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Resumen

En este trabajo se describe el disefio, sintesis y caracterizacién de diferentes
biomateriales y su posible aplicaciéon en biomedicina. Se ha hecho especial énfasis
en resaltar la importancia que tienen la estructura, la composicién y la actividad

superficial en las propiedades finales del biomaterial.

Asi, se ha desarrollado un biomaterial biodegradable y elastomérico, altamente
poroso, con una gran interconectividad que permite la difusiéon de nutrientes y de
células, una vez sea implantado. La viabilidad de este material se ha demostrado
tanto en ensayos in vitro como in vivo. La sintesis del mismo se ha realizado
mediante calefaccién asistida por microondas, lo que ha permitido una reaccién
mas rapida sin necesidad de catalizadores y evitando las etapas posteriores de

purificacion.

Se ha desarrollado también un material biodegradable e inyectable a temperaturas
de 45°C, que, al enfriarse hasta los 37°C, se endurece y puede emplearse como
soporte estructural a la vez que actiia como liberador de farmacos. La aplicacién de
dicho material como cemento 6seo mejora los problemas de biocompatibilidad,
tanto de composicién como mecdanica, de los actuales productos en el mercado,
abriendo una nueva via de aplicacién de este tipo de materiales. Por otro lado, el
compuesto desarrollado se ha ensayado en aplicaciones bioadhesivas, donde ha

demostrado unos excelentes resultados en la unién de tejido intestinal.

Por ultimo, se ha conseguido desarrollar una superficie con capacidad de
reprogramar células con el simple contacto entre la célula y la superficie. Con esta
tecnologia, denominada cell reprograming surface (CRS), se han obtenido células
pluripotentes inducidas (iPS) de una forma mucho mas eficiente y rapida que los

métodos habituales de trabajo.






Resum

En aquest treball es descriu el disseny, sintesi i caracteritzaci6 de diferents
biomaterials i la seva possible aplicacié en biomedicina. S'ha fet especial emfasi a
ressaltar la importancia que tenen l'estructura, la composicié i l'activitat

superficial en les propietats finals del biomaterial.

Aixi, s'ha desenvolupat un biomaterial biodegradable i elastomeéric, altament
pords, amb una gran interconnectivitat que permet la difusié6 de nutrients i de
cel-lules, un cop sigui implantat. La viabilitat d'aquest material s'ha demostrat tant
en assaigs in vitro com in vivo. La sintesi del mateix s'ha realitzat mitjangant
calefaccié assistida per microones, cosa que ha permés una reacci6 més rapida

sense necessitat de catalitzadors i evitant les etapes posteriors de purificacié.

S'ha desenvolupat també un material biodegradable i injectable a temperatures de
45°C, que, en refredar fins als 37°C, s'endureix i pot emprar com a suport
estructural al mateix temps que actua com a alliberador de farmacs. L'aplicacié
d'aquest material com ciment ossi millora els problemes de biocompatibilitat, tant
de composicio, com mecanica, dels actuals productes en el mercat, obrint una nova
via d'aplicaci6 d'aquest tipus de materials. D'altra banda, el compost desenvolupat
s'ha assajat en aplicacions bioadhesives, on ha demostrat uns excel-lents resultats

en la unié de teixit intestinal.

Finalment, s'ha aconseguit desenvolupar una superficie amb capacitat de
reprogramar cel-lules amb el simple contacte entre la cel-lula i la superficie. Amb
aquesta tecnologia, anomenada cell reprograming surface (CRS), s'han obtingut
cél-lules pluripotents induides (iPS) d'una forma molt més eficient i rapida que els

metodes habituals de treball.






Summary

This paper describes the design, synthesis and characterization of different
biomaterials and their possible applications in biomedicine, highlighting the
importance of the structure, composition and surface activity in the final

properties of the biomaterial.

Thus, a biodegradable and elastomeric biomaterial, highly porous, with a strong
interconnectivity that allows diffusion of nutrients and cells, once it is implanted
has been developed. The feasibility of this material has been demonstrated both in
vitro and in vivo assays. The synthesis has been performed using microwave-
assisted heating, which has allowed a faster reaction without catalysts and

avoiding the later stages of purification.

It has also been developed a biodegradable and injectable material, at
temperatures of 45°C, which, when cooled to 37°C, it hardens and can be used as
structural support while acting as drug delivery. The application of such material
as bone cement avoid biocompatibility problems, both in composition and
mechanicas, of the current products on the market, opening a new way of
application of such material. On the other hand, the compound has been tested in
bioadhesive applications, where it has shown excellent results in the union of

intestinal tissue.

Finally, a surface with ability to reprogram cells with simple contact between the
cell and the surface has been developed. With this technology, called cell
reprograming surface (CRS), induced pluripotent cells (iPS) have been obtained in

a much more efficient and faster way than the usual methods.
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1.1INTRODUCCION.

1.1.1 La ingenieria de tejidos

Cada dia se llevan a cabo miles de procesos quirirgicos para reemplazar o reparar
tejidos danados. Para ello, hay una nueva corriente la ingenieria de tejidos que se
ha desarrollado como herramienta principal para regenerar tejidos dafiados
combinando células provenientes del cuerpo con materiales altamente porosos, los
cuales actian como soporte para la ingenieria tisular guiando el crecimiento de los
nuevos tejidos. Como es bien sabido, los tejidos biolégicos constan de células,
matriz extracelular y sistemas de sefializacidn, los que juegan un rol importante en
la activacién diferencial de los genes en cascada, para la construcciéon y

diferenciacion del tejido.

El campo de la ingenieria de tejidos es altamente multidisciplinar y engloba
especialistas de ramas como clinica médica, ingenieria mecanica, ciencia de
materiales, genética y disciplinas relacionadas con la ingenieria y las ciencias de la
vida. La ingenieria de tejidos se apoya en gran medida por el uso de andamios
(scaffolds) para obtener el ambiente apropiado en la regeneracién de tejidos y
organos. Esos andamios actiian como soporte para la formacion del tejido, donde
normalmente se siembran células y factores de crecimiento. Estos composites,
(células-scaffold), se pueden cultivar in vitro para preparar un tejido que
posteriormente se implantara en la zona dafiada y producir asi la regeneracién in
vivo. Esta combinacion de células, sehales y andamios se denomina comdinmente

como la triada de la ingenieria de tejidos (Figura 1.1).
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Figura 1.1: La triada de la ingenieria de tejidos, formada por los andamios, las células y los factores de
crecimiento.

Es importante tener en cuenta que el comportamiento individual de las células y el
estado dinamico multicelular de los tejidos estd regulado por las interacciones
moleculares reciprocas entre las células y sus alrededores. Este microambiente
extracelular esta constituido por proteinas hidratadas y redes de geles de base
proteoglicanas que comprenden sefiales fisicas ademas de las interacciones célula-
célula. Pero ademas, también entran en juego enlaces especificos de estas sefiales
con los receptores células-superficie induciendo unas cascadas complejas dentro
de la célula que convergen para regular la expresion celular, estableciendo el
fenotipo celular y directamente la formacién del tejido, la homeostasis y la
regeneracién [1]. La lista de sefiales no esta resuelta en su totalidad por la gran
cantidad y complejidad que existe en ello. Entre otros estan PLC, fosfolipasas C,
GAGs, Ras, PI3K, glycosaminoglycanos, PGs, Proteoglicanos, CAMs, moléculas de
adhesion celular [2] (Figura 1.2).
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Senales Fisicas
Fibronectina
Vitronectina
Laminina
Colageno
Fibrina
GAGs

Procesoen la
vida celular

1 Replicacion

3 Migracion
4 Apoptosis

l Coordinacion de todos los procesos de la vida celular
Formacién de tejidos ¢ Regeneracion de tejidos.

Figura 1.2: Esquema de la interaccién que se produce entre las células y con el microambiente de
sefializacion celular [2].

Dentro de la ingenieria de tejidos, una de las terapias mas utilizadas es la
implantacién autéloga de las células, que consiste en la implantacion de las propias
células del paciente. La estrategia de la ingenieria tisular para reparar o regenerar

un tejido dafiado consiste en obtener una biopsia celular del paciente, aislarla y
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expandirla en cultivos celulares de dos dimensiones para obtener una cantidad
suficiente de células que después se pasardn a una estructura tridimensional
porosa y biodegradable que actuara como andamio (Scaffold) para la formacion del
nuevo tejido. Esta estructura se fabrica para permitir la adhesiéon celular, la
proliferacion, la migracién y la diferenciacién y, asi, desarrollar el nuevo tejido.
Este composite (andamio-célula) serd implantado posteriormente sobre la zona
dafiada que se desea regenerar, consiguiendo con esto una estructura homogénea
y continua con el tejido natural que se encuentra alrededor del implante (Figura

1.3).

/

-
,. .'. Pequeiia Biopsia
.

Aislamiento

UQBITAUT 3 UQIIBIDUIIP ‘OPRIGUIDS

Andamio poroso biodegradable 3D

Espuma Hidrogel

Figura 1.3: Esquema de una terapia celular, desde que se realiza la biopsia para obtener las células
hasta que se vuelven a implantar, pasando por la expansién celular, la proliferacién y la introduccién
en un andamio (scaffold) para orientar el crecimiento [3]

Queda claro que la interaccion células-andamio es un punto clave en el desarrollo
de la ingenieria de tejidos y, que la composicion de dicho andamio juega un papel

determinante en la eficacia del mismo. Por ello, es fundamental desarrollar
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biomateriales que permitan construir el andamio con la forma y la composicién

deseadas.

De todas maneras, debe indicarse que la utilizacién de biomateriales no es
exclusiva de la medicina moderna. A lo largo de
la historia existen muchas menciones a
materiales utilizados en medicina. Ya en el afio
1881  Etienne-Jules publicé unos estudios
describiendo un dispositivo artificial de un
corazén, aunque probablemente nunca se llegd

a construir [4] (Figura 1.4)

Curiosamente ya en el siglo XVII se

desarrollaron materiales para trasplantes. Se

tiene constancia que fue en este siglo cuando se

utilizaron los primeros metales con aplicaciéon

directa en medicina. En la Figura 1.5 se puede
Figura 1.4: Dibujo de un corazén artificial ~ ver la evolucion de los materiales aplicados en
del siglo XIX [ref]

medicina a lo largo de los siglos. Durante los
primeros afnos y hasta bien entrado el siglo XX, se comenzaron a utilizar materiales
metalicos, concretamente en la II Guerra Mundial, que se produjeron grandes
avancen en la ciencia de los implantes con el uso de los primeros polimeros como
los acrilatos. Desde la II guerra mundial hasta principios de los afios 60, hubo
pocos pioneros que desarrollaron y comercializaron polimeros y metales
fabricando implantes y aplicandolos medicamente. Existia poca regulaciéon
gubernamental de esta actividad, lo que permiti6é que biélogos, fisicos, ingenieros y
expertos en materiales, se unieran para crear las primeras colaboraciones. En los
afios 70 surgi6 la necesidad de buscar nuevos materiales para poder controlar la
composicion, la pureza y las propiedades fisicas de los mismos. Estos nuevos
materiales se desarrollaron de nuevo para su uso especifico en medicina, como
polimeros biodegradables y ceramicas activas. Transcurridos los afios se fue
mejorando y ampliando el conocimiento en la medicina regenerativa y la

interaccién de los materiales con las células y los tejidos, y los polimeros que se
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fueron usando, tenian propiedades mas adaptadas a cada uso. Por ultimo, y en la
fase en la que nos encontramos, en el principio del siglo XXI, se han unido todos los
factores, las propiedades de materiales e interaccion celular, para obtener el

biomaterial mas apropiado para cada uso [4].

Figura 1.5: Linea de tiempo de los biomateriales, desde los primeros dispositivos para fijar fracturas,
pasando por el uso de los primeros polimeros y terminando por la interaccién célula biomaterial.

Desde el punto de vista moderno, se designa como biomaterial a aquellos
materiales utilizados en la fabricacién de dispositivos que interactdan con los
sistemas biolégicos y que se aplican en diversas especialidades de la medicina. El
uso de los biomateriales se ha extendido en gran medida cumpliendo funciones a
lo largo de todo el cuerpo humano. Hoy en dia, la ciencia y la ingenieria de los
biomateriales son actividades multidisciplinarias que, tanto en el campo de la
investigacion y el desarrollo como en el de la industria y la aplicacién clinica,
engloban a un gran ndmero de personal cualificado con distintos perfiles como

médicos, ingenieros, bidlogos, quimicos.
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En la actualidad un biomaterial debe cumplir una serie de requisitos para ser

considerado como tal:

1. Ser biocompatible, es decir, debe ser aceptado por el organismo y no provocar
que éste desarrolle sistemas de rechazo ante su presencia.
2. No ser téxico, ni teratogénico.

3. Tener una resistencia mecanica y a la fatiga adecuada al lugar del implante

En un estudio realizado por la Fundaciéon OPTI en el afio 2004 se detallaron, dentro
de los planes estratégicos de I+D, los biomateriales como punto estratégico [5]. Se

llevaron a cabo hipétesis de desarrollo que se clasifican en las siguientes puntos:

Tabla 1.1 [5]: Plan estratégico establecido por la fundacién OPTI en el aiio 2004 sobre el campo de los
biomateriales.

Hipotesis Enunciado Fecha de Capacidad Capacidad Amplitud de
materializacion Cientifica empresarial aplicacién
6 Existira material de 2009-2014 Favorable Desfavorable Gran/Media Escala

implante que llegara a
osteointegrarse en breves
plazos de tiempo
9 La supervivencia a largo 2009-2014 Desfavorable Desfavorable/Muy  Gran/Media Escala
plazo de los implantes se desfavorable
incrementara con el empleo
de materiales que mejoren
la regeneracién natural de
los tejidos, tanto en su
estructura como en sus
funciones metabdlica,
bioquimica y biomecanica.
1 El desarrollo de las 2009-2014 Desfavorable Desfavorable/Muy  Gran/Media Escala
tecnologias que se utilizan desfavorable
en la ingenieria de tejidos
permitira la reparacion,
regeneracion, etc., de
tejidos e incluso de drganos
del cuerpo humano
16 Se implantaran sistemas de 2009-2014 Favorable/Des Desfavorable/Muy Gran Escala
dispensacion de farmacos favorable desfavorable
para tratamientos de larga
duracién que tendran una
respuesta adaptativa del
material utilizado.

