para la liberacién in vitro de PTX. Preparacion, concentracion de PLGA y PTX,
entrampamiento (En) y eficiencia de entrampamiento (Ee)

Preparacién [PTX] inicial

. - [PLGA] o1 o1

Formulacion PLGA DMSO 2P6TR PTX (% p/p) (% p/p En (%) Ee (%)
(mg) (mL) (mL) (mg) PLGA)

F1/PTX10 400 1 40 26,1 10 9,7 (0,5) 99,7 (0,3)
F1/PTX40 400 1 160 23,9 40 40,3 (0,7) 100,6 (1,7)
F2/PTX10 300 1 30 20,8 10 10,2 (0,2) 102,1(2,1)
F2/PTX40 300 1 120 19,9 40 40,3 (3,7) 100,8 (9,3)
F3/PTX10 300 0,5 0,5 30 20,7 10 10,1 (0,1) 101,4 (1,1)
F3/PTX40 300 0,5 0,5 120 19,7 40 40,5 (1,1) 101,2 (2,7)
F4/PTX10 300 0,5 0,5 30 20,5 10 10,5 (0,6) 105,1 (5,8)
F4/PTX40 300 0,5 0,5 120 19,2 40 39,7 (6,6) 99,4 (16,6)

® Los resultados se expresan como media (DE)

Los ensayos de liberacién de PTX de implantes formados in situ de PLGA en un medio PBS-SDS no
se pudieron realizar utilizando bolsas de didlisis, dado que la droga no difundié a través de la
misma al medio de liberacion. Creemos que esto puede deberse a algun tipo de interaccién entre
el PTX, el SDS y la membrana, y/o la formacion de miscelas que impidan el trasporte a través de los
poros de la membrana, de 12 kDa. Es por esta razén que los implantes se prepararon como se
detalla en la Seccion 3.2.26 de Materiales y Métodos, formandolos en viales, para colocarlos luego
sueltos en los frascos de liberacion. Los implantes de 1 dia de incubacién tuvieron una estructura

de disco, de didmetro promedio 1,8 (0,1) cm.

En la Figura 4.46 y Figura 4.47 se presenta la evolucién de los implantes F1-4 conteniendo PTX10 y
PTX40, respectivamente. Como se puede observar, a los 183 dias de incubacién dichos implantes
aun conservaban masa remanente. Dado que en estos implantes no se realizd un seguimiento de
la erosion por gravimetria, se midieron las dreas de los mismos a partir de las fotografias, y se
calculé la variacién del area porcentual, Area (%), como una medida de la evolucién de los

implantes, segun la Ecuacion 4.3.

Area (%) = IArea (t)

———F 100 (4.3)
Area inicial
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(e)
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Figura 4.46. Fotografias de los implantes F1-4/PTX10 formados in situ a los a) 3 dias, b) 12 dias, c) 47 dias,
d) 75 dias, e) 96 dias, f) 124 dias, g) 160 dias, h) 183 dias de la liberacion in vitro de PTX.
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F1/PTX40 F2/PIX40

Figura 4.47. Fotografias de los implantes F1-4/PTX40 formados in situ a los a) 3 dias, b) 12 dias, c) 47 dias,
d) 75 dias, e) 96 dias, f) 124 dias, g) 160 dias, h) 183 dias de la liberacion in vitro de PTX.
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Donde Area (t), es el area del implante a un tiempo t, y Area inicial es el drea del implante al inicio

del ensayo. La evolucién del Area (%) en funcién del tiempo se presenta en la Figura 4.48.

(b)

160 160
(i o F1/PTX10 = F1/PTX40
104 & O © F2/PTX10 St o . | ® F2/PTX40
120 43 o F3/PTX10 1204 v o F3/PTX40
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= 1004 100 4
§.
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Figura 4.48. Evolucién de Area (%) durante el ensayo de liberacién in vitro de PTX para los implantes F1-4, con
una carga de PTX inicial de a) 10%, y b) 40% p/p de PLGA.

Tanto en las fotografias como en la Figura 4.48, se aprecia codmo durante los primeros 25-30 dias
de ensayo los implantes F1-3 aumentan su tamafio, siendo mayor el aumento en los implantes
conteniendo PTX10. También se puede observar en dichos implantes el borde irregular, producto
del hinchamiento o hidrataciéon de la matriz. Esto probablemente se deba a una menor
hidrofobicidad de la matriz conteniendo PTX10 respecto de PTX40, por el menor contenido de
droga hidrofébica. De manera contraria, el aumento en el area de los implantes F4/PTX10 fue

menor que en los implantes F4/PTX40.

Luego de este hinchamiento, comienza una reduccidon sostenida en el tamano de todos los
implantes, siendo este resultado mas pronunciado en las matrices con PTX10, resultado coherente
con su menor hidrofobicidad. En los implantes F4/PTX10, esta reduccién de tamafio es alin mas
pronunciada. Adema3s, se puede apreciar en las fotografias cémo los implantes conteniendo TR
(F4/PTX10 y F4/PTX40) se erosionan de manera diferente al resto. Mientras que los implantes F1-3
conservan una estructura aproximadamente circular y van disminuyendo su tamafo, F4 presenta
una matriz que se va “carcomiendo” con el correr del tiempo. Este resultado podria explicarse a
través de la formacion de estructuras mas cerradas en F1-3 por el mds rdpido intercambio de
solvente (como se estudié en la Seccion 4.2). Este hecho, sumado a la hidrofobicidad aumentada

de la matriz por la presencia de PTX, podria lograr que la difusién de agua dentro de la matriz
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polimérica ocurra de manera lenta, degradandose y erosionandose mas rapido en la superficie que
en el interior. Mientras que F4, al formar matrices mas abiertas debido a un mas lento proceso de
inversion de fases (por el contenido de TR de estas formulaciones, como se estudié en la
Seccion 4.1), permitiria un mejor acceso del agua a toda la matriz. Asi, la hidrélisis de las uniones
éster y, posteriormente, la erosidn, puede ocurrir en igual proporciéon en la superficie, como

dentro del implante, generando asi el aspecto carcomido observado en estos implantes.

El ensayo de liberacion de PTX se llevé a cabo durante 200 dias, tiempo en el que los implantes
completaron la liberacidn total de la droga, coincidiendo con su casi completa erosién. La vida
media de estos implantes fue ~ 4 veces mayor respecto de los implantes degradados in vitro sin
droga (resultados Seccion 4.2). Estos resultados estan de acuerdo con lo reportado por otros
autores (Li y col., 1996; Siegel y col., 2006), que indicaron que la presencia de drogas en matrices

poliméricas de PLA y PLGA modifica su velocidad de degradacidn.

Comunmente, los perfiles de liberacion de droga de dispositivos poliméricos biodegradables
presentan un perfil trifasico, con una primera liberacién rapida (fase 1), donde se libera la droga
débilmente retenida o adsorbida en la matriz que puede liberarse facilmente al exterior (en el caso
de dispositivos de formacion in situ, esto ocurre mayoritariamente durante el proceso de inversion
de fases). Luego, sigue una etapa de liberacidn lenta (fase Il), donde la droga difunde lentamente a
través de la matriz polimérica densa. La ultima etapa (fase lll), es un periodo de liberacidn répida,

habitualmente atribuido al comienzo de la erosion del polimero (Fredenberg y col., 2011).

Los perfiles de liberacién in vitro de PTX a partir de implantes formados in situ F1-4, con una carga
inicial de droga de PTX10 y PTX40, se presentan en la Figura4.49. Como se menciond
anteriormente, y se observa en los perfiles de liberacion, durante los 200 dias que tardaron los
implantes en erosionarse, hubo liberacidon de droga, llegando casi al 100% de liberacion. El hecho
de que la liberacién dure lo que la matriz tarda en erosionarse, habla de la fuerte influencia de la
erosion del polimero sobre los mecanismos de liberaciéon de PTX (ver Figura 1.11 de Introduccion
General); y de la influencia de la droga en la erosién de la matriz — aumenta 4 veces el tiempo de

degradacion de la matriz—.
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Figura 4.49. Perfil de liberacion in vitro de PTX en implantes formados in situ, a) F1, b) F2, c) F3, y d) F4, con una
carga de PTX inicial de 10% y 40% p/p de PLGA, indicados con simbolos vacios y llenos respectivamente. Las
letras i, ii y iii, indican la fase I, Il y Ill de la liberacion de los implantes con PTX10. Las letras | y Il indican la fase | y

Il de los implantes con PTX40.