5 Existira material bioactivo 2009-2014 Desfavorable Desfavorable/Muy Media Escala
implantable y modelable a desfavorable
medida en el propio
quiréfano.
19 Se generalizara la 2009-2014 Favorable/Des Desfavorable/Muy  Gran/Media Escala
utilizacion de factores de favorable desfavorable

crecimiento dseo para la
reparacién de grandes
defectos 6seos.
7 Se reducira el volumen de Hasta 2008 Favorable/Des Desfavorable Gran/Media Escala

material desgastado de las favorable

superficies articulares
protésicas en un 70% como

media.
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14 Las protesis cardiacas que 2015-2019 Favorable/Des Desfavorable/Muy Media
requieren medicacion favorable desfavorable
anticoagulante de por vida
seran sustituidas por
bioproétesis fabricadas a
partir de células madre o
antélogas del paciente.
24 Las nanotecnologias 2015-2019 Favorable/Des Desfavorable/Muy  Gran/Media Escala
asociadas a la biologia favorable desfavorable
celular y molecular y a las
TIC’s convergeran en los
futuros desarrollos que se
produzcan en el campo de
los Biomateriales
3 El desarrollo de sistemas 2009-2014 Desfavorable desfavorable Gran/Media Escala
microelectrénicos
biocompatibles permitira la
aplicacion de
sensores/actuadores
implantables

15 Se obtendran esfinteres 2009-2014 Desfavorable Desfavorable Gran/Media Escala
urinarios y fecales de
accionamiento externo a
voluntad del paciente
fabricados con materiales
biocompatibles, que
resolveran graves
problemas de incontinencia
severa.
21 Se desarrollard una sangre 2015-2029 Desfavorable Muy desfavorable Gran Escala
artificial biocompatible de
origen transgénico o
quimico que servira de
soporte temporal en casos
de grandes pérdidas de
volumen sanguineo

Como se puede ver en la Tabla 1.1, uno de los principales problemas de la
ingenieria de tejidos y mas concretamente en los biomateriales, es el entorno
desfavorable en la capacidad empresarial de los proyectos a la hora de llevarlos a
cabo de forma practica y de comercializarlos. Esta problematica se extiende por

toda Europa pero en especial es Espaia.

Asi por ejemplo, los desarrollos en nuevos materiales pueden tener implicaciones a
largo plazo en el sistema sanitario. Con una poblacién envejecida (el nimero de
adultos jubilados se prevé que se incremente en un 50% para el 2025, llegando a
tener un promedio superior al 30% de ciudadanos por encima de los 60 afios) y
una esperanza de vida mayor (Figura 1.6), segiin la organizacién mundial de la
salud, los beneficios de los Biomateriales en la calidad de vida de los pacientes es
primordial. Actualmente, se han desarrollado alrededor de 2.700 tipos de
dispositivos médicos considerados como Biomateriales. En USA se estima que se

implanten unos 3 millones de protesis anuales, generando un mercado de mas de

10
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100 millones de ddlares. En Europa, se implantan anualmente alrededor de 40.000
protesis cardiacas y 275.000 protesis de cadera. Se pronostica que el aumento del
uso de prétesis crecerd a un ritmo de un 6% anual. (fuente Organizacién Mundial

de la Salud) [5]

1950 [
1975 [0
£ 2000 I
' 2009
2025 [
2050 ———
0 50 100 150 200 250 300 350 400

Millones

Figura 1.6 Poblacidn con 80 afios o mas en el mundo entre los afios 1950 y 2050

El sector de los Biomateriales es enormemente dinamico. Las tendencias, tal como
se ha comentado con anterioridad, apuntan al uso de la terapia génica para
regenerar tejidos y en la observacién de la naturaleza para imitar su composicién
[6, 7]. La terapia génica permitira modificar células para poder curar
enfermedades que hasta ahora no tenian solucioén, tal y como se vera en el capitulo

4 de esta tesis, consiguiendo un gran avance en las terapias celulares.

1.1.2 La ciencia de los biomateriales

Una vez presentada la realidad de los materiales en los procesos de desarrollo de
nuevas terapias y, su impacto en la sociedad a medio y corto plazo, se describira en
este apartado las consideraciones bdsicas para el correcto disefio de un
biomaterial. En primer lugar, debe afirmarse que para entender el funcionamiento

de un biomaterial, deben tenerse en cuenta tres aspectos fundamentales,
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composicion, estructura y superficie, cada uno de ellos contribuye para obtener el

biomaterial correcto en cada ocasién (Figura 1.7).

Figura 1.7: Un biomaterial esta caracterizado principalmente por la composicién del material, su
estructura y su superficie. Se deben controlar todos estos aspectos para llevar a cabo la fabricacién.

1.1.2.1 Composicion @

Referente a la composicidn existe una gran cantidad de biomateriales diferentes.
Asi, los biomateriales se pueden clasificar de varias formas en funcién de si son de
uso temporal o permanente o, en funciéon de si su localizacién, es intra o
extracorporea. Desde el punto de vista de su funcién, se pueden distinguir los
dispositivos destinados al soporte[6], al diagndstico [8] o al tratamiento [9].
Asimismo, algunos materiales contienen farmacos y son considerados
medicamentos, incluso pueden incluir células vivas y constituir los llamados

biomateriales hibridos[10].

Dentro de esta amplia clasificacion, al intentar describir de forma resumida el
campo de los biomateriales, el principal problema con el que uno se encuentra es
la gran diversidad de desarrollos y aplicaciones finales (Figura 1.8). Por ese
motivo, se ha preferido en este texto realizar una primera clasificaciéon de los
materiales en 4 grandes grupos, segun su composiciéon, para favorecer la
explicacion:

1. Polimeros.

2. Metalicos.
3. Ceramicos.
4

Materiales naturales.

12
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En algunas ocasiones dos grupos de estos se combinan entre si para formar los que
serfa la quinta clase que son los materiales compuestos (también composites),
como los formados por el poli (dcido lactico) con hidroxiapatita donde el primero
actia como matriz de soporte y la segunda como biocerdmica bioactiva dando

ademas soporte mecanico [11, 12].

Figura 1.8: Principales usos de los biomateriales en el cuerpo humano.
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Dentro de esta tesis solo se tomaran en consideracion los polimeros, los
materiales ceramicos y los composites, por tener una mayor aplicaciéon en

biomedicina.

1.1.2.1.1 Los polimeros.

Para poder explicar el comportamiento de los biomateriales y predecir sus
propiedades se debe comprender en primer lugar su estructura atémica,
microscépica y macroscépica. Los polimeros se pueden dividir en tres grandes
grupos, polimeros termoplasticos, termoestables o elastoméricos. Los primero son
polimeros compuestos por cadenas poliméricas unidas entre si por fuerzas débiles
de Van der Waals y fuerzas dipolo-dipolo. Estos compuestos, al aumentar la
temperatura, romperan sus fuerzas de atraccién y se volveran fluidos pudiendo ser
facilmente moldeables. Se pueden disolver con cierta facilidad, para formar films y
otras estructuras. Ademas, presentan cierta facilidad a la degradacion gracias a la

hidrolisis [13]o por la accién de proteinas y polisacaridos [14].

Por otro lado se encuentran los polimeros termoestables, los cuales, presentan
unas cadenas poliméricas unidas entre si por enlaces covalentes (reticulacion) lo
que le confiere unas caracteristicas diferentes en funcion del grado de estos
enlaces (Figura 1.9). Las principales caracteristicas de estos polimeros son que no
se pueden fundir y no se pueden disolver sin romper su estructura interna.
Dependiendo del grado de reticulacion, los polimeros presentan estructuras muy
diferentes, las cuales se veran a lo largo de la introduccién y de la tesis.

Dentro de estas estructuras, existen otras composiciones en funcion de la forma de
sintesis y del uso de uno o mas mondémeros, los cuales se veran en otros capitulos

de la tesis.

Por ultimo, se encuentran los elastdbmeros que suelen ser normalmente polimeros
termoestables de bajo grado de reticulaciéon, pero pueden ser también
termoplasticos. Las largas cadenas poliméricas se enlazan durante el curado

permitiendo la unién de las mismas y originando que tengan una estructura

14



Introducciéon

normalmente amorfa. La elasticidad proviene de la habilidad de las cadenas para

cambiar su posicién por si mismas y asi distribuir una cierta tensién aplicada.

Figura 1.9: En funcidn de la reticulacién de los polimeros, estos obtendran una propiedades u otras, ya
que este enlace covalente evita el movimiento de las cadenas por aplicacién de calor.

Dentro del campo de los polimeros con aplicacion para biomedicina

(biopolimeros) se podria hacer una clasificacion entre los siguientes tipos,

* Polimeros solubles en agua.
Los polimeros solubles en agua se pueden usar para una gran variedad de
aplicaciones. Se pueden absorber o unir covalentemente sobre la superficie
para hacer el material mas hidrofilico, menos trombogénico, y con una mayor
lubricacién. Se pueden usar también como recubrimientos protectores para
prevenir dafios durante operaciones. Por ejemplo, el acido hialurénico se usa
en operaciones oftalmolégicas para prevenir el dafio de la cérnea y el iris. Estos
polimeros pueden entrecruzar sus cadenas para formar hidrogeles para
reemplazar tejidos blandos o incluso para aplicaciones de liberacion de

farmacos. Algunos de los biopolimeros solubles en agua mas utilizados son Poly
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(N-vinyl-pyrrolidona)[15], el Poli etilen glicol[16], acido Hialurénico[17] y
Dextran [18].

Polimeros gelificantes.

Los polimeros gelificantes son polimeros en solucién que se transforman en
una estructura en red rigida con un cambio en la temperatura o por adicion de
agentes ionicos reticulantes. Esta clase de polimeros se usan ya que se pueden
formar en condiciones templadas. Estos polimeros pueden, por tanto, ser
usados para inmovilizar células para inyectarlos in vivo. Normalmente, se usan
como recubrimientos para controlar la liberacién in vivo. Alginato [19, 20],

Gelatina [21, 22], Fibrina[23, 24].

Hidrogeles

Los hidrogeles son materiales que se hinchan cuando estdn en ambientes
acuosos. Muchos materiales naturales como el colageno o el quitosano
absorben grandes cantidades de agua y pueden ser considerados también
hidrogeles. Los hidrogeles deben su comportamiento a la gran movilidad de las
cadenas gracias a la presencia del agua. Sus propiedades mecanicas dependen
de la cantidad de agua que posean. El mdédulo elastico y el limite elastico
decrece con el contenido del agua, mientras que la elongacién aumenta al
incrementar el contenido de agua. Ejemplos de estos hidrogeles estan el poli

(Hidroxietil metacrilato) [25], el Chitosan[26, 27] ,o0 el Colageno [28, 29]..

Elastémeros

Las siliconas [30-32] y los poliuretanos [33-36]son dos de las clases de
elastdmeros usados para aplicaciones in vivo. Ambos son polimeros versatiles
con un rango ancho de propiedades mecanicas. Los poliuretanos tienden a ser
mas rigidos y fuertes que las siliconas, mientras que éstas son mas inertes y
tienen la ventaja de ser permeables al oxigeno. Existen otros tipos de
elastémeros utilizados en biomedicina como se vera a lo largo de la tesis[9, 37,

38]

Polimeros Rigidos
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Muchos de los polimeros rigidos y bioinertes son plasticos que han sido
desarrollados para otras aplicaciones no médicas . Debido a su estabilidad
quimica y su naturaleza no téxica muchos plasticos se usan como materiales
para implantes. Existe una gran cantidad de materiales de este tipo (Tabla 1.2)

con propiedades diferentes en funcién de su composicion.

Tabla 1.2: Propiedades fisicas de poliésteres biodegradables (polimeros rigidos)[4]

Material Fuerza de Modulo T (2C) T (2C)
tension elastico,
(psi) Ksi
Poliglicolico 10000 1.000 35-40 225-230
Poli (L-Lactide) 8000-12.000 600 60-65 173-178
50/50 poli (DL- 6.000-8.000 400 45-50 Amorfo
Lactide-co-Glicolide)
poli (DL-Lactide) 4.000-6.000 400 55-60 Amorfo
Policrapolactoana 3.000-5.000 50 -65 58-63
Poli (3HB) 5.800 500 4 177
Poli (3HB-c0-20%3HV) 4.600 170 -1 145
Poli (4HB) 15.100 33 -50 60
Poli (3HB-co-16%4HB) 3.800 -8 152

1.1.2.1.2 Ceramicas

Dentro de la clasificaciéon que se ha hecho anteriormente de los compuestos
principales estan los biomateriales cerdmicos bioactivos, que, a su vez, se procesan
en cuatro tipos fundamentales de superficies y propiedades asociadas a las
adhesion celular [39] (1) completamente densos, ceramicas cristalinas
relativamente inertes que se adhieren al tejido (2) porosas, relativamente inertes
donde el tejido crece en los poros, creando una atraccién mecanica entre el
implante y el tejido. (3) Complemente densos, con una superficie reactiva, la cual
atrae el tejido via enlaces quimicos. (4) cerdmicas reabsorbibles que se integran

con el tejido y eventualmente se sustituyen por un nuevo tejido.

El concepto de bioactividad para los biomateriales ceramicos viene dado por la
hipétesis de que la biocompatibilidad del implante es éptima si permite la
formacién de un tejido normal sobre su superficie y si establece una interfase

continua para soportar las cargas que sufre el lugar donde esta sito la cerdmica.
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Existen tres tipos principales de bioceramicas: Cristales ceramicos y cristales
bioactivos, ceramicas de fosfatos de calcio y composites de cristales y ceramicos.
Ademas se pueden incorporar factores de induccién para aumentar la bioactividad.
Todos estos materiales se pueden usar en diferentes formas: Implantes totales,
recubrimientos de metales e implantes ceramicos, scaffolds para hueso e ingenieria
de tejidos, rellenos para cementos o scaffolds y como vehiculos para la liberacién

de farmacos.

* (ristales Bioactivosy “Glass ceramic”.

Los cristales bioactivos (bioactive glasses) se usan de muchas formas
diferentes, como implantes en bruto, como recubrimiento de metales o
implantes ceramicos, y también, como scaffolds para guiar las terapias
biolégicas [40-43] Los cristales limitan su actividad a su superficie. El grado de
actividad y respuesta fisioldgica depende de la composiciéon quimica del cristal.
Ejemplos de estos cristales son el Bioglass ®, el ceravital, un derivado de este,
o el A-W glass-ceramic, el cual estd formado por oxiapatita cristalina,
fluoroapatita y Beta-Wollastonita en la matriz cel cristal.[41, 44, 45].

* (Cerdmicas de fosfato de calcio

Este tipo de biocerdmicas con la férmula quimica M10(X04)6Z2 han sido
ampliamente estudiadas como un biomaterial relevante. La apatitia mas
conocida y mds estudiada para usos en medicina y odontologia es la
hidroxiapatita Caio(PO4)s(OH)2 pudiendo tener dos estructuras principales

(Figura 1.10).
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Figura 1.10: Esquema de las dos estructuras cristalinas de la hidroxiapatita (a) hexagonal (b)
monoclinica [46]

Se ha generalizado el uso de de la hidroxiapatita sintética como biomaterial,
debido a su similitud con la fase mineral del hueso y los dientes. Ademas de
esto, otras de las ventajas es la baja conductividad térmica y eléctrica, la
elasticidad similar a la del hueso natural, el control de la degradacion in vivo y

el potencial que presenta como recubrimiento. [47].

* (Composites bioactivos cerdmicos.

Las ceramicas bioactivas generalmente presenta una baja rigidez y tenacidad,
por ello, en la fabricaciéon de estos materiales muchas veces las propiedades
que se deben cumplir son un poco restrictivas. Los composites bioceramicos
surgen para solucionar estos problemas y aumentar las propiedades
mecanicas de los materiales bioactivos. Existen tres aproximaciones para el
uso de los composites bioceramicos: (1) usar la respuesta biolégica de las
bioceramicas, pero recargando la ceramica con una segunda fase para

aumentar las propiedades mecanicas (2) utilizar los materiales bioceramicas
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como una segunda fase para conseguir una deseable rigidez (3) realizar

scaffolds sintéticos para la regeneracién de tejidos [48]

1.1.2.1.3 Composites

Por ultimo, otro de los compuestos fundamentales de los que estd constituido un

biomaterial son los composites. Un material compuesto consistes en dos o mas

materiales fisica y/o quimicamente distintos, y con una distribucién adecuada con

una interfase que separa ambos materiales (Figura 1.11). El composite tiene unas

caracteristicas que cada uno de los materiales por separado no podrian tener, por

ello para conseguir esa caracteristica se combinan los materiales. Un composite

principalmente consta de las siguientes partes:

Matrices

La matriz en un composite es la fase continua del total, la cual envuelve
parcialmente o en su totalidad la fase de refuerzo. Esto permite que las fibras o
particulas estén en su estado y en su direccién, otorgando las propiedades
finales del material. La matriz también aplica la carga sobre el refuerzo y
redistribuye el estrés.

Fibras

La gran mayoria de materiales son mas fuertes y resistentes en su forma de
fibras. Esto explicaria el uso de fibras en el disefio de un composite,
concretamente en aplicaciones estructurales, donde ellos son el componente
principal en el soporte de carga.

Particulas

Se pueden afiadir particulas a la matriz para mejorar la propiedades mecanicas
tales como la dureza o la Resistencia. Otras propiedades como la estabilidad
dimensional, el aislamiento eléctrico, o la conductividad térmica, se pueden
controlar gracias a las particulas, especialmente cuando se afiaden sobre
matrices poliméricas. El refuerzo de la particula se distribuye aleatoriamente

sobre la matriz, resultando composites isotrépicos.

Interfase.
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La transferencia y distribuciéon del estrés desde la matriz a las fibras o
particulas ocurre a través de la interfase de separacion. El drea de la interfase
y la longitud de unién afecta en gran medida a las propiedades del composite

final. Una baja interaface denota una pobre humedad de la fibra con el material

de la matriz

Matenales compuestos

Refuerzo de particulas

Refuerzo de fibras

/ \
/ \,
N\
- Laminado

J \
J N\ _
Multicapa -

/
J
Umidireccional

|
J
d
/

/
——— Fibras continuas {
\

Monocapa
\

Bidireccional

Orientacion aleatonia

Fibras discontinuas -

Orientacion

Figura 1.11: Esquema de compuestos bioceramicos
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1.1.2.2 Estructura

Siguiendo con la caracterizacién de los biomateirales, otro punto importante es la
estructura en la que se presentan y la forma en la que se van a implantar. En la
regeneracion de tejidos hay dos aspectos estructurales importantes, por un lado, el
microambiente en el que se encuentra el biomaterial y, por otro lado, la carga
estructural que ha de soportar (ambas se veran en el capitulo 1 de la tesis).
Aunque los biomateriales se pueden presentar para muchas otras aplicaciones
como, por ejemplo, la liberacion de farmacos en forma de hidrogeles

termosensibles mediante cambios de temperatura o, como se vera en el capitulo 2

de la tesis, polimeros biodegradables con liberacién controlada.

La estructura es importante dado que define sus propiedades mecanicas. Para
realizar una apropiada guia para regeneraciéon de tejidos, un biomaterial debe
satisfacer los requerimientos estructurales del tejido nativo. Para cada tipo de
tejido y aplicacién, el implante se debe disefiar con la arquitectura fisica y las
propiedades mecanicas y quimicas apropiadas para ayudar a conservar las
funciones del implante. En la tabla se recogen ejemples de aproximaciones que

utilizan estas propiedades para regeneracion de tejidos .[46]

La caracterizacion de un biomaterial viene dado por sus propiedades fisica,

mecanicas y quimicas Tabla 1.3.

Tabla 1.3: Ejemplos de técnicas estructurales para el disefio de biomateriales para regeneracion.

Parametro de Biomaterial Aplicacion Referencias
disefio
Propiedades fisicas
Forma Laminas de PLGA [49]
Microcarriers gelatina Implantacién de epitelios [50]
retinales en humanos
Tamafio Fibras de PGA Transplante SMC [51]
Sustrato de Agar Crecimiento en 3D [52]
Tamafio de poro Hidroxiapatita Formacion de poros en red 3D [53]
PDLLA-PELA con poros Regeneracion de nervios [54]
longitudinales
Tridimensionalidad Parcitulas de alginato Cultivo de hepatocitos en 3D [55]
Hidrogeles de agarosa Cultivo 3D de neuronas [56]
Topografia Poliuretano texturizado Expansién BAEC [57]
superficial
Fibras alineadas submicron-  Regeneracién de nervios [58]

PAN-MAA
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Propiedades mecanicas

Composites PLGA con Hidroxiapatita regeneracion de huesos [59]
reforzados
PPF con PLGA Regeneracion de huesos [60]
Cargas mecanicas PGA/poli-4-hidroxibutirato Ingertos vasculares [61]
Agarosa Diferenciacién de condrocitos [62]
Estimulos eléctricos laminas PP-HA y PP/PSS Implantes para vascularizciéon [63]
bicapas
Polipirrol Aumento de la extensién de [64]
neurita
Propiedades quimicas
Hidrofilicidad PLGA con variacion de Adhesion fibroblastos [65]
hidrofilicidad
Films de silica con PEG Inhibicién de adhesion celular [66]
Cargas mecanicas PLLA y PLGA con polilisina Incremento de la adhesién [67]
condrocitos
Agarosa hidrogel con Induccién de extensién neurita [68]
quitosano
Biodegradacion PLA y PLGA con radiaci6n e- ratios ajustables de [69]
Bean biodegradacién
Hidrogeles MMP sensitivos ratios ajustables de [70]
biodegradacién

Dentro de las propiedades del biomaterial destacan las siguientes caracteristicas a

tener en cuenta:

1.1.2.2.1 Forma del biomaterial

La forma que presentan los biomateriales debe ser dictada en funcién de la
aplicacion a la que van destinados. Para facilitar el crecimiento in vitro e in
vivo de células se forman finos films de materiales naturales y polimeros
como, por ejemplo, films de PLGA [49] que se usan para el cultivo de células
epiteliales, o, el colageno, para hepatocitos [71] fibroblastos y células
endoteliales [72]; los films de colageno poliactivo recubierto para
keratinocitos humanos [73]. Entre las formas en las que se pueden encontrar
los biomateriales estdn las espumas, microesferas, microtubos, nanoparticulas.
Los tejidos con una compleja estructura tridimensional requieren técnicas mas
sofisticas de fabricaciéon que asemejen el biomaterial a la zona donde va a ser
implantado. El scaffold se puede construir con un detalle micrométrico
permitiendo la construccién ingenieril del tejido para cada paciente de forma

independiente [74]. Estos estudios ilustran la gran variedad de métodos
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disponibles para la creacion de casi cualquier tipologia de material que fuese
necesaria.

Otra tipologia de biomateriales son los materiales continuos para liberacién de
factores de crecimiento o de farmacos o, incluso, liberacion controlada de
células. Para actuar como liberador de farmacos o factores de crecimiento, las
formas mas usadas son las microparticulas, nanoparticulas o los microtubos.
Por ejemplo, microparticulas de poli (etilen glicol) PEG-PLGA se cargan con
factores de crecimiento de tranfomacion (-1 (TGF) para incrementar la

proliferaciéon celular en ratas [75].

1.1.2.2.2 Tamaiio de poro

El buen funcionamiento del biomaterial depende principalmente de la
estructura de los andamios usados para ingenieria tisular. Los andamios deben
tener una estructura porosa interconectada, y una alta porosidad para permitir
la difusién de nutrientes a las células dentro de la construccién y para la
correcta invasion celular. Esta misma estructura también debe tener una
interconectividad suficiente para eliminar los productos de desecho fuera del
andamiaje, al igual que los productos derivados de la degradacion del material
y asi eliminarlos del cuerpo sin interferencia con otros 6rganos o tejidos. Este
tema de eliminacion de residuos es muy importante para la correcta
integracion del biomaterial [76, 77]. Otro punto importante es el tamafno de
poro. Las células en primer lugar interaccionan via grupos quimicos (ligandos)
en la superficie del material. Para ello, los biomateriales sintéticos derivados de
materiales extracelulares naturales, poseen ligandos como Arg.Gly.Asp (RGD),
mientras que a los andamios fabricados sintéticamente se les deben incorporar
sintéticamente ligandos para que se puedan acoplar proteinas. Los poros deben
ser lo suficientemente grandes como para que las células puedan migrar dentro
de las estructura [78, 79].

Cuando se implanta un nuevo material existe una respuesta de vascularizacién
ala invasion que da lurgar a todos los mecanismos necesarios para hacer frente
a este cuerpo extrafio. Este mecanismo es lento, suele llevar 3 semanas para
scaffolds de PLLA relativamente pequeiios (5mm) [80]. La distancia a donde

llegan estas vascularizaciones es importante tenerla en cuenta a la hora del
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disefio del andamio, para permitir que todos los nutrientes y factores

necesarios, lleguen a todos los puntos del material.

1.1.2.2.3 Tridimensionalidad

Los tejidos in vivo se construyen en estructuras tridimensionales, por lo tanto
el cultivo de células en 3D se asemejara en gran medida a los escenarios in vivo.
Se ha demostrado que el cultivo en dos dimensiones (2D) o en tres
dimensiones afecta al fenotipo celular. El cultivo de hepatocitos en particulas
de alginato (400 pm de didmetro) segregan mas albumina, fibronectina, a-1-
antitripsina, a-1-acido glicoproteina, y protrombina que el cultivo en sistemas
similares en 2D. Ademas los niveles producidos por las células en particulas de
alginato se aproximan madas a los hepatocitos normales obtenidos in vivo,
quizas porque la estructura celular 3D es mucho mas similar a la que se
encuentra in vivo [55]. Estas diferencias pueden ser el resultado de la
interaccion entre las integrinas y los receptores, los eventos producidos por las
sefiales, y la diferente composicién de las proteinas de la matriz extracelular
(ECM) [81]. Bajo el sistemas de cultivo 2D, la superficie cubierta con las
proteinas de la ECM confieren rigidez a las células, esta es una de las mayores
diferencias entre el 2D y el 3D. Esta diferencia de la rigidez de la matriz causa
un nivel diferente y una distribucién da la adhesién y resulta en una respuesta

y una regulacién en las sefiales producida en tumores [82] .

1.1.2.2.4 Topografia superficial

La modificacién de la topografia superficial y la rigidez del material es otro
punto que mejora la interacciéon entre el implante y el tejido. Cuando la
topografia de una matriz extracelular subendotelial se reproduce con un
poliuretano biomédico, las células endoteliales aorticas bovinas se extienden
mas rapido y con una apariencia mucho mas similar a las células cultivadas en
un ambiente natural, en comparaciéon con las células cultivadas en un

poliuretano no texturizado [57].
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1.1.2.3 Superficie. Q

Por udltimo, un aspecto fundamental en un biomaterial es el mimetismo con el
ambiente celular, o lo que es lo mismo la interaccién célula-superficie. La respuesta
biolégica al biomaterial se controla mediante la quimica y la estructura de la
superficie [25]. En la interacciéon célula-superficie existen dos parametros
importantes que caracterizan la superficie[46]:

e Hidrofilicidad.

La hidrofilicidad es un aspecto que afecta en gran medida al comportamiento
de las células en un biomaterial. La mayoria de las células mamarias se
adhieren exclusivamente a superficies que tengan receptores apropiados al
efecto. En el caso de no tener estos receptores, como es el caso de la mayoria
de los biomateriales sintéticos, estas células no se adhieren. Sin embargo, la
absorcion de proteinas en biomateriales da como resultado la adhesién celular
sobre la superficie con una orderada hidrofilicidad (202 a 402 de angulo de
contacto en agua) [83]. Esto muestra que superficies de moderada
hidrofilicidad en presencia de las proteinas del suero, permite la adhesion de
células en policarbonato [84] y PLGA [85] en cristal [86].