Como se puede observar, en todos los casos, los implantes conteniendo menor carga de droga
(PTX10) presentaron un efecto burst inicial mayor, que fue de 4, 6, 7 y 4% de liberacién a las 24 h
de comenzado el ensayo para las formulaciones F1, F2, F3 y F4, respectivamente. El menor efecto
en la liberacidén inicial de PTX observado en los implantes conteniendo PTX40 podria deberse a un
aumento en la Tg. Un mayor numero de interacciones droga-polimero debido a un aumento en el
contenido de droga, aumenta la Tg del polimero haciéndolo mas rigido, y disminuyendo el efecto
burst inicial (Miyajima y col., 1998). También se puede apreciar que el efecto burst es mas
pronunciado en F2 que en F1. Esta liberacién inicial mds pronunciada a causa de una menor
proporciéon de polimero en la matriz esta reportado en la bibliografia para otros sistemas a base de
PLGA (Lambert y Peck, 1995). Esto probablemente se deba a que en matrices con mayor

proporcién de polimero, y, por ende, mas hidrofdbicas y mas viscosas, la barrera de difusién del
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farmaco hacia el medio de liberacién sea mayor. Es de esperar, que en formulaciones cuyo
proceso de inversién de fases es mas lento, se produzca una liberacidn inicial mas lenta, dado que

parte de la droga débilmente retenida se libera junto con el solvente.

Como se observa en la Figura4.49 ay b, F1/PTX10 y F2/PTX10 presentaron perfiles de liberacion
trifasicos. Luego de la liberacion inicial, los implantes presentaron una fase de retardo corta
(fase 1), para luego liberar el ~70% de la droga a los 80 dias (fase Ill). Luego, la liberacion del resto
de la droga ocurre de manera mas lenta, alcanzando el ~90% de liberacidn al final del ensayo. Esta
etapa posterior de liberacion en perfiles con fase Il rdpidas se ha reportado previamente en la
bibliografia (Fredenberg y col., 2011). Probablemente la fase Il esté asociada a la degradacion de
la matriz polimérica, mientras que la etapa posterior corresponda a la erosidn fisica del dispositivo
(observar como en la Figura 4.46 d F1/PTX10 y F2/PTX10, correspondiente al dia 75 de incubacion,

donde ocurre el cambio entre estas dos fases, ya se empieza a observar éste fendmeno).

A diferencia de los otros implantes PTX10, que presentaron perfiles trifasicos de liberacion de
droga, se puede observar en la Figura 4.49 c, el perfil bifasico de liberaciéon para F3/PTX10. Una
primera fase inicial de difusidon de la droga, que se mantiene hasta aproximadamente el dia 25,
liberando el 50% de la carga inicial de droga. Luego, una fase de liberacidn sostenida, que dura
hasta finalizar el ensayo. Creemos que en estos implantes, esta primera etapa de difusién estaria
asociada a la hidratacién de la matriz, y que estaria enmascarando la fase Il q se observan en los
otros implantes con igual carga de PTX. Este supuesto lo basamos en el hecho de que, de los
cuatro implantes, F3 presentd el mayor hinchamiento, en cuanto al espesor de los discos (datos no
mostrados). Probablemente esto se deba a la presencia de 2P fuertemente retenida en los
implantes, solvente prético polar capaz de formar puentes hidrégeno con el agua, aumentando asi
la hidratacidon de la matriz. Ademas, el cambio de fases ocurre aproximadamente a la altura del
cambio en el perfil de Area (%). Asi, una vez que la hidratacién de la matriz cesa, es sélo el proceso

erosivo el que estaria involucrado en la liberacidn.

Por su parte, F4/PTX10 resulté en un perfil trifasico (Figura 4.49 d), con una liberacion inicial de
menor duracién respecto al resto de los implantes, una fase de retardo, que dura
aproximadamente 50 dias, y que involucra probablemente una difusién retardada de la droga a
través de la matriz, y una tercer fase de liberacidon mas rapida, asociada a la erosién del implante.
Comparando los tres implantes que presentaron un perfil trifasico, se puede apreciar que,
mientras que el comienzo de la tercera fase, asociada a un proceso erosivo, comienza a los 15-20

dias en F1/PTX10 y F2/PTX10, en F4/PTX10 ocurre alrededor de los 50 dias. Al analizar las

128



Resultados y Discusién

correspondientes curvas de Area (%), podemos ver que estos tiempos se correlacionan con el
comienzo de decaimiento del drea porcentual, indicando que esta tercera fase estaria asociada a
un proceso erosivo. Diversos autores asocian esta fase de liberacion rapida a Ia

degradacion/erosion del PLGA (Desai y col., 2008; O’Neil, 2010).

El hecho de que la liberacién de la droga ocurra principalmente durante la degradacidn/erosion
del polimero, podria estar indicando una fuerte interaccion polimero-droga y/o droga-droga, que
hace necesario que la matriz polimérica comience a disolverse para que el PTX pueda difundir al
medio. Esta interaccion probablemente no sea tan fuerte en los implantes F3/PTX10, por la accion

solvatante de la 2P, lo que resulta en una fase difusiva mas importante.

Como se observa en la Figura 4.49 a-d, los perfiles de liberacién de droga de los implantes
conteniendo 40% de PTX inicial presentaron un efecto explosivo inicial casi nulo, aunque mayor en
los implantes que presentan una liberaciéon de solvente mas explosiva F1 y F2 (ver Seccion 4.1).
Luego, la liberacion de la droga presentd una cinética de orden cero hasta los 140-150 dias de
ensayo, alcanzando un 80-85% de liberacion. Este perfil monofasico de liberacidn, ha sido asociado
a una superposicion de curvas de primer orden de difusidon y erosidon (Okada, 1997). Aunque es
raro encontrar este perfil de liberacién en dispositivos para la LCD a base de PLGA, es el que
comunmente se prefiere (Fredenberg y col., 2011). Los implantes F3, presentaron un retardo en

este perfil, aunque al superponer las curvas PTX40 se observé que fueron todas similares.

4.5.3 Conclusiones

Implantes formados in situ a partir de las formulaciones F1-4 conteniendo la droga hidrofébica PTX
al 10 y 40% p/p en base PLGA, aumentd, en primer lugar, el tiempo de vida media in vitro de
dichos implantes aproximadamente cuatro veces. La matriz generada, entrampd durante el
proceso de inversidon de fases la totalidad de la droga que se encontraba en las formulaciones
iniciales. Esta droga cambio las caracteristicas de la matriz, aumentandole la hidrofobicidad de
manera tal que los implantes se erosionaron principalmente por los bordes, a excepcién de los

implantes F4, debido a su contenido de TR.

Respecto a los perfiles de liberacién obtenidos con las dos cargas de droga investigadas, los
diferentes sistemas solventes utilizados dan lugar a perfiles de liberacidon diferenciales en los

implantes conteniendo PTX10, no asi en los implantes con PTX40.
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Los perfiles diferenciales obtenidos con los implantes PTX10 permitirian modular la liberacién de
la droga de acuerdo al requerimiento farmacoldgico. Al utilizar una alta carga de droga, como
PTX40, se suprime el efecto del sistema solvente, obteniendo en todos los casos cinéticas de
liberacion de orden cero. Este tipo de perfil es deseado en muchos programas de dosificacion de
farmacos, evitando efectos explosivos iniciales, y con una liberacidn constante hasta el

vaciamiento del dispositivo.

Si bien los perfiles presentaron un efecto burst o explosivo inicial, este no fue significativo en
relacién a lo reportado en otros dispositivos de liberacién de farmacos, posiblemente debido a la

preferencia del PTX por permanecer dentro de la matriz polimérica hidrofébica.

El hecho de que estos implantes cargados con PTX se erosionen mucho mads lento que los
implantes sin droga, es un punto importante a tener en cuenta en el desarrollo de dispositivos de

LCD, dado que la eleccidn inicial del polimero se hizo en base a la corta vida media del PLGA 502 H.
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4.6Estudio en animales de formulaciones de PLGA de precipitacion in situ
4.6.1 Introduccion y objetivos

La biocompatibilidad de los dispositivos farmacéuticos y/o biomédicos son un punto clave en el
desarrollo de estos sistemas. En el desarrollo de formulaciones poliméricas de precipitacion in situ

se debe poner atencién en la seleccion del polimero y del sistema solvente.

Como se dijo en la Introduccion General, el PLGA utilizado en éste trabajo de tesis es uno de los
polimeros mas ampliamente investigados y avanzados en lo que a datos toxicoldgicos y clinicos se

refiere, aprobado por la FDA para uso en varios dispositivos farmacéuticos (Lewis, 1990).

Respecto al sistema solvente, éste debe ser bien tolerado y biocompatible, y hemocompatible en
el caso de ser utilizado en liquidos embolizantes. No debe causar dolor luego de la administracion,
ni irritacion del tejido o necrosis en el sitio de inyeccion. (Dunn y col., 1990; Kranz y col., 2001;
Mottu y col., 2000). En el caso de uso vascular, si las lesiones causadas por el solvente son graves,
podria verse comprometido el vaso embolizado, aun usando agentes biodegradables, con la

formacién de un trombo permanente en respuesta al dafio causado

En el caso de implantes poliméricos para la LCD, una desventaja es la encapsulacion fibrosa creada
por la reaccion de cuerpo extrafio, causando un efecto indeseable en la liberacién del farmaco.
Esta cdpsula fibrosa es una barrera de difusién, resultando en una liberacién impredecible de la

droga (Hetrick y col., 2007; Ratner, 2002).