* C(Carga

Ademas de la hidrofilicidad superficial, otro punto importante para la
adhesion celular es la carga positiva de la superficie. Los polimeros que poseen
cargas positivas en la superficie a pH fisiolégico, aproximadamente 7.4,
aumenta la adhesién de las células y el crecimiento en presencia de proteinas
[87]. Las células prefieren superficies hidrofilicas y cargadas positivamente
que unas superficies neutras o negativas [88]. Algunos ejemplos demuestra
que los condrocitos aumentan su adhesién es superficies de PLLA o PGLA
recubiertas con polilisina (proteina cargada positivamente) [67]. Por
consiguiente, un andamio cargado positivamente puede inducir de mejor

forma la formacién de un tejido [89].

Por ello, cuando la superficie no es adecuada para el crecimiento celular y para la

integracion, la modificacion superficial cobra su sentido de modo que podamos
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predecir y actuar en la manera en la que la célula interactiia mientras que el resto
del material actia como soporte. En la Figura 1.12 se muestran las principales
formas de modificacion superficial. En general, la modificacion superficial se divide
en dos categorias (1) la modificacion de los atomos, compuestos o moléculas
existentes en la superficie, mediante alteracién quimica o fisica. (2) recubrimiento

de la superficie existente con un material de composicioén diferente ( Figura 1.12)

[4].
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Superficie no modificada

Recubrimiento Superficial
Recubrimiento con un solvente
Injerto o capa adsorbida
Metalizacion

Proyeccion de compuesto

Gradiente Superficial
Injerto

Red interpenetrada

Implante por 1onizacion

- e Sy
m 4 1 3 | °f
Reaccion quimica superficial oH" o iwfau "§"£'° Pl
i I
Xdacion d v -

Silanizacion

Films Superficiales mediante
multicapas de polielectrolitos

Film Self Assembled,
Langmuir-Blodgett
N-Alkyl tioles en oro
N-Alkyl Fosfatos en Ti

Figura 1.12: Esquema en el que se representan los principales tipos de recubrimientos superficiales.

[4]

Durante la fabricacién de materiales se pueden afiadir, en bajas concentraciones,

compuestos activos para que reaccionen de forma espontanea y se queden en la
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superficie [90, 91]. Estas superficies modificadas con aditivos, son muy utilizadas
en sistemas organicos e inorganicos. Un ejemplo reciente de esto, es un trabajo
realizado por el Dr Dirk Grafahrend en el cual desarrollé un poliéster
biodegradable con una superficie quimica controlada para la absorcién especifica
de materiales bioactivos [92] Figura 1.13. Este sistema se verd mas ampliamente

explicado en el capitulo 4 de la tesis.

Figura 1.13: (a) Compositicon quimica del poliéster (b) esquema del enlace covalente de las fibras y de
la diana. Los grupos NCO (rojos) en la superficie de la fibra une covalentemente lso gurpos aminos del
sustrato (verdes) resultanos enlaces uretano (esquematicamnete en amarillo)el restol de grupos NCO
no enlazados de la superficie de la fibra se pueden usar para reaccionar posteriormente e hidrolizarse

a grupos amino. [92].
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1.2 OBJETIVOS

La presente tesis nace de las dificultades en el desarrollo de biomateriales, la
necesidad de nuevos materiales biocompatibles con propiedades equivalentes a
los no biocompatibles y el desarrollo de materiales que presenten sefializacién

celular.

Por consiguiente, el objetivo de la tesis es el desarrollo de una serie de
biopolimeros avanzados con capacidad regeneradora y reparadora. Para ello, se
toman los tres aspectos fundamentales anteriormente descritos para los
biomateriales. En todos estos aspectos se integrara la cuarta caracteristica que son
las células, integrando el efecto del biomaterial sobre las células a nivel de

expresion.

* Estructura: Obtenciéon de una estructura porosa biodegradable elastica con
capacidad regeneradora.

* Composicién: Obtencién de un nuevo biomaterial biodegradable, inyectable
y con una alta resistencia mecdanica, que permita liberar farmacos a medida
que mantiene las propiedades mecanicas.

* Superficie: Desarrollo de una superficie inteligente con capacidad de
modificacion genética de células para una mayor integracion y regeneracion

celular.
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Capitulo 2: La estructura

2.1INTRODUCCION

La industria de los biomateriales, tal y como se ha comentado en el capitulo
anterior, serd en un futuro préximo un mercado potencial debido, entre otros
motivos, al progresivo envejecimiento de la poblacién, potenciando y ayudando a
la ingenieria de tejidos y a la medicina regenerativa. Para ello, es necesario que la
integracion del nuevo tejido formado sea la adecuada en el ambiente natural que le
va a rodear. Aunque la administraciéon de células por si solas tiene potencialidad
para curar ciertos tipos de enfermedades, es necesario estimular dichas células
para la formacién de nuevos tejidos o estimular a las células locales para reponer
los tejidos daflados [1]. Para obtener una correcta integraciéon de los nuevos
sistemas son necesarios unos soportes inteligentes fabricados con biomateriales
que actien como andamios para el crecimiento, no solo en el soporte fisico, sino
también en la integracién, favoreciendo la diferenciacion y el crecimiento

tridimensional.

El desarrollo de andamios (scaffolds) que permitan la adhesion celular y el
crecimiento de tejidos ha ganado especial importancia en los ultimos 10 afios [2-
5]. Inicialmente, eran los biopolimeros organicos, especialmente el colageno, los
mas usados como componentes principales para tales andamios [6, 7]. Sin
embargo, estos materiales tienen limitaciones desde el punto de vista de sus
propiedades mecanicas (especialmente cuando son sometidos a cargas de

estrés)[8].

Se han realizado muchos esfuerzos para intentar solventar estas limitaciones
desarrollando polimeros sintéticos que intenten solucionar los problemas
descritos por los biopolimeros naturales. Estos polimeros deben ser
biocompatibles y biodegradables, teniendo un marco complejo y una

microestructura para el desarrollo del tejido [9, 10].
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Un nuevo campo en los polimeros biodegradables son los llamados bioelastémeros
(Biorubbers). En los ultimos afnos ha habido un gran incremento en el nimero de
articulos publicados sobre ellos y sus aplicaciones finales [10-17]. Estos polimeros
muestran un comportamiento elastomérico similar a los cauchos comunes usados
en la industria, pero con una biodegradabilidad que les permite ser usados como
biopolimeros. Poseen propiedades como la compresion y la deformacién, las cuales
dan al material utilidad en aquello en lo que dichas propiedades mecanicas sean
necesarias. Por ejemplo, pueden ser usados para solventar problemas donde el
comportamiento elastico sea importante para unir la columna vertebral, o para

desarrollar manguitos elastomérico para reemplazar venas dafiadas [10].

Los dispositivos fabricados con materiales biodegradables presentan grandes
ventajas y son una buena alternativa para fijaciones internas temporales, asi como
para diferentes tipos de tejidos dafiados. Esto ha sido analizado en gran medida
durante las primeras etapas del dafio tisular (en hueso, tendén, musculo, piel, etc )
[1, 3]. Los implantes biodegradables son capaces de mantener el tejido dafiado en
su lugar y, con el paso del tiempo, se descomponen progresivamente y la presiéon
se transfiere gradualmente al nuevo tejido sano [8]. Una buena razén para utilizar
este tipo de materiales es el hecho de que los dispositivos de cirugia
biodegradables no requieren una operacién para eliminar el material, lo que es
sustancialmente beneficioso, tanto econdmicamente como para la calidad de vida y
seguridad del paciente. Ademas, la corrosion, el fallo por fatiga y la liberacién de
iones metdlicos, tales como el niquel o el cromo, causada por perdidas del
implante, pueden ocasionar reacciones alérgicas o cualquier otro malestar en
pacientes que utilicen materiales no biodegradables como el titanio u otros

similares, algo que no ocurrira con estos nuevos biopolimeros.

Uno de los principales materiales usados como elastémeros es el poli (diol citrate),
desarrollado recientemente por Guillermo Ameer y Robert Langer, el cual retine
unas buenas caracteristicas de interés tanto de elasticidad como de
biodegradabilidad [16, 18]. Este material serd usado y desarrollado con nuevos
métodos de sintesis en la presente tesis y se usara de base del desarrollo de las

nuevas estructuras.
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En la construccién de scaffolds, ya en el afio 1999, Robert Langer desarrollo una
espuma polimérica, utilizando sal como generador del poro comunmente
denominado salt leaching[19]. La técnica consiste en introducir particulas de sal en
el interior de un prepolimero que, al ser curado, mantenga dichas particulas en el
interior. Una vez que el polimero tenga la estructura deseada, se introduce en un
disolvente, como puede ser el agua, para disolver estas particulas. Asi, se obtiene

una estructura interna con la forma de las particulas de sal [19](Figura 2.1).

Polimero Solucién
polimero Porogen

Paso 1 viscoso
33— o
X

Mezcla Paso 2
Polimero/Porogen
Paso 3 Miolde " 15

P 5 Disolvente
)

orogen Parael

porogen

F'.J‘

Estructura final "q

I~
e

Figura 2.1: Método para la realizacion de scaffolds desarrollado por
R. Langer en el afio 1999. El método se conoce con el nombre de salt
leaching
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Figura 2.2 A) Nariz desarrollada mediante disefio por ordenador. B) Scaffold
utilizando el método de salt Leaching

De esta forma se puede obtener cualquier tipo y forma de estructura (Figura 2.2)
utilizando disefio por CAD (Computer-aided Design) para generar moldes que
contengan la reticulacién del polimero junto con la particulas, llamadas porégenos.
El problema que presenta esta tecnologia es la del control del poro interno, ya que
es muy complicado obtener una interconectividad apropiada, y que permita la
difusién de nutrientes y el oxigeno necesario para la supervivencia celular y para el

desarrollo del nuevo tejido[19], como se ha indicado en el capitulo anterior.

Para solventar estos problemas existen técnicas nuevas de generaciéon de matrices
para confeccionar los scaffolds. El prototipado rapido ha ganado gran popularidad
en los ultimos afios [20-22]. Esta técnica ofrece caminos para producir
microestructuras controladas y regulares con un rango muy amplio de materiales y
puede ser automatizada e integrada con las técnicas de imagen para producir
scaffolds hechos a medida para cada paciente, incluyendo la construccién de las
microestructuras, el tamafio de poro y la forma de la pieza. Pero estas técnicas,
como se vera en el presente capitulo, no serdn validas en todas las ocasiones,
teniendo que disefiar nuevos patrones de fabricaciéon con materiales adaptados a

las necesidades. Por ello,en el presente capitulo se desarrollan diferentes técnicas
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para conseguir un andamio que tenga una interconectividad apropiada para la
difusién tanto celular como de nutrientes, utilizando técnicas de salt leaching
mejoradas, espumacion de polimeros y prototipado rapido. Ademas, el scaffold
perfecto debe cumplir una serie de caracteristicas principales como el ser
biodegradable, biocompatible, y poseer unas propiedades mecanicas que permitan

la regeneracién tisular.
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2.2 OBJETIVOS DEL CAPITULO

Dentro del presente capitulo se pretende realizar un andamio elastomérico, dado
que los biomateriales existentes en la actualidad son poco apropiados para la
regeneraciéon de hueso y cartilago, pues ninguno presenta las propiedades de
elasticidad y biodegradacion requeridas. Recientemente se han comenzado a
utilizar materiales elastoméricos biodegradables para estas aplicaciones, pero es
necesario disponer de un abanico mas amplio de biomateriales con

biodegradabilidad, elasticidad y porosidad controladas.

Por ello, el objetivo del presente capitulo es el desarrollo de un andamio
elastomérico, poroso, con biodegradacién controlada, interconectado, y con unas
propiedades superficiales que faciliten la interaccion células-superficie, para que
de esta forma sea 6ptimo como andamiaje (scaffold) en regeneraciéon de tejidos.

Este material se llamara Biorubber.

Para obtener el biorubber apropiado, en primer lugar se ha desarrollado un nuevo
método de sintesis de este polimero mediante microondas, lo cual permite acelerar

la reaccién y, con ello, obtener nuevas estructuras.

En este capitulo se han desarrollado tres estructuras principales:
1.Un composite Biorubber/hidrogel desarrollado mediante la técnica de salt
leaching para favorecer la regeneracion.
2.Una espuma formada mediante el efecto de las microondas.

3.Un andamio estructurado para la ordenacién celular interna.

De esta forma se persigue obtener la mejor estructura para cada funcidn.
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2.3EL SCAFFOLD DE BIORUBBER

2.3.1 Introduccion

2.3.1.1 La sintesis del biomaterial por microondas.

Una disciplina que poco a poco se va desarrollando en la actualidad es la ciencia de
las microondas, la cual, en los ultimos afios, ha experimentado un importante
aumento de uso en sintesis de laboratorio, por su rapidez y por la eliminacién, en
algunos casos, del uso de catalizadores y de otros compuestos ajenos a la reaccién
[23]. Es por ello que la sintesis por microondas es una buena herramienta para la

fabricacion de biomateriales limpios y de una forma rapida.

La irradiaciéon por microondas se conoce desde los afios 40, pero no fue hasta el
1986, con una publicacion del profesor Richard Weddell y los profesores Raymond
J. Giguere y George Majetich, cuando las microondas comenzaron a tomar parte en
los laboratorios de quimica organica [24, 25]. Gedye y Giguere/majetich
encontraron aplicacién de la irradiacién por microondas frente a las técnicas
convencionales de calentamiento, ya que eran mucho mas rapidas en la formacién
de los productos finales. Reacciones que normalmente tardan alrededor de 8 horas

en completarse, con las microondas con unos minutos era suficiente.

Durante los afnos 80 y principio de los afios 90, aparecieron algunas referencias
acerca del uso de la irradiacién por microondas, pero era una tecnologia
desconocida todavia [24, 26, 27]. El concepto de representacion de reacciones en
cortos periodos de tiempo con esta avanzada fuente de energia comenz6 a tener
éxito, pero no todo lo esperado debido, en gran parte, a la instrumentaciéon que era
necesaria. Los primeros hornos microondas que se utilizaron en estos primeros
articulos eran hornos de cocina convencionales, los cuales no disponian de control
para realizar reacciones de quimica organica en el laboratorio, por ejemplo, no
disponian de sistemas de agitacién, ni tampoco monitorizaciéon de temperatura. El
control de la potencia también era algo de lo que carecian estos equipos. Como
resultado, al usar estos microondas tan imprecisos, era complicado el poder

reproducir las sintesis quimicas y, ademas, habia peligros de seguridad, pudiendo
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explotar las reacciones en recipientes cerrados. Los generadores de microondas

debian evolucionar para poder utilizarlos en investigacién [28].

Todos estos retrocesos planteados con los primeros hornos microondas fueron
solventados con el uso de hornos microondas de uso industrial, en los que, si era
posible la monitorizacién de la temperatura, ademas tenian agitaciéon incorporada
y un aparato conocido como el modo agitador, podia reducir el nimero de “puntos
calientes” o poner alta o baja energia, para conseguir reproducir las condiciones. El
uso de microondas industriales con sistemas de monitorizacién de presion,
también aument6 la seguridad a la hora de usar los microondas en recipientes

presurizados.

Habia, sin embargo, una necesidad para explorar reacciones a pequefia escala. Una
simple reacciéon de unos pocos mililitros proveia cambios para los microondas
multimodo sin modificaciones. Para conseguir dirigir toda la energia al punto
donde interesa, en reacciones de escala miligramo, a finales de los afios 90 se

desarrollaron los microondas monomodo [28].

La principal diferencia entre el nuevo monomodo y el anteriormente existente
multimodo, es la generacion de un simple modo (en contraposicion de los
multiples modos) de energia durante los ciclos de irradiacién. El microondas en
una onda, constantemente en movimiento hacia adelante y en transicién entre
valores negativos y positivos. Como la onda se mueve, genera impulsos de alta
energia o de baja energia como una onda en movimiento sin reforzar ni cancelar.
Esto encabeza la presencia de campos de alta energia, baja energia y puntos en los

que la cantidad de energia es igual a cero, lo que es llamado el nodo (Figura 2.3)

Figura 2.3: Modos y nodos en las microondas
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En vez de permitir la presencia de los modos multiples y los nodos de energia
microondas, la cavidad del monomodo se disefia para una sola longitud de onda,
donde se generara solamente un modo de energia microondas. La onda genera en
el centro un campo electromagnético de alta intensidad, con una distribucién
homogénea de energia en la cavidad donde se produce la sintesis (Figura 2.4). En
un sistema multimodo, hay muchos centros con alta intensidad energética,
llamados puntos calientes, pero también hay muchos otros de baja energia,
creando los llamados puntos frios. El modo con agitaciéon origina que las
microondas se muevan alrededor de la cavidad, reduciendo en gran medida la
diferencia entre puntos caliente y puntos frios. Cuando se realizan reacciones en
paralelo, o con grandes tamafios de muestra, la presencia de estas multiples areas
de energia no es tan significativa, ya que las muestras son lo suficientemente
grandes como para absorber eficientemente la energia existente. Pero, sin
embargo, con muestras de menor tamano, el cambio de una muestra de unos pocos
mililitros en volumen dentro de la cavidad puede ser muy significativo, ya que no
sera capaz de absorber la energia y el rendimiento sera muy bajo, con el resultado

de un bajo perfil de calentamiento y una gran cantidad de energia perdida [29].

Figh em Sedd inmmealy ;

AT ey e High o ek
Figura 2.4: Distribucién del nodo simple de energia en el
monomodo vs generacion de nodos el microondas

multimodo.
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La otra diferencia entre ambos modos es la densidad de energia. Aunque el
monomodo tiene un maximo de potencia de 300 Watts, la cantidad de energia dada
en una cantidad de espacio en la cavidad es muchisimo mayor. En el modo simple,
sélo existe en un pequefio espacio, un area de energia de microondas, mientras
que, por el contrario, en el multimodo hay varias areas de energia, por lo que existe
un aumento de energia por unidad de area. Como comparacién, una cavidad tipica
de modo simple con un volumen de 0.5 |, puede generar 900 W/I con una potencia
de 300 W aplicado a la reaccién, mientras que el modo multimodo generara 20-25
W/1 con 1200 W de energia aplicada. La irradiaciéon por microondas es una forma
de energia relativamente baja en el espectro electromagnético, por debajo de los
rayos-X, Uv, Visible, e infrarrojo en el espectro de energia (Figura 2.5) con una
frecuencia entre 300 y 300.000 MHz. Debido a ello, las ondas microondas provocan

la rotacién de los enlaces quimicos, no su rotura [29].

Figura 2.5: Espectro electromagnético

Cada disolvente y reactivo puede absorber las microondas de forma diferente. De
ellas cada una tiene un grado diferente de polaridad dentro de la molécula, y por
ello, le afectarda mas o menos por el cambio del campo de microondas. Un solvente
que es muy polar, por ejemplo, tendrd un fuerte dipolo para causar mas
movimientos rotacionales en un esfuerzo por alinearse con el cambio de campo. Un
componente que es menos polar, sin embargo, no se vera tan afectado por el
cambio de campo, y por ello no absorberA muchas microondas.

Desafortunadamente, la polaridad del solvente no es el Unico factor que determina
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la verdadera absorbancia de la energia de microondas, pero proporciona una
referencia. Muchos solventes organicos, pueden ser clasificados en tres categorias

diferentes: baja, media o alta absorbancia, como se muestra en la Tabla 2.1 [30].

Tabla 2.1 Cuadro de disolventes

Nivel de absorbancia Solventes

Alto DMSO; EtOH; MeOH; Propanol; Nitrobenzeno;

Acido Férmico; Etilen Glicol

Medio Agua; DMF:NMP; Butanodiols; HMPA; Metil Etil
Cetona; Nitrometano; o-Diclorobenceno; 2-
metilHetoxietanol; Acido acético; acido

Trifluoroacético

Bajo Cloroformo; Diclorometano; Tetracloruro de
Carbono; 1,4-Dioxano; THF; etil acetato;
Piridina; trietilamina; Tolueno; Benceno;

Clorobenceno; Xileno; Pentano; Hexano;

La energia transferida generada por la irradiacién por microondas, tiene una gran
velocidad, ocurre cada nanosegundo (10-9 segundos). La energia casi constante de
entrada se consigue con un ratio mayor que la relajaciéon de las moléculas, la cual
tiene lugar en un tiempo del orden de 10-5 segundos. Debido a que la energia que
se aporta al sistema evita la completa relajaciéon molecular, todas las moléculas de
la disoluciéon estardn en constante desequilibrio. Esta situacién da mas que
suficiente energia como para llegar a la barrera de la energia de activacion (Ea) y

conducir la reaccidén a su estado final (Figura 2.6)[29].
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Figura 2.6: Necesidades energéticas en la reaccion.

Como ejemplo de polimerizacion por microondas, comparado con la
polimerizacion estandar, pueden encontrarse en la bibliografia algunos ejemplos
explicativos. Uno de ellos es el polimero formado por el 1,4 butanediol (5 mmol),
acido succinico (5mmol) y el catalizador (0,1 mmol) (Figura 2.7) los cuales se
ponen en un reactor y se irradian con un reactor monomodo. La mezcla se agita a
200°C bajo atmosfera de nitrégeno con una potencia maxima de 200 W. El
polimero formado (el poli (butilen succinato, PBS)) se disuelve en cloroformo y se
precipita en metanol. En el caso de la solucién polimerizada, se afiade decalina (5
mmol de reactivo por 10 ml de decalina) a la mezcla de reaccién para atrapar el
agua. Para comparar la polimerizacion bajo condiciones normales, se ha realizado
la sintesis durante 5 horas en un bano de aceite precalentado a 200°C. El PBS se
disolvié en cloroformo y precipit6 también en metanol. Se ha encontrado que bajo
la irradiaciéon de microondas, el PBS se consigui6 en 20 minutos con un peso
molecular (Mw) de 1.03-1.04 g/mol, mientras que bajo condiciones normales, un
valor similar de peso molecular medio se obtuvo a las 5 horas de reaccion. Los
resultados cinéticos de la sintesis del PBS por calefaccién convencional e

irradiacién por microondas se muestran en la Figura 2.8 [31].

0 200°C
_OH . OH
tHO N N

HO” "N Mw  HO-T T
(0] (0]

Figura 2.7. Reaccidn de polimerizacion del 1,4 butaodiol con el acido succinico.

50



Capitulo 2: La estructura

Figura 2.8: Diferencia de tiempo a la hora de realizar la sintesis mediante la reaccién con microondas
(el mas corto) y la reaccién en condiciones normales.

Viendo la posible eficiencia de las microondas en la sintesis organica, se ha optado
por utilizar este sistema en la sintesis del poli (diol citrate) con el objetivo de
disminuir el tiempo de reaccién de formacién de dicho polimero, denominado

biorubber, a la vez que se elimina el uso de catalizadores y/o disolvente.

2.3.1.2 El composite utilizado.

Aprovechando los avances descritos en la ciencia de las microondas, se ha
desarrollado un scaffold estructural para cumplir con los requerimientos
mecanicos en zonas exigentes de implante. Pero es importante crear un ambiente
tridimensional en el cual las células puedan proliferar y diferenciarse para la

regeneracion de tejidos. Por ello, ademdas del biomaterial elastomérico se afiade a
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la composicion un hidrogel autoensamblable que genera el microambiente

necesario para tal efecto.

El coldgeno I autoensamblable generado por la matriz dérmica, un andamio
natural blando con tamafio de poros en el rango de las 50-200 nm [32], esta
siendo estudiado por la bioingenieria del tejidos blandos para su empleo como
sustituto de los mismos. Dentro del amplio rango de materiales de estudio
destacan las matrices polipeptidicas autoensamblables, algunas de ellas
comerciales en la actualidad. Uno de estos materiales es el RAD 16-I, un péptido
AcN-(RADA)4-CONH2, que se autoensambla para formar un hidrogel de estructura
tridimensional, que imita la matriz extracelular [33]. Este péptido se ha utilizado
satisfactoriamente para el crecimiento de hepatocitos, tejido nervioso, condrocitos,
células endoteliales, células madre mesenquimales, fibroblastos y otros tipos
celulares [33-38]. También se ha visto que este material no es téxico in vivo y que
favorece la regeneracion de hueso en defectos calvarios de hueso [39, 40]. Sin
embargo, una limitaciéon importante de este péptido es la tendencia a romperse

bajo estrés mecanico.

Por ello, para mejorar sus propiedades mecdanicas, se ha usado un material
compuesto formado por el RAD 16-1 [41] y el scaffold de biorrubber poroso
anteriormente descrito [18]. Las caracteristicas distintivas del composite
propuesto se basan en que estd constituido por un material con una estructura
tridimensional, formada por las nanofibras del RAD 16-I, el cual dara el
microambiente a las células para el crecimiento celular, y un material microporoso,

como el biorubber, que le dara las propiedades mecanicas.

Para el seguimiento de los experimentos se emple6 un procedimiento de imagen
por bioluminiscencia, basado en la deteccién de los fotones de luz visible
generados por la luciferasa expresada por las células implantadas, la cual es un
excelente método para garantizar la viabilidad de la combinacién célula-scaffold
[42]. La luciferasa de Photinus pyralis (PLuc) cataliza la oxidacién de la luciferasa

en la presencia de ATP y coenzima A, produciendo luz y COx.

En este capitulo se ha empleado la técnica de imagen por bioluminiscencia (BLI)

para el estudio de la proliferacion de la expresion de PLuc de fibroblastos
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embrionarios de ratén, cultivados, por un lado, en RAD 16-1 y, por otro, en el
composite RAD16-1/biorubber para evaluar la biocompatibilidad de uso de este

material poroso.

2.3.2 Plan de trabajo

En primer lugar se ha intentado obtener un biorubber poroso que permita el
crecimiento celular en el interior, intentando demostrar de esta forma la
biocompatibilidad del biorubber y la biodegradabilidad in vivo. Ademas, con este
método se pretende mejorar las propiedades mecanicas de un hidrogel mediente la

combinacién con un material elastomerito poroso.
Para ello, se han realizado dos procedimientos diferentes:

El primer desarrollo se ha realizado en colaboracién con el grupo del Dr. Carlos E.
Semino del IQS y el grupo del Dr. Jer6nimo Blanco, del centro de investigaciones
cardiovasculares (CSIC-ICCC) del hospital de la Santa Creu i Sant Pau, en el que se
ha obtenido un biorubber poroso mediante la técnica del salt leaching, realizado

mediante microondas.

En el segundo caso se ha colaborado con el Dr Mikael Wendel y el Dr. [on Tcacencu,
del Centro de Biologia Oral (COB) en el Instituto Karolinska de Estocolmo, en
donde se han realizado las pruebas in vivo del nuevo scaffold que se ha obtenido

mediante una prensa térmica.

2.3.3Materiales y métodos.