Por ultimo, en el desarrollo de formulaciones inyectables para uso como agente embolizante, se
debe prestar especial atencién en la penetrabilidad de las formulaciones. Por un lado, porque
cuan distal viaje una solucién hasta precipitar va a definir su aplicabilidad (algunos tratamientos
embolizantes requieren de la oclusidon hasta un determinado grado en la rama arterial). Por el
otro, porque la penetracién del agente embolizante no debe ser tan profunda que traspase al
sistema venoso. Esto trae aparejado un inminente embolismo pulmonar, que desencadena, en la

mayoria de los casos, en la muerte del paciente por paro respiratorio (Bilbao y col., 2006).

En esta seccidn, se presenta una compilacion de los estudios realizados en animales de
experimentacion a lo largo de esta tesis. Se evalué en primer lugar, la biocompatibilidad de la
formulacidon en la subcutis de ratas, y la evolucién del tejido a lo largo del tiempo. Luego, se
realizaron ensayos concernientes a la via endovascular. Primero, usando como modelo la arteria
femoral de cerdos, realizando el acceso a la via corriente abajo, se estudid: i) el efecto

radiografico, esto es, vasoconstriccion en respuesta a la irritacidon provocada por el solvente y ii) la
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recanalizacién de una arteria ocluida con una de las formulaciones poliméricas. Luego, en el arbol
arterial renal de conejo, se estudid iii)la penetrabilidad de la formulacién polimérica. Los

resultados obtenidos, se presentan a continuacion.

4.6.2 Resultados y discusion

En la Figura 4.48 se presenta la evolucién durante el ensayo in vivo de los implantes subcutdaneos

formados in situ en ratas Wistar.

Figura 4.48. Evolucidn del sitio de inyeccion subcutdneo de los implantes formados in situ F1-4 en ratas Wistar.

A los 3 dias post inyeccidn, se observa el aspecto mas aplanado y de forma mas irregular de los
implantes F4, del que se hablé en la Seccion 4.3. En los cuatro implantes ocurrié una reduccion de

la masa de implante del dia 3 al dia 22 post-inyeccién. Mientras que los implantes F1, F2 y F3 se
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achicaron durante los 22 dias de ensayo, F4, primeramente perdié espesor (del dia 3 al 8, no
mostrado), para luego achicarse. A los 18 y 22 dias, en el sitio de inyeccién se observo la presencia
de capsula fibrosa en los cuatro implantes, siendo ésta de grosor mayor en los implantes F3. A los
18 dias post inyeccién, dentro de estas cdpsulas encontramos poco material polimérico granulado,
con contenido de liquido linfatico. A los 22 dias, el material polimérico se habia reabsorbido
practicamente por completo, y sélo habia en el sitio de implantacidn tejido fibrososo y restos de
tejido conectivo. Por otro lado, de los cuatro implantes, F3 presenté una mayor vascularizacion en
la zona de implantacién, principalmente en los tiempos muestrales 3, 8 y 12 dias. Esto podria
explicar que la capsula fibrosa sea de mayor grosor en los sitios donde se inyectd F3, siendo ésto

producto de la respuesta del tejido a una mayor irritacién causada por el sistema solvente.

Frente a la presencia de un cuerpo extrafio, se produce una respuesta protectora del tejido
conocida como inflamacién, que trata de restaurar los tejidos lesionados, y de neutralizar la
presencia del cuerpo extraino. Este proceso complejo produce el acimulo de fluidos y leucocitos
en el espacio extravascular. En la inflamacién, se produce una destrucciéon de las células del
parénquima y del estroma. El tejido lesionado se repara mediante tejido conectivo que va a
producir la fibrosis y la escarificaciéon. En este proceso ocurre la formacién de nuevos vasos
sanguineos (angiogénesis), la migracion y proliferacion de fibroblastos, y la maduracién vy
organizacién del tejido fibroso. Los fibroblastos y las células del endotelio vascular comienzan a
proliferar formando el tejido de granulacién en el cual se forman nuevos vasos (angiogénesis)

(Celada, 2013).

Para conocer la respuesta de los tejidos, donde se formaron in situ y se degradaron los implantes,
se estudid por histopatologia la seccién transversal de las pieles afectadas. Se examind la
infiltracion de células del sistema inmune, la presencia de fibrina, exudado y la induccién de
vascularizacién y estroma (matriz extracelular con vasos sanguineos y fibroblastos). Se estudiaron
los cambios a nivel de la epidermis, la dermis, el musculo cutaneo, y el tejido conjuntivo

subcutaneo.

A los tres dias post inyeccidn, los tejidos afectados por los implantes presentaron reaccién
inflamatoria exudativa reversible, ligero engrosamiento de Ila capa externa de la piel
(hiperqueratosis) con infiltraciéon de células del sistema inmune (linfocitos, mastocitos, eosindfilos,
macréfagos, plasmocitos), inflamacion del tejido conjuntivo (celulitis), y leve edema. Las lesiones
mas significativas se correspondieron con la piel inyectada con F3, que presentd restos celulares

(detritus), una inflamacion mas marcada del tejido y necrosis de la fibra muscular.
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En la Figura 4.49 se presentan microscopias dpticas de corte transversal de tejido afectado por la

formulacidn F2, como ejemplo de lo que ocurre a los tres dias post inyeccion.

Figura 4.49. Corte transversal de piel de rata inyectada con F2, a los 3 dias post inyeccion. A la izquierda arriba

estdn indicados la epidermis (E), la dermis superficial y profunda (DS y DP), y el musculo cutdneo (MC). Se
observan dreas de necrosis del epitelio, con abundantes detritus (flecha blanca). A la izquierda abajo, se observa
un detalle de la epidermis y dermis superficial. Se observa engrosamiento de la epidermis (hiperqueratosis). La
flecha azul indica una gldndula sebdcea. A la derecha se presenta otro detalle, donde se observa infiltracion
leucocitaria perivascular (flecha negra) entre el musculo y el tejido adiposo. La barra indica 100 um.

A los 8 dias post inyeccion, la reaccidn inflamatoria y de cuerpo extrafio continud similar a los 3
dias, empezando a observarse la proliferacién de tejido de granulacion con angioblastos

(formacidén de nuevos vasos sanguineos) y, en ciertos casos, fibroblastos.

En la Figura 4.50 se presentan microscopias dpticas de corte transversal de tejido afectado por la

formulacién F3, como ejemplo de lo que ocurre a los 8 dias post inyeccidn.
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Figura 4.50. Corte transversal de piel de rata inyectada con F3, a los 8 dias post inyeccion. A la izquierda estdn

indicados la epidermis (E), la dermis superficial y profunda (DS y DP), el musculo cutdaneo (MC), y el tejido
conectivo subcutdneo (TS). Se indican vasos sanguineos (con flechas blancas), fibroblastos (con flecha azul), e
infiltrados leucocitarios (con flechas negras). Se observa leve engrosamiento de la epidermis, acumulacion de

liquidos en la dermis superficial, e infiltrados leucocitarios en el tejido conjuntivo. La barra indica 100 ym.

A los 12 dias, los tejidos afectados presentan regiones con necrosis y detritus celulares, y otras con
atrofia de la epidermis. Ademads de la infiltracién leucocitaria perivascular, aparecen regiones con
glébulos rojos. La dermis se presenta sin lesiones, con algunos casos de desorden en las fibras
colagenas de la capa dérmica profunda, y formaciéon de nuevos vasos. Las lesiones, aunque
reversibles, se encuentran en el orden F3>F4>F1~F2. El proceso inflamatorio en los tejidos

afectados por F3 es mas marcado.

En la Figura 4.51 se presentan microscopias dpticas de corte transversal de tejido afectado por la

formulacidn F4, como ejemplo de lo que ocurre a los 12 dias post inyeccion.
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Figura 4.51. Corte transversal de piel de rata inyectada con F4, a los 12 dias post inyeccion. A la izquierda estdn

indicados la epidermis (E), la dermis superficial y profunda (DS y DP), el musculo cutdaneo (MC), y el tejido
conectivo subcutdneo (TS). Se observa desorden de coldgeno en la dermis profunda (flechas blancas). A la
derecha, se observa atrofia del epitelio y dermis sin lesiones, y musculo con infiltrados linfocitarios (flecha negra),
inflamacion del tejido conjuntivo, focos de exudado leucocitario, hemorragia y formacion neovascular (flecha

azul). La barra indica 100 um.

A los 18 dias, en las secciones afectadas por los cuatro tejidos estudiados se presentan lesiones
con inflamacién del tejido conjuntivo y reacciéon granulomatosa de cuerpo extrafio. Los tejidos
presentan: focos de engrosamiento de la capa epidérmica; dermis sin lesiones, tejido conjuntivo
con inflamacién, presencia de glébulos rojos, gran proliferaciéon de vasos sanguineos, material
eosinofilico, fibrosis e infiltracién adiposa, y, en algunos casos, presencia de granulomas con gran

cantidad de macrdéfagos y células gigantes de cuerpo extrafio.