2.3.3.1 Sintesis de la alternativa uno

Para realizar los experimentos se han utilizado dos tipos diferentes de materiales:
un scaffold formado por nanofibras peptidicas de 16 aminoacidos (RAD 16-I) [18,
38-41] (Puramatrix_, BD, Erembodegem, Bélgica) y un composite formado por el
RAD 16-1 y el biorubber [21], una estructura porosa de poli (diol citrato). El
biorubber poroso se produjo mediante 4 etapas: La sintesis del prepolimero, la
preparacion de un porogen, usado como mascara, el curado del prepolimero y la

extraccion del porogen usando un disolvente apolar. El prepolimero se obtuvo
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mezclando en un vial 1,3 g de acido citrico (Sigma) (6,8 M) y 1 g de 1,8 octanodiol
(Sigma) (6,8 M). El vial se sell6 y se introdujo en el microondas (CEM Discovery,
Mathews, NC, USA) donde se calienté a 100°C durante 6 minutos, con agitacion,
para crear el prepolimero. La estructura del porogen, esta constituida por esferas
de poliestireno de 200 micras (Goodfellow, Huntington, R.U.) que se ensamblaron
unas con otras mediante el sinterizado por microondas durante 2 minutos, este le
dard la porosidad necesaria al polimero final (Figura 2.9). Seguidamente, se
afiadieron 10 ml del prepolimero a la mascara de porogen, cuyas medidas son 13,5
mm de didmetro y 50 mm de alto, y la mezcla se curé a 120°C, en un desecador de
vacio durante 4 dias para terminar de reticular el biorubber y obtener asi las
propiedades finales. Finalmente, la mascara de poliestireno, se extrajo con tolueno
y se cortd con las dimensiones deseadas. La microstructura del biorubber se
caracterizo con la ayuda de un Microscopio electronico de Barrido (SEM). Para ello,
el biorubber se congel6 con nitrégeno liquido y se rompi6é sin deformar la
estructura del material. El biorubber se recubrié con una capa de oro y se analizé

usando un JEOL scanning electron microscope (JSM-5310).

a) b)

S ———

Microondas

Figura 2.9: Esquema de la fabricacidon de la mascara con microondas. El sinterizado se realizé en un
recipiente cerrado, donde al aplicar la temperatura por microondas, la presién aumenta y permite
aprovechando la temperatura la semifusion entre las particulas.
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2.3.3.2 Pruebas in vivo

Las pruebas in vivo se realizaron en el Hospital de San Pau, en el laboratorio del Dr.
Jerénimo Blanco. Los MEFs (Mouse embryonic fibroblasts) utilizados en las
pruebas in vitro fueron aislados de embriones C57BL/6 de 14 semanas, obtenidos
de la ATCC (Manassas, VA, EE,UU.) expandidos en medio de fibroblastos, con
DMEM con alta concentracién de glucosa, suplementado con 15% (v/v) de FBS
(Suero Fetal Bovino), 4mM L-Glutamina, 50 U/ml penicilina y 0,1 mg/ml
streptomicina. Después de la expansién, las células fueron tripsinizadas de un flask
de 75 cm? suspendidas en sacarosa al 10%, y mezcladas con el péptido
autoemsamblable RAD 16-1 0,5% (BD, Eremblodegem, Bélgica) para obtener una
concentracion final de células de 2-10¢ células/ml y 0,25% de RAD 16-1. Para
cultivar los MEFS.Pluc en el composite, RAD 16-1/biorubber, el biomaterial se
introdujo en inserts (Millipore) y se sembro sobre el biorubber una suspension de

(2:106 células/ml en RAD 16-I para que ocupasen los poros del sistema.

La incubacién del RAD16-1 y RAD16-1 + biorubber se llevé a cabo a 5°C con 5% de
CO2 y se cambiaba el medio cada 2 dias. El cultivo se llevé a cabo durante 15 dias,

antes de ser introducidos en los ratones.

Los ratones utilizados para evaluar la biocompatibilidad fueron BALB/cAnNCrI de
6 semanas y para monitorizar el comportamiento in vivo de los MEFs-Pluc solos o
sembrados en el composite se utilizaron ratones BALB/c homocigotos nude
(Nu/nu) de 6 semanas. Todos los animales fueron comprados a Charles-River
(Wilmington, MA, EE.UU.). Todos los procedimientos fueron aprobados por el
comité de cuidado animal del Centro de Investigaciéon Cardiovascular del Gobierno

de Cataluna.

Antes de la implantacién, los animales recibieron una inyeccién intraperitoneal de
100 mg/kg de ketamina (Merail, Duluth, GA) y 3.3 mg/kg cilacine (Henry Schein,
Melville, NY) y una inyecciéon analgésica subcutanea de 0,05 mg/kg de
buprenorfina (Schering-Plough, Kenilworth, NJ) Se llevaron a cabo 4 implantes en
cada uno de los ratones, dos subcutdneos (SC) en la parte trasera y uno

intramuscular (IM) en cada muslo. En el lado derecho se implant6 Puramatrix gel o
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Puramatrix gel+ MEFs. Pluc y en el lado izquierdo puramatrix+biorubber o

Puramatrix+biorubber+MEFs-Pluc.

2.3.3.3 Sintesis de la alternativa segunda

Como segunda opcién en la porosidad de la muestra se optdé por utilizar un
porogen similar al anterior pero con una pequefia variante. Se intenté que la malla
de poliestireno fuese una malla unida fisicamente entre las diferentes particulas.
Para ello, se utilizé una prensa térmica con el objetivo de conseguir una fusién
entre las diferentes particulas de poliestireno. Aprovechando que éste es un
material termoplastico, al aplicarle una temperatura entre 50 y 100°C se consiguié
que las particulas se fusionaran entre si, permitiendo de esta forma que existiera
una unién fisica que al afnadir el prepolimero no se separard, consiguiendo una

mayor conectividad en el polimero final (Figura 2.10).

Figura 2.10: Esquema de fabricacién de las muestras los porogenes. La prensa ejerce presion sobre un
molde a la vez que se aplica calor para sinterizar las particulas. Las particulas de poliestireno, gracias
a la presion y al calor ejercidos, se unen, dejando huecos que seran rellenados por el biorubber en la
posterior etapa.

Se realizaron tres mallas diferentes con la prensa térmica en la que se variaron el

tiempo de prensado, la temperatura y la presion ejercida (Tabla 2.3)
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Tabla 2.3: Condiciones empleadas en el desarrollo de las malla para fabricar los scaffold de biorubber.

Muestra Tiempo (min) Temperatura Presion (kg/cm?)
(=C)

1 30 100 6

2 20 70 5,5

3 20 50 55

Una vez obtenida la malla se procedi6 a sintetizar el biorubber. El sintetizado de la

muestra final se realizé de la misma forma que en la muestra anterior.

2.3.3.4 Pruebas in vivo de las segunda alternativa
Las pruebas in vivo del composite se realizaron en el Karolinska Institute de la

mano del Dr. lon Tcacencu del grupo del Dr. Mikael Wenden del Centre for Oral

Biology (COB).

Se operaron 3 ratas macho Sprague-Dawley con el biorubber. Las ratas fueron
anestesiadas usando un inhalador de isoflurano (4% induction, 2-3%
maintenance). Se afeit6 la cabeza de las ratas y se lavaron con una soluciéon de iodo.
Se separé la piel y las capas subcutaneas, incluido el musculo temporal, para
exponer el hueso calvario. Se creé un defecto circular de 8 mm y transéseo en el
lado izquierdo de la regién parietal, usando un taladro trépano y con un
enfriamiento con medio salino. El defecto se cubri6 con un disco estéril del
composite ( ~40 mg, ~8 mm de diametro). El disco se mantuvo en una solucién

salina al 0.9% antes de la implantacion (Figura 2.11).

Tras la operacion, la incisién fue cerrada con una sutura simple de dos capas. Las
ratas fueron sacrificadas por inhalacién de CO; 12 semanas tras la operacion. Para

el analisis histolégico se recolecto el hueso calvario.
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A su vez se analiz6 la biodegradacién del material y la biocompatibilidad del

mismo mediante microscopia 6ptica.

Figura 2.11: Esquema del defecto calvario que se efectud, sobre el que se realiza la incisién y se pone el
implante de biorubber.

2.3.4 Resultados y discusion.

En primer lugar se sintetiz6 el scaffold de biorubber. Para ello existen dos métodos,
por un lado, estd el método convencional con un reactor con camisa y con un
catalizador [16, 18] y por otro lado se tiene el reactor de microondas. Comparar los
dos métodos es arduo debido a la gran diferencia de tiempo existente entre uno y
otro. Mientras que el tiempo necesario para precurar el biorubber por el método
tradicional es de 8 horas a 120°C junto a una post-polimerizacién de 4 dias a 80
grados [16], en el caso del microondas en tan solo 3 minutos se obtienen unos
grados de reticulacion necesarios para la sintesis del material. Posteriormente, se
postcura a 140°C durante 24 h para eliminar las posibles burbujas de agua del

material que se generan a causa de la policondensacion.

Una vez se obtuvo el polimero se procedi6 a la confirmaciéon mediante un analisis
por infrarojo (IR) de que la polimerizaciéon era la correcta. En el andlisis por
infrarrojo se comprobé que efectivamente la policondensacion tuvo lugar. El acido
citrico antes de la polimerizacion muestra una banda en 1.710 cm del &cido
carboxilico, que es su grupo mas caracteristico. En este punto aparece un hombro
que corresponde tanto a los carboxilo libres como a los asociados. El 1,8 octanodiol
muestra la banda en 1.050 cm1, perteneciente al grupo hidroxilo el cual también se
ve antes de que ocurra la polimerizacion. Por ultimo, en el Poli (diol citrate) el
grupo mas caracteristico, y que difiere de los otros, es el grupo éster, cuya banda

de absorcién esta en 1.735 cm! (Figura 2.12).
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Figura 2.12 Espectro de infrarrojos, en el que se pueden ver todos los elementos que toman parte en la
reaccion de polimerizacion del poli (diol citrato).

Para comprobar el efecto de las microondas en la reacciéon que tiene lugar en la
policondesacion del biorubber, se realiz6 un experimento en el que, tomando el
mismo tiempo de reaccion, se utilizaron diferentes potencias de microondas. Para
poder realizarlo se utilizé aire comprimido, lo que enfri6 la mezcla de reaccién
para poder asi mantener la temperatura prefijada, con lo que se consigui6é que la
potencia de microondas fuera lo maxima posible a lo largo de todo el tiempo. En la
Figura 2.13a se puede ver como al usar el power max con aire comprimido el
efecto de las microondas (Linea roja) es mucho mayor que en la Figura 2.13b.
Como se puede ver en la Figura 2.13a este efecto produce una mayor reticulacién
en el biorubber y, por consiguiente, una solidificacién del mismo; ademas el color
amarillento, y en algunas zonas marrén, indica una reticulaciéon excesiva del
material, que lleg6 a quemarse. Por el contrario, en la Figura 2.13b se puede ver
como el biorubber sigue siendo liquido y de un color blanquecido, no habiendo

obtenido el biorubber solidificado.
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Figura 2.13: Efecto de las microondas en la sintesis del poli (diol citrato). a) sintesis de microondas
aprovechando el efecto de las microondas donde se aplicé aire comprimido para enfriar el reactor y
asi aplicar mas ondas microondas. b) Sintesis donde no se aplica aire comprimido, con lo que las ondas
microondas actian de menor forma.

La sintesis del biomaterial por tanto queddé resuelta mediante las ondas
microondas, con la consiguiente ventaja en tiempo y en eliminacién de

catalizadores, con respecto al método tradicional.

A continuacién se procedié a caracterizar mecdnicamente el composite

péptido/scaffold obtenido mediante la técnica de salt Leaching,

El analisis del esfuerzo cortante del hidrogel RAD 16-I (Figura 2.14a) mostré que el
material matenia su estructura hasta un valor de 9 Pa, después del cual la
velocidad de flujo aumentaba drasticamente, produciéndose el comportamiento
tipico de un hidrogel reticulado. Para proteger la estructura integral del RAD 16-1y
ganar deformacién mecdanica, se generé un composite poroso formado por RAD-
16-1/biorubber que combinase las caracteristicas de crecimiento celular del RAD
16-1 y el comportamiento del biorubber tipico de los elastémeros. Con la presencia
del RAD 16-I se produjo una pequefia reduccién del médulo elastico y del limite
elastico de compresién, probablemente debido al efecto plastificante del RAD 16-1.
El limite elastico de compresion del composite es considerablemente mas alto

(25000 Pa) que el del RAD 16-I solo (9 Pa). Ademas, un andlisis de fluencia (creep)
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mostr6 el comportamiento a la deformacién por compresién, el cual también es
caracteristico de materiales elastoméricos (Figura 2.14c), viéndose en el RAD 16-I

/biorubber una ligera reduccion de resistencia a la deformacién.

La caracterizacién estructural del biorubber por SEM muestra una uniformidad
razonable en la distribucién de los tamafios de poro (100-150 micras), que esta

dentro del rango de tamafio de células, pero con una baja interconectividad de

poro.
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Figura 2.14: Propiedades mecanicas del RAD 16-1 y RAD 16-1/Biorubber. A) Curva de geometria,
esfuerzo cortantes vs Resistencia a la torsion B) Tension de compresion vs Fatiga c) Comportamiento a
una tension constante del biorubber y del composite RAD 16-1/biorubbe

Las células se sembraron en RAD 16-1 y en el composite RAD 16-1/Biorubber y se
mantuvieron durante tres meses in vitro. La distribucién de células dentro de los
dos scaffolds se analiz6 mediante tinciones de hematoxilina-eosina de secciones
histolégicas (10 um de espesor). En la Figura 2.15 A-D se muestra que, mientras
que las células G-Luc-C57BL/6 sembradas en el hidrogel RAD 16-I retienen una
morfologia redonda y crecen formando clusters dentro del biomaterial (Figura

2.15c¢), las mismas células sembradas en el composite ni penetran en el biorubber
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ni se adhieren a la superficie del material, pero colonizan solo el hidrogel RAD 16-I
(Figura 2.15a, b). Ademas el biorubber parece desempenar un papel estructural
solamente (Figura 2.15d). El SEM (Figura 2.15e y f) realizado al biorubber sélo

muestra un tamafo de poro entre las 100 y 150 um.