En la Figura 4.52 se presentan microscopias Opticas de corte transversal de tejido afectado por la

formulacidén F3, como ejemplo de lo que ocurre a los 18 dias post inyeccién.
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Figura 4.52. Corte transversal de piel de rata inyectada con F3, a los 18 dias post inyeccion. A la izquierda estdn

indicados la epidermis (E), la dermis superficial y profunda (DS y DP), el musculo cutdaneo (MC), y el tejido
conectivo subcutdneo (TS). A la derecha se observa: arriba, ligero engrosamiento de la epidermis y dermis sin
lesiones; abajo, musculo con infiltracién de adipocitos (flecha negra), proliferacion de vasos sanguineos (flecha
blanca) y fibrosis en el tejido conjuntivo. La barra indica 100 um.

A los 22 dias, los tejidos presentan atrofia del epitelio por sectores, y ligero engrosamiento, dermis
superficial sin lesiones, con algunos focos de desorden de coldgeno y escasos infiltrados
leucocitarios, musculo subcutaneo y tejido conectivo subcutaneo inflamados, con presencia de
abundantes gldobulos rojos, fibrosis y material eosinofilico. Las lesiones mas significativas se
corresponden con los tejidos inyectados con F3 y F4 (en el orden F3>F4), que presentan mayor

acumulacién de liquidos, gran cantidad de tejido fibroso denso y proliferacidn vascular.

En la Figura 4.53 se presentan microscopias dpticas de corte transversal de tejido afectado por la

formulacidn F1, como ejemplo de lo que pasa a los 22 dias post inyeccién.
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Figura 4.53. Corte transversal de piel de rata inyectada con F1, a los 22 dias post inyeccion. En la foto de la

izquierda estdn indicados la epidermis (E), la dermis superficial y profunda (DS y DP), y el musculo cutdneo (MC).
Se observa reaccion fibrosa alrededor de material eosindfilo en el musculo. En la foto central se encuentra
marcado con flechas negras el desorden de coldgeno. A la derecha arriba, reaccion granulomatosa de cuerpo
extrafio en el musculo, con células gigantes (flecha blanca) y fibrosis (flecha azul). A la derecha abajo, se observa

atrofia del epitelio por sectores. La barra indica 100 um.

La respuesta observada en los tejidos fue, como se comentd anteriormente, una respuesta
protectora a la presencia de los implantes, que buscd restaurar los tejidos lesionados, y de
neutralizar la presencia del cuerpo extrafio. La mayor respuesta inflamatoria de los tejidos
afectados por la formulacién F3, probablemente esté asociada a una mayor irritacién a causa del
sistema solvente conteniendo 2P. Sin embargo, el proceso inflamatorio observado en los tejidos
estudiados es respuesta no sélo a la liberacion de los solventes que, aunque son biocompatibles y
utilizados en formulaciones de uso farmacéutico, generan cierto grado de irritacion. Sino también
a los acidos liberados durante la degradacidn del polimero, proceso que dura hasta su completa

erosion, y a la presencia en si de la masa polimérica extrafia en el tejido.

A pesar de las controversias que existen acerca del uso de DMSO para aplicaciones farmacéuticas
y biomédicas, resulto ser el solvente que presenté los cuadros inflamatorios mads leves a lo largo
del ensayo, siendo el orden de gravedad de las lesiones F3>F4>F2~F1. De todas maneras, las
lesiones observadas en los tejidos son reversibles, y normales en un proceso de inflamacién por
presencia de cuerpo extrafio. Se observé la formacion de capsula fibrosa, comunente reportada en
la bibliografia en implantes, efecto generalmente indeseado en dispositivos de LCD, dado que
actua como barrera en la liberacién del farmaco. Sin embargo, el aumento en la presencia de
fibras coldgenas se observé mds cerca del final del ensayo, en respuesta a la lesiéon provocada por

los implantes, y como un proceso de reparacion fibrosa del tejido dafiado.
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Dado que la formulacién que mayor irritacion generd en estos ensayos fue F3, se estudié el efecto
radiografico de la mezcla de solventes de ésta formulacion 2P:DMSO 50:50 sobre la arteria
femoral de cerdos. Para esto, se realizaron inyecciones directas de 400 pL de esta mezcla solvente
en la arteria femoral de cerdos, a una velocidad lenta (90 s), como se detalla en la Seccion 3.2.30.
En la Figura 4.54 se presentan las radiografias durante la inyeccién de liquido de contraste, a los
3 min de la inyeccién de solucidn fisioldgica como control, a los 3y alos 5 min de la inyeccidon de la

mezcla solvente correspondiente a F3 (a, b, y ¢, respectivamente).

Figura 4.54. Radiografias de arteria femoral de cerdos durante la inyeccién de liquido de contraste, a) a los 3 min
de la inyeccidn de solucion fisiolégica, b) a los 3 min y c) a los 5 min de la inyeccion de 2P:DMSO (50:50). El circulo
punteado indica la zona analizada. Las flechas indican el didmetro arterial. La barra indica 2 cm.

A los 3 min de la infusion de solucion fisioldgica, las placas radiograficas no documentaron ningun
cambio en el didmetro de la arteria femoral estudiada. Sin embargo, luego de la infusién de la
mezcla solvente estudiada, se identificd estrechamiento del calibre arterial (vasoespasmo) de las
arterias estudiadas, de grado 2 a los 3 min (38%) y de grado 1 a los 5 min (26%) (comparar la
Figura 4.54 a con la b y la c), indicando vasoespasmos transientes, que probablemente se hayan
terminado de resolver completamente luego de unos minutos. En la bibliografia, se encuentra
reportado que una inyeccién lenta de DMSO (500 pL en 90 s), genera a los 3 min post inyeccion un
vasoespasmo promedio de 1,5 grados, y una recuperacion total a los 10 minutos, en arteria de la

rete mirabile de cerdos (Chaloupka y col., 1999). Comparando los resultados obtenidos con los
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obtenidos por Chaloupka, podemos pensar que la mezcla solvente investigada tendria un
comportamiento similar al de DMSO puro, indicando que la 2P, solvente que presentd la reaccidn
inflamatoria mas marcada en los estudios histopatoldgicos, no genera perturbaciones significativas
en el vaso. Esto resulta en una prueba mas a favor del uso de solventes alternativos, al menos en

la via vascular.

Que el sistema solvente de F3 haya presentado bajo grado de vasoespasmo con buena
recuperacién, nos alentd a seguir trabajando con esta formulacion como material embolizante,
para realizar ensayos en animales de experimentacién. Se realizaron inyecciones de formulacién
polimérica en la arteria femoral de cerdos, ejerciendo presidén corriente arriba de la inyeccién, de
manera de provocar la precipitacion cercana a la zona inyectada, como se detalla en la

Seccion 3.2.31.

La Figura 4.55 presenta las radiografias con inyeccién de liquido de contraste previo, a los 15 miny

a los 5 dias de la inyeccion de la formulaciéon polimérica (a, b y ¢, respectivamente).

Figura 4.55. Radiografias de arteria femoral de cerdos durante la inyeccion de liquido de contraste, a) previo a la
inyeccion, b) a los 15 min y c) a los 5 dias de la inyeccion de F3. El circulo punteado indica la zona embolizada en

la figura (b) y el trombo formado en la figura (c). La barra indica 2 cm.

Como se puede observar en las radiografias, a los 15 min posteriores a la inyeccion de la solucién
polimérica, se formé a los 4,4 cm de la puncién de la arteria, una oclusion de 4,5 cm de longitud. Al
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inyectar el liqguido de contraste en la via ocluida, se observa flujo retrégado (corriente arriba del
sitio de puncién) y el paso de liquido de contraste por arteriolas anexas, las que probablemente
aseguren la irrigacidon sanguinea a la extremidad del animal. Otra observacién que es importante
realizar, es que, la precipitacién del polimero ocurre corriente abajo del sitio de inyeccién. Esto
permitiria que la inyeccion de la solucién se realice “bajo flujo”. Este concepto se refiere a que la
embolizacidn ocurra distal respecto de la punta del catéter. Esto probablemente ocurra dado que
la precipitacion del polimero no ocurre de manera explosiva en esta formulacion, como se estudio
en la Seccion 4.1. A los 5 dias post inyeccién (Figura 4.55 a), la oclusién ocupa una mayor
proporciéon de la arteria (6,5cm), siendo esta extension hacia arriba del émbolo formado
inicialmente. Los primeros centimetros de esta oclusidn, presentan leve radiopacidad debida al
liquido de contraste, indicando cierta permeabilidad. Esta extensién del codgulo ocurre minutos
posteriores a la inyecciéon (observado en radiografias tomadas a los 22 min post inyeccién, no
mostrado), y probablemente se deba a la acumulacion de material biolégico, formando parte del

trombo.

A los 16 y 25 dias no se tomaron placas radiograficas con infusion de liquido de contraste. Pero
macroscopicamente se observé en la regién afectada una importante circulacién colateral, con
formacién de neovasculatura. La arteria embolizada conservaba pulso corriente arriba y corriente
abajo del polimero, aunque mas débil que el pulso normal de esa arteria, probablemente debido a

la circulacion sanguinea a través de los vasos colaterales formados.

La extremidad intervenida de todos los animales presentd una buena evolucidn clinica. Se observé
un leve enrojecimiento e inflamacidn local que disminuyeron hasta ser practicamente nulos a los
10 dias de intervenciéon. No se observé isquemia del tejido. Tampoco se observaron cambios en la
conducta de los animales, ni malestar, presentando un crecimiento similar al de animales

controles.

Las arterias embolizadas, se extrajeron, se fijaron y se incluyeron en parafina para su estudio
histopatoldgico. Las fotomicrografias a 10X y a 40X de secciones transversales de las arterias a los

5, 15y 26 dias post intervencion se presentan en la Figura 4.56 a, b, y ¢, respectivamente.
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Figura 4.56. Seccion transversal de arteria femoral de cerdo embolizada con la formulacion F3, a los a) 5 dias,
b) 15 dias, y c) 26 dias post inyeccion. Fotomicrografias a a izquierda y a la derecha corresponden a los aumentos
10X y 40X, respectivamente. Con letras se indica: ME: membrana limitante interna o membrana eldstica, GR:
gldbulo rojo, P: material polimérico, CV: canal vascular, M: macroéfago con hemosiderina, C: neocapilares. La
barra indica 100 um.

A los 5 dias post intervencion (Figura 4.56 a), la oclusion de la luz es practicamente total, habiendo
ocurrido la separacién con la membrana interna limitante durante el procesamiento de la muestra
(obsérvese la ausencia de glébulos rojos). El trombo formado presenta gran cantidad de lagunas
de glébulos rojos entre el material polimérico. La membrana limitante interna presentd, en

algunos sectores, una leve pérdida de su integridad, con un endotelio conservado.
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Como se observa en la Figura 4.56 b, a los 15 dias post intervencién se evidencia la presencia de
un canal vascular reducido (con glébulos rojos en su interior), recubierto por endotelio. Comienza
a aparecer tejido conectivo y de granulacidn, rico en fibras, indicador de una reorganizacion del
trombo. También se observaron macréfagos con hemosiderina (de tonalidad oscura), indicadores
de la reabsorcion de coagulos por estas células del sistema inmune. El material polimérico se

encuentra en menor proporcion.

A los 26 dias post intervencién (Figura 4.56 c), el trombo formado por el material polimérico
presenta la presencia de una canal vascular mayor. El resto de la luz se encuentra ocluida con un
trombo mds organizado, con abundante tejido de granulaciéon con agregados de fibrina, y células

endoteliales que forman pequefios capilares atravesando el trombo.

Si bien la reabsorcion del coagulo no es total a los 26 dias, la presencia de material polimérico es
escasa sino nula por histologia, indicando una completa o casi completa degradacion del PLGA,
resultado que esta en concordancia con los de la Seccién 4.3. El resto del trombo corresponde a
material bioldgico (tejido conectivo y fibroso, glébulos rojos, células linfocitarias), resultado de la
organizacién del tejido en respuesta a la oclusién vascular. En unas semanas mas, probablemente
la via se encuentre recanalizada, debido a una reabsorcién total del trombo o reincorporacion a la

pared en forma de engrosamiento fibroso.

Por las observaciones clinicas de los animales intervenidos, junto con el estudio histopatolégico
realizado, donde no se observd proceso inflamatorio, y se evidencid un proceso normal de
formacién y recanalizacién de trombos, podemos decir que la formulacion de PLGA estudiada
resulté ser biocompatible a nivel endovascular. Es por estos resultados que decidimos realizar
pruebas en animales de experimentacién, utilizando la formulacién F3 como formulaciéon

embolizante en riflones de conejos, como se detalla en la Seccién 3.2.32 de Materiales y Métodos.

Dependiendo de la penetrabilidad de las formulaciones, su aplicacién. Asi, por ejemplo, el uso de
agentes embolizantes capaces de penetrar didmetros de arterias de hasta 700 micras, se utilizan
comunmente para el tratamiento de miomas uterinos (Dominguez y col., 2009). Ademas, se cree
gue el poder antitumorogénico de un agente embolizante también depende de su capacidad de
penetracién (Brown, 2004). Es por esta razén que decidimos investigar cuan distal la formulacion
F3 precipitaba, siendo esta cuestidon dependiente tanto de factores propios de la circulacion, como
de factores instrinsecos del agente embolizante. Dentro de las caracteristicas del agente
embolizante que afectan su penetrabilidad, se encuentran la velocidad de precipitacion y la

viscosidad de la formulacién. A menor viscosidad y a menor velocidad de precipitacion, la soluciéon
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polimérica “navega mas” desde la punta del catéter, pudiendo precipitar mas profundo en el arbol
arterial que se quiere embolizar. El limite esta puesto en el paso del sistema arterial al venoso a

través de las pequefias arteriolas que conectan ambos sistemas.

Para estudiar la penetrabilidad de la formulacién endovascular investigada en éste trabajo de
tesis, se realizd la embolizacién en el rifidn derecho de un conejo, utilizando como agente
embolizante la formulacién F3 cargada con TA en polvo como agente radiopaco al 30%
(proporcion elegida en la Seccién 4.1). Como se puede observar en la Figura 4.57 a, previo a la
embolizacién, una arteriografia celiaca de control, muestra todo el arbol vascular del rifidn
derecho. Luego de la embolizacidn (Figura 4.57 b), sdlo la arteria renal comun se tifie con liquido
de contraste (se observa el corte a la entrada del rifidn), mientras que la radiopacidad observada
en el arbol renal es producto del TA de la formulacién. Esto indica la oclusién completa del arbol
vascular con la inyeccion bajo flujo de 500 uL de F3 con TA al 30%. Durante la inyeccidn, la
proporciéon de TA adicionada a la formulacién polimérica permitié un correcto monitoreo (no

mostrado).

(a) (b)

Pre embolizacion Post embolizacion

Figura 4.57. Imagen tomada de la arteriografia celiaca de control a) pre y b) post embolizacion de rifion derecho

de conejo con la formulacién F3 con TA al 30%.

La Figura 4.58 presenta los rifiones del conejo, extraidos 2 h luego de la intervencion. Se puede
observar como el rindn embolizado (derecha) presenta un color amarillento, producto de la

anemia causada por la oclusidn de la arteria renal.
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Figura 4.58. Fotografia de rifion izquierdo (izquierda) y derecho (derecha) (embolizado), a las 2 h post-

embolizacion. La barra indica 1 cm.

El rindn derecho se analizd por radiografia de tejido blando, para evaluar la distribucién y

penetracién del material embolizante en las arterias renales (Figura 4.59).

Figura 4.59. Radiografia de tejido blando de rifion derecho de conejo embolizado con la formulacion F3 con TA al

30%. La barra indica 0,5 cm. Condiciones de exposicion: 28 kV, 1 mseg

Se observa en la radiografia que el TA tifie de manera continua el arbol arterial hasta la cuarta
rama, y que, desde la cuarta rama hasta la periferia del rifndn, la mayoria del material radiopaco se
encuentra de manera fragmentada. El minimo didmetro de arteria renal embolizado (periferia) fue

13 (1) um, detectado por el analisis de fotografias de las radiografias de tejido blando, utilizando

con un programa de procesamiento de imdagenes.

Los cortes histolégicos del rifidn embolizado también evidenciaron la presencia de material

embolizante en las arterias renales, como se muestra en la Figura 4.60, encontrandose también
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con vasos de pequefio calibre (13-15 um) embolizados con material radiopaco (foto superior

derecha de la Figura 4.60).

Figura 4.60. Seccion transversal de rifion derecho de conejo embolizado con la formulacion F3 con TA al 30%. La

barra indica 100 ym.

Un punto importante a tener en cuenta cuando se trabaja con materiales embolizantes, es que el
material depositado en una arteria no debe pasar al sistema venoso, porque si esto ocurre, existe
un alto riesgo de producir un embolismo pulmonar, causante de muerte por paro respiratorio
(Brown, 2004). De manera global, el rifiédn se encontré completamente cubierto de material
radiopaco, desde la arteria renal comun hasta la periferia. Es por esto que realizamos una
radiografia de tejido blando de los pulmones de éste animal, para verificar ausencia de material

radiopaco en los pulmones (Figura 4.61).
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Figura 4.61. Radiografia de tejido blando de pulmdn derecho (derecha) e izquierdo (izquierda) de conejo cuyo
rifion derecho fue embolizado con la formulacion F3 con TA al 30%. La barra indica 0,5 cm. Condiciones de

exposicion: 28 kV, 0,5 mseg

Como se puede observar, ambos pulmones presentaron restos de material radiopaco en la vena
pulmonar, indicando que la formulacién F3 traspaso al sistema venoso. Los cortes histoldgicos de
pulmén también evidenciaron la presencia de material embolizante en las arterias pulmonares,

como se muestra en la Figura 4.61.

Figura 4.62. Corte transversal de pulmdn izquierdo de conejo cuyo rifion derecho fue embolizado con la

formulacion F3 con TA al 30%. Las flechas indican material radiopaco. La barra indica 100 yum

Se ha reportado el paso al sistema venoso de microesferas de 40-100 um de diametro (Bonomo y
col., 2010; Brown, 2004; Gupta y col., 2012). Por lo que la formulacién F3 que, como vimos,

emboliza arterias de hasta 13 um, tenia una alta probabilidad de alcanzar el sistema venoso. Este
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resultado define la necesidad de ajustar los parametros de las formulaciones para poder utilizarla
como agente embolizante. Esto es, que la solucién polimérica tenga una mayor velocidad de
precipitacion, para lo cual una alternativa seria aumentar la proporcién de DMSO en la mezcla
solvente. Como el DMSO disminuye la viscosidad de las formulaciones, podria ser necesario
adicionar a la formulacion un excipiente viscosante, tal como la PVP, investigada en la Seccion 4.1

de esta tesis.