Figura 2.15: Cultivo de células In vitro en el Hidrogel RAD 16 1y el composite RAD 16 I/biorubber. (A, B)
se afiadieron Células G- Luc-C57BL/6 suspendidas en el Péptido RAD 16-I al biorubber y después
fueron mezcladas con el medio de cultivo para inducir la gelificacion del RAD 16-1. Una vez curado el
hidrogel, las muestras se fijaron, se deshidrataron y se embebieron en parafina para porderlas cortas.
Posteriormente se tifieron como hematoxilina-eosina donde se muestran las células en el hidrogel
(flecha) pero no en el biorubber (estrella). (C) Clusters de células (flecha) en las secciones de Rad 16_I
sembradas con célulsa G-Luc-C57BL/6 tefiidas con hematoxilin-eosina. (D) Secciones del Hidrogel
sembrado con células G-Luc-C57BL/6 y cultivadas in vitro. Se detecto una biotinilizacién del RAD 16 Ib
con el teitido de ABC y de células con el tefiido con hematoxilin -eosina. (E,F) Imagenes de Microscopia
electrénica de barrido del biorubber roto con nitrogeno liquido y recubierto con oro.
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Para determinar la posibilidad de generacién de immunorespuestas a los
biomateriales del estudio, los materiales RAD 16-1 y el composite se han
implantado subcutdnea e intramuscularmente en seis ratones inmunocompetentes
BALB/c. Los implantes se han recogido con 15, 30 y 45 dias post-implantacién. No
existe ninguna sefial macroscoépica de inflamacién o rechazo en ninguno de lo
lugares implantados para el ensayo. Ademads, los nédulos linfaticos tenian una
apariencia y un tamafio normal en todos los animales. Para el analisis se han
realizado secciones de parafina de los implantes intramuscular (IM) que se tifieron
con hematoxilina -eosina (Figura 2.16) y se probaron con la tincion ABC para
localizar la etiqueta de biotina del RAD 16-1. Sin embargo, no se detecté ninguna
sefial de RAD 16-I en las secciones de tejido desde los implantes mas tempranos
(15 dias) a los mas tardios (45 dias) lo que indica que los péptidos fueron
degradados y eliminados. Por el contrario, el biorubber se detecta claramente en la
tincion hematoxilina eosina, y no muestra sefnales de degradaciéon mientras se
implanta en el tejido muscular (Figura 2.16 a-f) o en la cavidad subcutdnea (SC).
Aunque se observa una capa de tejido fibrotico alrededor el biorubber (Figura 2.16
a-d), y algunas células huésped que parecen haber migrado al scaffold (Figura 2.16
e y f), no hay senales de respuesta inmune basada en la infiltracién de linfocitos del

cuerpo.

Como es normal, se realizé6 una evaluacién macroscépica de los implantes en
ratones immunodeficientes BALB/c nu/nu para ver sefales de rechazo o
reacciones inflamatorias (Figura 2.17 H, I, Ky L) y sdlo en el biorubber, pero no el
RAD16-], se han detectado en los implantes IM y SC. En este caso, también se ha

detectado una capa de tejido fibroético.
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Figura 2.16: Histologia de los implantes en los ratones Balb/c. Secciones de tejido (10 micras) de los
implantes intramusculares a los 15 dias. (A,B,C) o 45 dias (B,D,F) después de la implantacién, se tifié
con hematoxilina-eosina (A-C, E,F) o con biotina mas hematoxilina (D). El1 RAD 16-IB no se detectd,
mientras que el biorubber (estrella en C,D) estaba presente en todas las secciones del implante de RAD
1-1/biorubber . La flecha (B,C) indica la capa fibrética situada en el scaffold de biorubber.

Figura 2.17: Histologia de los implantes en ratones BALB/c un/un. (H,LK,L) Se muestran Tinciones de
hematoxilina-eosina de las secciones de biorubber después de 90 dias, de los implantes en ratones con
los scaffolds RAD 16-1/Biorubber, y la presencia de un tejido fibrético producido en los implantes
(flecha)
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La clave de estos anadlisis fue el uso de un modelo basado en unas técnicas no
invasivas de imagen por bioluminiscencia de luciferasa, para detectar las células
sembradas en el scaffold y para analizar la aplicaciéon del RAD 16-1 (12-18) y del
composite RAD 16-1/Biorubber en la regeneracion de tejidos. Se utilizaron
embriones de fibroblastos de ratén C57Bl/c, capaces de crecer y diferenciarse in
vitro a células osteogénicas en el hidrogél RAD 16-1 (13, 31), y asi analizar la
capacidad del material para sustentar el crecimiento de las células in vivo. A pesar
de su buena capacidad para mantener la proliferacién, la baja resistencia al shear
stress (9 Pa) del RAD 16-I podria dar lugar a una rapida degradacion del scaffold y
por tanto una importante restricciéon para sus aplicaciones en muchos tejidos. Para
evitar este inconveniente se combiné el RAD 16-1 con un elastomero
biodegradable, que posee unas mejores caracteristicas de shear-stress (25000Ps)
dentro del rango de tejidos animales (cerebro: 100-200 Pa, cartilago del disco
(nucleo pulposo): 300- 400 Pa, esqueleto y musculo cardiaco: 3000-4000 Pa,
cartilago: 1-10 MPa) y una relativa uniformidad en la distribucién del tamafio de

poro (100-150 micras)

In vitro, las células C57BL/6 se agregaron por infeccién con vectores lentivirales
para la expresion de PLuc y EGFP (G:Luc-C57BL/6), produciendo 7,6
RLU!s/células de forma estable a través de la duracién del experimento (90 dias)
Las células implantadas in vivo se detectan con gran facilidad, y el andlisis de
imagenes por BLI, desde un predeterminado nimero de células G-Luc-C57BL/6
implantadas en el muslo de los ratones BALB/c nu/nu, muestra que es posible
detectar un minimo de 1000 células y que hubo una correlacién lineal entre la
cantidad de luz detectada y el nimero de células implantadas, con una inclinacién
de 24,8 PHC/célula?. La capacidad del RAD 16-1 y del composite RAD 16-

[/biorubber para soportar el crecimiento de células G-Luc-C57BL/6 fue analizado

1 Relative ligth units

2 Period to adquire photons
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primero in vitro y luego, in vivo por imagen BLI de células sembradas en el scaffold
e implantadas, IM o SC, en ratones BALB/c nu/nu. In vitro, las células G-Luc-
C57BL/6 penetraron el hidrogel RAD 16_] y crecieron formando cluster [13]. Sin
embargo, no se observaron células dentro del biorubber, sugiriendo que, aunque el
biorubber es no toxico para las células, algunas de las caracteristicas del scaffold,
tal como la interconectividad de los poros, la estructura de la superficie o la
composicion, limitaron la colonizaciéon y la penetracién de las células [32]. La
superviviencia de las células implantadas en ratones fue condicionada por el lugar
de la implantacién. Ademas, en los implantes SC, las células G-Luc-C57BL/6 fueron
incapaces de sobrevivir hasta el final del experimento, sin considerar si las células

se sembraron o no en scaffols [19].

En cambio, el crecimiento de las células G-Luc-C57BL/6 implantadas IM sin scaffold
sufrieron una pronunciada crisis dentro de la primera semana después de la
implantaciéon, pero luego alcanzaron un estado fijo. En general, las células
sobreviven mejor en sitios IM tanto si han sido sembrados en el scaffold o no.
Ninguno de los 16 implantes mantuvieron las células después de las 12 semanas.
Es posible que la diferencia de supervivencia de células en IM y SC puede ser
debida a su capacidad para promover un adecuado suministro de sangre [20]. Los
materiales testados tenian una clara diferencia en la capacidad para mantener el
crecimiento celular. Todos los hidrogéles RAD 16-1 fueron satisfactoriamente
colonizados por las células G-Luc-C57BL/6 in vitro, y cuando las células sembradas
en los materiales se han implantado IM, en todos, menos en un caso, las células
sobrevivieron y proliferaron hasta el final del experimento. Sin embargo, el
biorubber no pudo ser colonizado por las células in vitro e in vivo, no promovieron
la poliferacion de las células sembradas al combinarlo con el RAD 16-1. Esto tiene
como explicacidon que el biorubber tienen una baja interconexioén entre poros para
permitir tanto el crecimiento del tejido, como la vascularizacién y la difusiéon de
nutrientes [43]. Los resultados muestran que el uso del RAD 16-1 como un scaffold
para implante de células en animales vivos tiene un efecto de aumento en su
proliferaciéon y supervivencia, en comparacion con las células implantadas sin
scaffold. En los analisis histolégicos que se realizaron de los implantes de ambos

tipos de materiales en el ratén, muestran que, mientras el biorubber se mantiene
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sin degradar durante mucho tiempo, el RAD 16-I se biodegradé y no se pudo
detectar al finalizar los experimentos in vivo, debido a la hidrélisis de los linkers
del péptido. Ninguno de los materiales parece provocar una respuesta immune en
animales normales, a juzgar por la falta de linfocitos infiltrados o inflamacién. Sin
embargo, el implante del composite RAD 16-1/Biorubber se encontr6 rodeado de
una capa fibrética como se habia mostrado en otros trabajos [44, 45]. El fallo del
material, a la hora de mantener la colonizaciéon de células y su supervivencia in
vivo, se puede explicar por la baja interconectividad de los poros y la alta rigidez
del biomaterial, comparada con el tejido vivo (25 kPa), que muestra una tendencia

a encapsular el biorubber,

Los resultados ilustran la aplicacién de células sembradas en un hidrogel RAD 16-1
en ingenierfa de tejidos debido a su capacidad para mantener el crecimiento
celular in vivo y la ausencia de respuesta immunolégica. Es posible que la
combinacién de RAD 16-I con otros biomateriales que muestren unas mejores
propiedades mecanicas pueda ser de gran utilidad en la reparaciéon de muchos
tejidos. Se ha concluido que la variacién del tamafio de poro, superficie y
caracteristicas de degradacion del biorubber podrian mejorar el composite RAD

16-1/biorubber para el uso en ingenieria de tejidos.

Ademas, la combinacién de estos materiales sembrados con otros tipos de células,
como células endoteliales y periovasculares, los cuales promueven la formaciéon de
una red vascular, al sembrarse en scaffold e implantes in vivo [36], también podrian

mejorar las aplicaciones del RAD 16-1y el composite RAD 16-1/biorubber.

Tal y como se ha comentado en el plan de trabajo, tras esta primera muestra, se
realizé una segunda muestra con la intenciéon de mejorar la interconectividad del
material. Para ello se opt6 por una prensa térmica para la fabricacion de la malla
de poliestireno. En total se realizaron 3 muestras con diferentes grados de

reticulacion (tabla 2.3).

La muestra 1 deberia tener una mayor porosidad, en términos de
interconectividad, ya que el tamafio de poro al utilizar las particulas con el mismo
tamafno deberia ser mayor. Pero dado que a la mdascara 1 se le aplic6 una

temperatura de 100°C y una presion de 6 kg/cm?, en los puntos centrales, que son
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donde mayor presién se ejercid, ya que habia mas cantidad de poliestireno,
llegaron a fusionarse por completo, dejando una porosidad nula en la malla. Por lo
que en esta muestra se consideraron para el andlisis los extremos mas dptimos.
Mientras que en la muestra 2 todos los puntos de la mascara fueron 6ptimos. De

esta forma se esperaba una mayor interconnectividad en la biorubber 2.

Para comprobar la porosidad entre las diferentes muestras se realizd6 una
microscopia electréonica de barrido. En la Figura 2.18 se muestran las imagenes
obtenidas de los biorubber 1, 2 y 3. Como era de esperar, la porosidad de la
muestra 2 es mayor que la de la muestra 1, sobre todo en términos de
interconectividad. Dentro de las muestras 2 y 3, si se comparan la Figura 2.18 ey f
se puede observar como en la primera existe un mayor nimero de poros unidos
unos con otros, lo que indica que la fusién entre particulas ha sido mas fructifera
en este biorubber. Esto se debe especialmente a que la temperatura de prensado
que se utilizé fue de 70°C lo que permitié una mayor fusién entre las particulas de

poliestireno.

BIORUBBER 1 BIORUBBER 2 BIORUBBER 3

Figura 2.18: Imagenes de microscopia electrénica de barrido donde, se muestran las tres estructuras
obtenidas (a,b,c). Aumento de las muestras donde se detalla la interconexién y la porosidad de las
muestras del biorubber (d,e,f)

Una vez analizada la porosidad de este proceso seria conveniente compararla con

la porosidad de la muestras obtenida por el método anterior, con el cual teniamos
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una serie de dificultades a la hora de la interconexiéon (Figura 2.19). La
interconexion con este nuevo procedimiento ha aumentado con respecto a la de la

alternativa 1.

BIORUBBER PT 32 BIORUBBER PT 2

Figura 2.19: Comparaciéon de las estructuras obtenidas por dos métodos diferentes. a) muestra
obtenida mediante la prensa con temperatura. b) Muestra realizada mediante el sinterizado de las
particulas de poliestireno con el microondas. Se puede observar como la muestra a) presenta una
mayor porosidad e interconectividad que la b.

Finalmente, y viendo que se aumenté la porosidad de la muestra, se realizé un

andlisis in vivo de la muestra mas 6ptima, el biorubber 2.

En cuanto a las pruebas in vivo, se realizaron en el Instituto Karolinska de
Estocolmo. Se practicé una incisién y un defecto calvario en el craneo de un ratén.
Tras la optimizaciéon del tamafio de poro para este método de fabricacion, se
consider6 utilizar solo el biorubber con mayor interconectividad y mayor
porosidad para disminuir el nimero de ensayos in vivo, cumpliendo asi la
legislacién sobre ensayos en animales. El Unico objetivo que se perseguia en este
experimento es el de ver si el aumento de interconectividad permitia una mayor
integracion del material en el animal. Y como consecuencia de esto ver si el sistema

aceptaba mejor el nuevo implante.

Tras realizar el implante, se mantuvo el animal durante 12 semanas, tras las cuales
se sacrificO para realizar una histologia de la zona donde estaba afincado el

biorubber. En la Figura 2.20 b se muestra la histologia del biorubber implantado, en
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donde se puede ver la gran invasién que hay de dentro del material aprecidndose

incluso lo que podrian ser inicios de vascularizacion.

Por otro lado, se analiz6 el grado de biodegradaciéon donde se puede ver como al
cabo de las doce semanas, el material no ha desaparecido con lo que sigue siendo

un punto negativo en el material.