4.6.3 Conclusiones

El estudio de la biocompatibilidad de los sistemas poliméricos, es un paso clave en el desarrollo de
dispositivos para uso farmacéutico y/o biomédico. Es por esto que en esta seccidn hemos
planteado, en primer lugar, el estudio de la biocompatibilidad de los implantes formados in situ
investigados a lo largo de esta tesis. Alrededor de estos implante se observd la formacion de una
capsula fibrosa, en respuesta a la reacciéon de cuerpo extrafio. Sin embargo, el aumento de las
fibras coldgenas ocurrié cercano al final del ensayo, por lo que podria no intervenir en caso de
utilizar estas formulaciones para la LCD. Las lesiones observadas en los tejidos afectados
presentaron el orden F3>F4>F2~F1, pero en todos los casos reversibles. La respuesta inflamatoria
protectora observada en el sitio de implantacidon, buscéd restaurar los tejidos lesionados, y
neutralizar la presencia del cuerpo extrafio. Esta respuesta fue mdas pronunciada en F3,
probablemente a causa de la 2P. Es por esto que decidimos evaluar el efecto radiografico del
sistema solvente 2P:DMSO 50:50, al parecer el mas irritante, en arteria femoral de cerdos.
Sorprendentemente, se observé vasoespasmo de bajo grado con buena recuperacion. Este hecho,
sumado a la necesidad de trabajar con formulaciones que no precipiten tan rapido como F1y F2,
de manera de poder realizar la inyeccidon bajo flujo, en caso de utilizar la formulacién para
tratamientos embolizantes, es lo que nos llevé a continuar estudiando a la formulacién F3 en el

sistema vascular.

Primero, se evalud la recanalizacién del vaso luego de una inyeccién de formulacién polimérica,
ejerciendo presion corriente arriba de la inyeccién, de manera de provocar la precipitacion
cercana a la zona inyectada. Asi, se obtuvo una obstruccién que generé la formaciéon de un
trombo, con una evoluciéon normal (aparicion de tejido rico en fibras y tejido conectivo, formacién
de lagunas vasculares), que, a los 26 dias ya no evidenciaba presencia de polimero, con una
recanalizacién de aproximadamente 25%. Este tiempo de recanalizacién se encuentra afectado no

sélo por la degradacién del polimero, sino también por la respuesta del organismo a dicho
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polimero. Si el agente embolizante empleado es muy agresivo, puede generar un trombo fibroso
en respuesta a ésa agresion, como es el caso de la embolizacién con etanol (Golzarian y col.,
2006). La formulacién estudiada, presentd una buena respuesta histopatoldgica, y un tiempo de
degradacion similar al observado en los implantes formados in situ en la subcutis de ratas

(estudiado en la Seccion 4.3).

Luego, se evalud la penetrabilidad de F3 en el arbol arterial renal de un conejo. Se observé una
completa embolizacion del rifidn, siendo el minimo didmetro de arterias embolizadas de 13 um. El
hecho de encontrar material embolizante en arterias de tan bajo calibre, nos llevd a evaluar que
ocurrié en los pulmones, donde también se encontré material polimérico. Que la formulacién F3
haya traspasado al sistema venoso, nos obliga a modificar pardmetros de la formulacion, en caso

de utilizarla como agente embolizante.

Si bien los sistemas in vitro ayudan a definir algunas cuestiones relacionadas con el desarrollo de
dispositivos biomédicos, es de importancia el estudio de la compatibilidad de los sistemas
desarrollados, y del comportamiento del sistema en el medio circundante colocado. Para una
aplicacion subcutanea, por ejemplo, seria de interés el uso de formulaciones F1 6 F2, que
presentaron la menor respuesta inflamatoria. Pero estas formulaciones por via endovascular,
producirian un embolo muy cerca de la punta del catéter, obligando a colocar el catéter lo mas
proximal posible al sitio de oclusién, e impidiendo una embolizacién distal. Resolver estos puntos a

la hora de seleccionar los excipientes de una formulacién es vital.
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En los ultimos 40 afios, el uso de tecnologias para la liberacidn sitio-dirigida y controlada de drogas
ha aumentado de manera sostenida, motorizado principalmente por los requerimientos de la
clinica médica, atendiendo a una mejor efectividad y calidad del tratamiento de los pacientes. En
el uso de estas terapias para el tratamiento del cancer, esto tiene especial sentido, dado que las
drogas antitumorogénicas ejercen su efecto carcinostdtico de igual manera sobre una célula
tumoral como sobre una célula sana. Es por esto, que dirigir la droga a su sitio de accién y liberarla
de manera controlada, asegura un efecto farmacoldgico éptimo y al mismo tiempo, una

disminucion en los efectos adversos de la droga.

La tecnologia de solidificacion in situ a base de polimeros biodegradables en el desarrollo de
dispositivos de LCD ha atraido un especial interés ya que permite la colocaciéon de dispositivos
solidos liberadores sin la necesidad de realizar una cirugia, y sin la necesidad de extraer el
dispositivo luego de la terapia. En el tratamiento del cancer, se puede asi realizar terapias
intratumorales (esto es, implantes intratumorales) o terapias locorregionales, tales como
implantes formados en la regién que contiene al tumor, en la zona de tejido conectivo que lo
rodea 0, como vimos en esta tesis, directamente como un émbolo en las arterias que lo irrigan
(quimioembolizacion). El desarrollo de dispositivos para este ultimo tratamiento pero sin carga de
droga (embolizacién) también es de interés, dado que la oclusién de la arteria genera isquemia y
muerte de las células tumorales irrigadas por el vaso ocluido. Que el material embolizante sea
degradable, y conocer los tiempos de recanalizacion de las vias embolizadas es de especial interés

para la repeticién de la terapia.

En el presente trabajo de tesis, el poli(D,L-lactido-co-glicolido) fue seleccionado como matriz
polimérica para el estudio de estas tecnologias, por su reconocida trayectoria en otras vias

parenterales.

Un punto importante en el desarrollo de estos dispositivos inyectables es la viscosidad, que define
la inyectabilidad de las soluciones poliméricas. De los datos recopilados de la literatura, se definio
un rango de trabajo de 50-160 cP. En base a este rango, se seleccionaron cuatro formulaciones:
i) conteniendo dos cargas distintas de polimero utilizando solvente puro DMSO, PLGA40 (F1) y
PLGA30 (F2), ii) conteniendo una mezcla de DMSO con 2P 6 TR como cosolventes en relacion
50:50, PLGA30/2P50 (F3) y PLGA30/TR50 (F4). Se estudié el perfil de liberacion de los solventes de
estas cuatro formulaciones, como una medida de la velocidad del proceso de inversién de fases.

Las formulaciones presentaron velocidades de liberacién de solvente en el orden F2>F1>F3>>F4.
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Por lo que mezclar el solvente DMSO con cosolventes como la 2P y la TR permite otorgarle

caracteristicas diferenciales a la formulacidn, sin comprometer su inyectabilidad.

En cuanto a la morfologia de los implantes formados in vitro, hubo una diferenciacién clara entre
F1-3 y F4: mientras que F1-3 presentaron matrices mas cerradas con poros de diferentes tamafios
en toda su seccidn, F4 presentd una matriz abierta, con pliegues y regiones huecas. El centro de las
matrices mas cerradas presentd un efecto autocatalitico, mas evidente en F1 y F2, que en F3.
Mientras que F4, al tener una estructura mds abierta, no presenté este efecto por permitir la
difusién de los productos acidos de degradacién. In vivo, la morfologia de los implantes es similar a
la observada in vitro, pero mds compacta, a causa de la presidon ejercida por los tejidos
circundantes y la tensién mecdnica debido a los movimientos del animal, y con presencia de
canales, por donde probablemente circulan los liquidos fisioldgicos. Estos implantes no

evidenciaron un efecto autocatalitico del tipo centro/coraza.

Las caracteristicas morfoldgicas iniciales, y la evolucidn morfoldgica de los implantes estudiados in
vitro permitirian pensar en perfiles de degradacidon/erosion en el orden F4<F3<F2=F1l. Sin
embargo, los resultados fueron contrarios (F4>F3>F2=F1). Si bien las diferencias observadas en la
evolucidon de la masa remanente, la DPM y el peso molecular, tuvo sus origenes en el tipo de
solvente utilizado, la explicacién encontrada fue mds bien quimica que morfoldgica. En el caso de
F4, la accién del acido acético, producto de degradaciéon de la TR, podria estar catalizando de
manera preferencial la hidrdlisis de las cadenas poliméricas mas largas. De este modo, el pool de
cadenas disponibles para la hidrdlisis es de menor PM, acelerando asi la formacién de oligdmeros
capaces de desprenderse de la matriz, lo que termina resultando en una cinética de erosion
mayor. El solvente prético polar 2P contenido en F3, por su parte, probablemente forme puentes
hidrégeno con las cadenas poliméricas, facilitando asi la llegada del agua y posterior hidrélisis. Sin

embargo, el perfil de peso molecular mas pronunciado no resulté en cambios en la erosion.

La degradacidn y erosidon de los implantes in vivo no se vio afectada ni por las caracteristicas
morfoldgicas de la matriz, ni por el origen quimico de los solventes que componian las
formulaciones. Sumado a esto, la completa erosidon de estos implantes culmind en un tiempo 2,5
menor que las formulaciones incubadas in vitro, con perfiles de peso molecular sin plateau, y con
valores de peso molecular finales mucho menores. Las matrices presentaron durante su
degradacion in vivo la formacién de gran cantidad de nuevos poros, indicando un proceso
degradativo marcado, a diferencia de lo que ocurrid in vitro, dénde ocurrié un aumento del

tamafio de los poros ya existentes (proceso erosivo). Estos resultados experimentales indican la
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importancia de los procesos bioldgicos en la degradacion de los implantes y muestran claramente

gue una correlacion in vitro-in vivo no es sencilla.

El estudio de la degradacidon de dispositivos de PLGA sin problemas difusionales, como son las
microesferas de diametro menor a 10 um ayudaron a elucidar algunos aspectos del proceso de
degradacion autocatalitica de implantes F1. Se encontrd una relacién entre el patrén de DPM con
un comportamiento temporo-espacial del implante asociado a su vez con el pH del medio
circundante, caracterizado por dos fases bien diferenciadas. Primero, a pH acido causado por los
productos de degradacidn, la degradacion se encuentra gobernada por un proceso autocatalitico
en el centro del implante. Luego, la pared el implante pierde su integridad permitiendo el escape
de los productos acidos. Asi, el implante se encuentra rodeado por medio regulado a pH
fisioldgico, el cual regula la degradacidon no catalizada de tipo superficial. Habitualmente, en la
bibliografia reportan degradacion bulk del PLGA, y no superficial. Estos resultados probablemente
se deban al estricto control que hicimos del pH del medio. Hemos encontrado en la literatura un
solo trabajo que llega a resultados similares con dispositivos tipo scaffolds a partir de un PLGA

diferente.

La adicién de droga hidrofébica PTX aumenta el tiempo de vida media de los implantes in vitro
unas cuatro veces, independientemente de la carga de droga utilizada. Este punto es importante
tenerlo en cuenta en el desarrollo de dispositivos de liberacién controlada, dado que la eleccién
inicial del polimero se hizo en base a la corta vida media del PLGA 502 H. El entrampamiento de
PTX fue del 100% en todos los implantes, debido a la preferencia de la droga por permanecer
dentro de la matriz polimérica hidrofdbica. Esta droga cambid las caracteristicas de la matriz,
aumentdndole la hidrofobicidad de manera tal que los implantes sufrieron una erosién por los
bordes, a excepcidn de los implantes conteniendo TR, que por generar matrices mas abiertas,
facilita el ingreso de agua a toda la matriz, y la posterior hidrélisis de las cadenas poliméricas. Al
cargar las formulaciones con PTX 10% p/p de PLGA, los perfiles de liberacién de droga varian con
el sistema solvente utilizado, lo que permitirian modular la liberacién de la droga de acuerdo al
requerimiento farmacoldgico. En cambio, al utilizar una alta carga de droga, como PTX 40% p/p de
PLGA, se suprime el efecto del sistema solvente, siendo la erosién de la matriz altamente
hidrofébica la que gobierna la liberacidn, obteniendo cinéticas de liberacidn de orden cero similar
en los cuatro implantes. Este tipo de perfil es deseado en muchos programas de dosificacidon de
farmacos, evitando efectos explosivos iniciales, y con una liberacién constante hasta el

vaciamiento del dispositivo.
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Si bien los sistemas in vitro ayudan a definir algunas cuestiones relacionadas con el desarrollo de
dispositivos biomédicos, es de importancia el estudio de la compatibilidad de los sistemas

desarrollados, y del comportamiento del sistema en el medio circundante colocado.

En este trabajo de tesis encontramos que, para una aplicacién subcutanea, seria de interés el uso
de formulaciones F1 é F2, que presentaron la menor respuesta inflamatoria, si bien en todos los

casos los procesos fueron reversibles.

Sin embargo, la inyeccidn en arteria femoral de cerdos de solvente DMSO:2P resulté en un bajo
grado de vasoespasmo y en una recuperacion rapida, resultados alentadores y similares a los
encontrados para DMSO en la bibliografia. Esto nos llevd a estudiar en el mismo modelo, la
recanalizaciéon de la arteria embolizada con F3. Los émbolos formados dieron lugar a un proceso
de formacion de trombo tipico, y a una recanalizacion gradual del 10% a los 15 dias y 25% a los 26
dias de la intervencion. Estos resultados son alentadores para el uso de este polimero en
formulaciones embolizantes/quimioembolizantes para el tratamiento de cancer y la repeticion de

la terapia.

Para el estudio de formulaciones como material embolizante se seleccioné el conejo como modelo
animal, dado su facil manipulacién y mantenimiento, y se determinaron las condiciones dptimas
para los ensayos. Se pusieron a punto en este modelo, protocolos de embolizaciéon para la

realizacion de ensayos de penetrabilidad.

La formulacién probada para dicho fin resulté demasiado fluida, no logrando precipitar antes de
pasar al sistema venoso, dado que se encontraron restos de material radiopaco en los pulmones
del animal embolizado. Para el uso de esta formulacién en terapias embolizantes, es necesaria la
modificacion de los excipientes que la componen para lograr una precipitaciéon bajo flujo, pero no
tan lenta, ya sea aumentando la proporcién de DMSO, o utilizando otro co-solvente u otro sistema

solvente.

Como perspectivas futuras, se propone la realizacidon de ensayos de liberacién in vivo de PTX en los
sistemas de LCD propuestos para tratamiento de cdncer (implantes locoregionales,
intratumorales, o para quimioembolizacidn), para poder correlacionar los perfiles de liberacién in
vitro versus in vivo. Por otro lado, se propone la reformulacién de la solucion polimérica inyectable
para su uso en terapias embolizantes, primeramente probando disminuir la proporcion de co-
solvente 2P en la formulacién F3, con la cual ya tenemos experiencia. En caso de que se logre de

esta manera realizar una embolizacién exitosa, se llevaran a cabo protocolos de embolizacion en
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conejos, de manera de estudiar la recanalizacion del vaso en el modelo final, para evaluar si con el
polimero asi formulado se puede repetir la terapia a los 30-40 dias. Finalmente, se plantea la
realizacion de ensayos preclinicos en animales, de los implantes formado in situ como agente
embolizante, segun las normas de la Administracion Nacional de Medicamentos, Alimentos y

Tecnologia Médica (ANMAT).
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Anexo 1. Cuantificacion de DMSO, 2P Y TR por HPLC

Los parametros de la técnica analitica utilizada se detallan en la Tabla A1.1 y A1.2. La misma se
llevé a cabo en un cromatégrafo Shimadzu, integrado por tres bombas (LC-10AS), un horno de
columna (CTO-10A), un detector de arreglo de diodos UV-visible (SPD-M10Avp), un médulo de

comunicacion CBM-10 y un software para el procesamiento de los espectros (Class-LC10).

Tabla A1.1 Configuracion del cromatdgrafo para cuantificacion de DMSO y 2P por HPLC

Columna ZORBAX Eclipse XDB (Agilent)
Relleno C18
Longitud 250 mm
Diametro interno 4,6 mm
Tamafio de particula 5 um
Tamanfo de poro 80 A
Detector UV — Arreglo de diodos
Longitud de onda utilizada 220 nm
Temperatura del horno 30°C
Fase movil ACN:25 mM:Buffer fosfato de sodio pH 7,4 (10:90, v/v)
Flujo 0,8 mL/min
Tipo de inyeccion Manual
Volumen de inyeccidn 20 pL
Tiempo de corrida 7,0 min
Tiempo de elucion DMSO 3,0 min
Tiempo de elucion 2P 4,0 min

Técnica adaptada de Kranz y Bodmeier (Kranz y Bodmeier, 2008).

Curva de calibrado de DMSO, 2P Y TR

Soluciones de concentraciones conocidas de DMSO, 2P y TR en PBS se utilizaron para generar las
curvas de calibrado (CC). Dichas curvas presentaron una dependencia lineal entre la concentracién
y el drea bajo la curva (AUC, del inglés Area Under the Curve) con un coeficiente de correlacion (R%)
mayor a 0,99. Para cada compuesto se presenta el tiempo de elucién en la Tabla A1.1y Al1.2, y el
rango de concentracion evaluado, el limite de deteccidn (LD) y el limite de cuantificacién (LC) en la

Tabla A1.3.
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Tabla A1.2 Configuracion del cromatdgrafo para cuantificacion de DMSO y TR por HPLC

Columna ZORBAX Eclipse XDB (Agilent)
Relleno C18
Longitud 150 mm
Didmetro interno 4,6 mm
Tamafio de particula 5um
Tamafio de poro 80 A
Detector UV — Arreglo de diodos
Longitud de onda utilizada 220 nm
Temperatura del horno 30°C
Fase movil ACN:agua-dd (30:70, v/v) con TFA 0,1 %
Flujo 0,8 mL/min
Tipo de inyeccion Manual
Volumen de inyeccidn 20 L
Tiempo de corrida 8 min
Tiempo de elucion DMSO 1,7 min
Tiempo de elucién TR 4,9 min

Técnica desarrollada en el laboratorio de Quimica Fina.

Tabla A1.3 Rangos y limites para la cuantificacion de DMSO, 2P y TR por HPLC

CC DMSO:2P CC DMSO:TR
Rango
DMSO 5-1000 ppm DMSO 25-600 ppm
2P 20-1000 ppm TR 100-5000 ppm
Limite de deteccion
DMSO 0,45 ppm DMSO 0,7 ppm
2P 0,73 ppm TR 1,3 ppm
Limite de cuantificacion
DMSO 1,4 ppm DMSO 2,0 ppm
2P 2,2 ppm TR 4,0 ppm
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Anexo 2. Cuantificacion de DMSO, 2P Y TR por GC

Los pardmetros de la técnica analitica utilizada se detallan en la Tabla A2.1. La misma se llevd a

cabo en un cromatdgrafo gaseoso Agilent 6890N (Technologies System) con detector de ionizacion

de llama (FID, del inglés: Flame lonization Detector).

Tabla A2.1 Configuracion del cromatdgrafo para cuantificacion de DMSO, 2P y TR por GC

Columna HP-5, J&W Scientific, (Agilent)
Relleno 5% fenil 95% dimetilpolisiloxano
Longitud 30m
Diametro interno 0,32 mm
df 0,25 um

Detector FID
Temperatura utilizada 300 °C

Temperatura del horno

100 2C (por 3 min)

Rampa 15 °C/min
Temperatura final 280 °C
Gas carrier Nitrégeno
Flujo 2 mL/min
Modo de analisis Split
Relacién 20:1
Tipo de inyeccion Automatica
Volumen de inyeccidn 2uL
Tiempo de corrida 15 min
Tiempo de retencion DMSO 2 min
Tiempo de retencién 2P 3,85 min
Tiempo de retencién TR 6,9 min

Rango CC
DMSO
2P
TR

0,23-4,55 pg
0,21-4,29 pg
0,23-4,61 g

Curva de calibrado de DMSO, 2P Y TR

Técnica desarrollada en el laboratorio de Quimica Fina.

Soluciones de concentraciones conocidas de DMSO, 2P y TR en DCM se utilizaron para generar las

curvas de calibrado. Dichas curvas presentaron una dependencia lineal entre la concentracién y el
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AUC con un coeficiente de correlacién (R?) mayor a 0,99. El tiempo de retencién y el rango de la CC

evaluado para cada compuesto se especifica en la Tabla A2.1.
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Anexo 3. Cuantificacion de AL y AG por HPLC

Las cantidades de AL y AG en los hidrolizados se cuantificaron por HPLC, utilizando una adaptacién

de la técnica reportada por Yoo y colaboradores (Yoo y col., 2005b). Los parametros de la técnica

analitica se detallan en la Tabla A3.1. La misma se llevd a cabo en el cromatégrafo que se describe

en el Anexo 1.

Tabla A3.1. Configuracion del cromatégrafo para cuantificacion de ALy AG por HPLC

Columna
Longitud
Relleno

Tamafio de particula

SPHERISORB ODS2 (Waters)
150 mm
ODS(C18)
5um

Detector UV — Arreglo de diodos
Longitud de onda utilizada 210 nm
Temperatura del horno 30°C

Fase movil Buffer Fosfato 25 mM — pH 2,8
Flujo 0,5 mL/min
Tipo de inyeccion Manual
Volumen de inyeccidn 20 L
Tiempo de corrida 15,0 min
Tiempo de elucién AG 5,9 min
Tiempo de elucion AL 8,3 min
Rango CC
AL 25-550 ppm
AG 20-450 ppm

Técnica adaptada de Yoo y colaboradores (Yoo y col., 2005b).

Curva de calibrado de ALy AG

Se realizaron dos curvas de calibrado a partir de los correspondientes patrones de AL y AG.

Soluciones concentradas de cada patrdn fueron preparadas y sometidas al mismo tratamiento de

hidrdlisis que las muestras. Ambas curvas presentaron una dependencia lineal entre Ia

concentracion y el AUC con un coeficiente de correlacién (R%) mayor a 0,99. El tiempo de elucién y

el rango de concentracion evaluado para cada compuesto se especifica en la Tabla A3.1.
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Anexo 4. Determinacion la distribucion de peso molecular y pesos moleculares por SEC

El cromatdgrafo (Waters Corp., bombas modelo 1525, inyector automatico modelo 717 plus) fue
configurado con una secuencia de 4 columnas de fraccionamiento (Waters Styragel, HR 0.5, HR 1,
HR 2 y HR 3) y un detector acoplado de indice de refraccién (RI, del inglés, Refractive index)

(Waters, modelo 410). Los parametros de la técnica analitica se detallan en la Tabla A4.1.

Tabla A4.1. Configuracion del cromatégrafo para determinacion del peso molecular del PLGA por SEC

Columnas Water Styragel HR 0.5 HR1, HR2 y HR 3
Longitud 300 mm
Diametro 7,8 mm
Tamafio de particula 5um

Detector RI

Temperatura Ambiente

Fase movil THF
Flujo 1 mL/min

Tipo de inyeccion Automatica
Volumen de inyeccidn 200 pL
Concentracion de la muestra (en THF) 2 mg/mL

Tiempo de corrida 45 min

Técnica desarrollada por el laboratorio de Polimeros.

Los cromatogramas de las muestras y de los estandares de calibracién fueron directamente

adquiridos con el software Breeze (Waters Corp.), y luego exportados para su procesamiento.

El sistema cromatografico fue inicialmente calibrado con un set de 5 estdndares de poliestireno
(PS) (Shodex SM-105, Showa Denko), en un rango de pesos moleculares de 1200-55100 g/mol.
Estos patrones se prepararon a una concentracion nominal de 0,5 mg/mL. Del analisis de los
correspondientes cromatogramas, se colectaron 5 pares de puntos (PMps, Vps), donde PMps
corresponde al pico del peso molecular de cada estandar de PS y Vps es el correspondiente

volumen de elucion de los PMps.
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Anexo 5. Cuantificacion de PTX por HPLC

La determinacién de PTX se realizé por HPLC, utilizando una adaptacién de la técnica reportada
por Dordunoo y colaboradores (Dordunoo y col., 1997). Los parametros de la técnica analitica se
detallan en la Tabla A5.1. La misma se llevé a cabo en un Cromatdgrafo Shimadzu serie 20-A,
integrado por dos bombas de elucién de gradiente binario de alta presién (LC-20AT), sistema de
elucidon de gradiente cuaternario a baja presion (serie 20A), inyector automatico (SIL-20AHT),
detector espectrofotométrico por bateria de fotodiodos (SPD-M20A), controlador de sistema para
HPLC (CBM-20A), horno de columnas de circulacién forzada de aire (CTO-10AsVP), software de

control y procesamiento de datos (LC Solution Ver 1.21 Multi-PDA).

Tabla A5.1. Configuracion del cromatégrafo para la cuantificacion de PTX por HPLC

Columna Hichrom Ultrasphere
Longitud 250 mm
Relleno ODS (C18)
Tamafio de particula 5 um

Detector UV — Arreglo de diodos
Longitud de onda utilizada 227 nm

Temperatura del horno 30°C

Fase movil ACN:Metanol:Agua (64:11:25)
Flujo 1 mL/min

Tipo de inyeccion Automatica
Volumen de inyeccidn 20 L

Tiempo de corrida 9,0 min
Tiempo de elucién 3,7 min

Rango CC
PTX en PBS-SDS 1-35 ppm
PTX en fase mévil 1-60 ppm

Técnica adaptada de Dordunoo y colaboradores (Dordunoo y col., 1997).

Con esta técnica de HPLC se corrieron soluciones acuosas de AL, AG, DMSO, 2P, TR y SDS y se

corrobord de qué dichos analitos no interferian con el pico de PTX.
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Curva de calibrado de PTX

Se realizaron dos curvas de calibrado de PTX, una de PTX en medio de liberacién SDS-PBS y otra de
PTX en fase moévil (ACN:Metanol:Agua 64:11:25). Se prepard una solucion madre de PTX en
metanol que se utilizé para preparar soluciones estdndares de PTX en PBS-SDS y en fase mdvil.
Ambas curvas de calibrado presentaron una dependencia lineal entre la concentracién y el AUC
con un coeficiente de correlacién (R?) mayor a 0,99.. El tiempo de elucién de PTX y el rango de

concentracion evaluado para cada CC se especifica en la Tabla A5.1.
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