En un principio no se observo ningtn tipo de inflamacién, mas alla de la respuesta
inmunolégica causada por la presencia de un cuerpo extrafio. Por lo que el material

en el lugar donde fue implantado fue aceptado por el organismo.

Si se compara el material con el realizado por el método anterior, se puede ver
como se ha mejorado en gran medida el grado de interconexién del material. En la
nueva aproximacién no aparecen zonas necroéticas por lo que se intuye que gracias

a la nueva interconexién se consigue una mayor difusién de nutrientes y oxigeno,

evitando la muerte celular y por tanto una mayor biocompatibilidad del material

(Figura 2.20).

Figura 2.20: Histologia de las muestras de biorubber producidas por los diferentes métodos. A)
muestra obtenida por sinterizado con microondas, donde se ve la necrotizacion de las células
alrededor del implante. B) Muestra realizada mediante fabricacion con la prensa térmica. Se puede
observar como el biorubber es invadido por células epiteliales, lo que podria ser un indicio de
vascularizacion dentro del biorubber.

2.3.5 Resumen.

Se ha podido comprobar por tanto que la reaccién ha tenido lugar mediante
calentamiento por microondas con un tiempo muy inferior al del método

tradicional con calefaccién convencional. Serd, por tanto, con este método de
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sintesis con el que se comenzara a desarrollar los nuevos scaffolds de biorubber.
Realizando las nuevas aproximaciones para obtener un biorubber lo
suficientemente poroso e interconectado para llevar a cabo el cometido del

material.

Tal y como se perseguia en un primer momento, se ha desarrollado un nuevo
método para fabricar un scaffold de biorubber mas poroso y que esté mas
interconectado, permitiendo de esta forma que se integre en el organismo y que
exista una mayor difusion de nutrientes en el material, habiendo asi un
crecimiento de vasos sanguineos y la migracién de células al interior del material.
De esta forma también se comprueba la viabilidad en el uso de este material en

aplicaciones in vivo

Sin embargo, el material presenta un nivel de biodegradacién bajo in vivo. El
biomaterial sigue estando presente en el cuerpo transcurridas las tres semanas del
implante, siendo este un problema que tiene que ver con el método de sintesis, en

especial en el grado de reticulacién del material.

71



Capitulo 2: La estructura

2.4 LA ESPUMA DE BIORRUBER

Como se ha visto en la seccion anterior, el biomaterial fabricado mediante salt
leaching tiene la dificultad de realizar una correcta interconexion entre los poros,
lo que dificulta en gran medida la migracién celular y la difusién de nutrientes,

provocando la consiguiente necrosis.

Por ello, se requiere generar un mayor tamano de poro en los biomateriales
utilizados, aumentando asi la interconectividad. Para ello se pensé en realizar
espumas de biorubber de forma similar a como se hacen las espumas de
poliuretano, que son ampliamente utilizadas como materiales en ingenieria de
tejidos [46-52]. Las esponjas y espumas pueden ser obtenidas por varias técnicas
de procesado. Para ingenieria de tejidos, la interconectividad entre poros, como ya
se ha comentado con anterioridad, es una propiedad fundamental, ya que las
células deben migrar y crecer a través de los poros del scaffold. Las técnicas de
espumacion industrial, usadas, por ejemplo, en la fabricacion de fundas de
muebles, no son aplicables a la fabricacién de scaffolds para ingenieria de tejidos,
ya que estas espumas estdn disefiadas como espumas de “poros cerrados”,
mientras que los en ingenieria de tejidos es necesario una estructura de “poros

abiertos” [53].

La preparaciéon de una espuma polimérica envuelve primero la formaciéon de
burbujas de un gas en un sistema liquido, seguido del crecimiento y estabilizacién
de estas burbujas, mientras la viscosidad del liquido polimérico crece, resultando

en la solidificacién de la matriz polimérica.

Las espumas pueden preparase por dos métodos fundamentalmente. En uno de
ellos, un gas se dispersa en un liquido para formar un sistema coloidal con el gas
como fase dispersante. Estos gases suelen ser oxigeno o nitrégeno, para evitar la
reactividad con el liquido. En el segundo método, el gas es generado dentro de la
fase liquida y aparece como burbujas separadas dispersadas en dicha fase. El gas
puede ser el resultado de una generacion especifica mediante una reaccién, tal
como la formaciéon de diéxido de carbono en reacciones de isocianato con agua en

la formacion de espumas de poliuretanos, o como en el caso del presente capitulo,
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generacion de agua dentro de la propia reaccién de policondensaciéon [54] . El gas
también se puede generar mediante volatilizaciéon de un disolvente con bajo punto

de ebullicién en la fase dispersa, cuando tienen lugar una reaccién exotérmica.

Saunders y Hansen han tratado en detalle el aspecto coloidal de la formacién de
espuma utilizada en los agentes de expansion [55]. La formacién de espumas de
expansién interna tiene lugar en varias etapas. En la primera el agente genera un
gas en la solucion de una fase liquida hasta que el gas alcance el limite de
saturacion en la solucién y llegue a estar sobresaturado. El gas finalmente sale de
la solucién en forma de burbujas. La formacién de burbujas representa un proceso
de nucleacién desde la nueva fase formada. La presencia de una segunda fase, que
puede consistir en un dispositivo sélido o alguna dispersion de aceites de silicona,
o incluso una superficie irregular sélida como un agitador o la pared del recipiente,
puede actuar como agente de nucleacién. A la hora de formar la espuma de
biorubber se utilizaron dos tensioactivos diferentes, un polietersiloxano y un

polietilenglicol.

DeVries ha estudiado en profundidad los factores que afectan a la estabilidad y
crecimiento de las burbujas en espumas acuosas [56]. Para dispersar un volumen
dado de un gas en una unidad de volumen de liquido, uno debe incrementar la

energia libre del sistema por una cantidad de energia AF como sigue:

AF =y-A

Donde v es la tensién superficial y A es el area interfacial total. Cuando la tensién
superficial de un liquido es baja, o por calor o por adicién de un surfactante, la
energia libre asociada a la dispersién de un gas se vera reducida y ayudara en el

desarrollo de finas celdas correspondientes a un gran valor de A.

Segun la teoria clasica, la presion del gas en una burbuja esférica es mas grande

que la presion en el liquido de alrededor con una diferencia de presién Ap, como se

L s 2:
muestra en la siguiente ecuacion: AP = Ty
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Donde R es el radio de la burbuja. De ahi que la presién en una pequefia burbuja es

mas grande que en una burbuja grande.

En el caso de dos burbujas de radio R1 y Ry la diferencia en presion es Ap?, viene

dada por la siguiente ecuacion:

1 1

w2 (i-3)
R, Ry

Por tanto, en un sistema liquido una difusién de un gas tiene lugar desde la burbuja
pequefia a la burbuja grande, resultando la desaparicion de la burbuja pequena,
mientras la otra crece en tamafio con el tiempo. Esto también aparece a bajos
valores de y, como, por ejemplo, por adiciéon de un reductor de tension superficial
tal como los surfactantes siliconados, reduciendo la diferencia de presion entre
burbujas de diferentes tamafios y asi conseguir una mejor estabilidad de burbujas

y medias mas pequefias de tamaiios de celdas..

En la formacion de espumas poliméricas se pueden aplicar las relaciones descritas
abajo, al menos en alguna extensién, cuando la fase polimérica es todavia un
liquido. Para formar una espuma estable, debe haber al menos dos componentes,
uno de los cuales es absorbido en la superficie. El teorema de Gibbs nos ensefia que
la tension superficial depende del tipo y cantidad de soluto absorbido como sigue

[57,58]:
dy = Zl'du

donde T es el exceso de superficie de un componente con un potencial quimico p.
Esta relaciéon explica la resistencia a un incremento del area superficial o una
disolucion de las membranas de las celdas. Debido a que las membranas mas
delgadas tienden a romperse mas facilmente, la resistencia a la disolucién ayuda a

la estabilidad de la celda.

Cuando una membrana se expande y la concentraciéon de un tensioactivo en la

interfase decrece, existen dos mecanismos para restaurar la concentracién en la
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superficie de surfactante. El primer mecanismo, denominado el “efecto
Marangoni”, se refiere al hecho de que la superficie que fluye puede arrastrar con
él algunas de la capas subyacentes, es decir, la capa superficial puede fluir desde
areas de baja tension superficial, ademas de restablecer el espesor del film. Es

ademas una fuente de la resiliencia o elasticidad del film [59].

En el segundo mecanismo, el “efecto Gibbs”, se repone la deficiencia superficial por
difusién desde el interior y se disminuye la tension superficial para obtener un
nivel deseable. Para la mejor estabilizacién de la espuma lo que es deseable es una

concentracion 6ptima de surfactante asi como un 6ptimo ratio de difusién [55].

Otro factor que afecta a la estabilidad de la burbuja es la temperatura: un
incremento de la misma reduce la tension superficial y la viscosidad, lo que resulta
en una disolucién de la membrana de las celdas que puede provocar la ruptura de

las mismas.

Existe otro factor en la estabilidad de la celda, que es la eliminacién del liquido
desde la pared de la burbuja, debida a la accion de la gravedad y de la capilaridad.
El desagiie desde ambas acciones se puede retardar por un incremento de la
viscosidad, especialmente en la superficie del film. Esto es particularmente
importante en sistemas termosensibles, los cuales implican polimerizaciones
simultdneas y componentes espumantes del liquido. Para obtener una espuma
estable se debe proporcionar un balance entre la viscosidad y la evolucion del gas
pero no sélo para esto sino también para tener el mayor volumen de espuma
posible. Es obvio que si la viscosidad incrementa demasiado rapido (como
resultado de una rapida polimerizacién) la evolucién del gas se interrumpira
eventualmente antes de que alcance el volumen de espuma deseado,
especialmente para la produccién de espumas de baja densidad. Por otro lado, si la
viscosidad es demasiado alta, cuando la mayoria de la evolucién de la espuma ha
pasado, la estabilizacién de la espuma puede ser muy dificil y puede resultar que la

espuma colapse [55] .

El balance apropiado entre viscosidad y evolucién del gas se puede controlar con
un numero de factores tales como un tipo adecuado de catalizador y surfactante en

una concentracion adecuada, la presencia de un agente nucleante y el control de la
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temperatura de reacciéon [59, 60]. También se deben considerar otros factores
adicionales, como el uso de agentes de expansién quimica adecuados, los cuales
son importantes en la formacién de espumas termoplasticas, y la formaciéon de
prepolimeros que muestran grados de viscosidad mas altos que los monémeros en
la preparacion de las espumas termosensibles (espumas de poliuretanos). Todos
estos factores deberan ser estudiados en profundidad para conseguir una espuma

6ptima para cada aplicacién.

2.4.1 Plan de trabajo

El método que se utilizé para generar las espumas de biorubber se basa en la
sintesis por microondas explicado en el capitulo 2.3, lo que permite reducir los
tiempos de sintesis y ajustar las condiciones finales de la espuma. Utilizando

diferentes tensioactivos, se puede controlar la porosidad del scaffold.

Por lo tanto, los objetivos que se pretende conseguir en este capitulo son los

siguientes:

* Aumentar el tamafio de poro del biorubber.

* Mejorar la interconectividad

* Mejorar la biodegradabilidad.

* Mejorar la hidrofilicidad del material para aumentar asi la adherencia

celular.

2.4.2Materiales y métodos

2.4.2.1 Sintesis y fabricacion del scaffold

La espuma de biorubber se obtuvé mediante sintesis por microondas, calentando
una cantidad equimolecular de acido citrico y 1,8-octanediol dentro de un molde
de silicona. La reaccion que tiene lugar es una policondensaciéon con la
consiguiente liberacion de agua. Este agua es utilizada como agente espumante en
la formaciéon de la espuma. Como estabilizante de celda se utilizaron tres

tensioactivos diferentes, igepal-co 520, tritén X-114, y Tegostab 8300. La reaccién
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se realizd a tres temperaturas diferentes, 60, 80 y 100°C y a diferentes tiempos

comprendidos entre 1 y 5 minutos. Figura 2.21, Figura 2.22, Figura 2.23.

Figura 2.21: Esquema de la situacion del molde de biorubber dentro del vial que se utilizé para la
sintesis por microondas.

Figura 2.22 Esquema de la produccion de la espumacion del biorubber mediante el uso de las
microondas. Gracias a estas, se produce la policondensacion con la suficiente rapidez como para
reticular el material a medida que se produce la espuma.
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OH 05 ~PALO O~ 0
HO ™SS H(JVT\(OH — B HO A AN~ OSSN OH
0" "OH 07 0OH

Figura 2.23: Esquema de la reaccién de policondensacion del poli (diol citrato)

Para realizar el recubrimiento superficial del material se sigui6 el siguiente

proceso:

1. Se utilizé un reactor de plasma propio del grupo de materiales del IQS.

2. Las condiciones iniciales de este reactor fueron: presién inicial 0,03 mbar
potencia del plasma 40 W, plasma no pulsado.

3. En primer lugar se hizo pasar un plasma de argén durante 5 minutos para
activar la superficie de trabajo (presiéon de entrada de argén 0,06 mbar)
Una vez concluido esto se hizo pasar el PFM durante un tiempo de 5
minutos (presién previa a la entrada de PFM 0,04 mbar) (presiéon a la
entrada del PFM 0,1 mbar).

4. En el caso del acrilico el experimento fue el siguiente: P=40W plasma de
argén P0=0,01 mb a la entrada del argéon P1=0,03 mb. Se hace pasar el Ar
durante 5 minutos. Para posteriormente pasar el acido acrilico (Po=0,01

P1=0,03) durante otros 5 minutos

Para analizar la estructura de la espuma se utiliz6 un microscopio electrénico de

barrido.

1. Se rompiod la muestra con nitrégeno liquido consiguiendo una rotura fragil,
con el fin de no deformar la estructura de la espuma.
2. Posteriormente la muestra se recubrié con oro y se analizé utilizando un

SEM JEOL 5310.

La temperatura de transicion vitrea (Tg) del material se analizé6 usando un DMA
(dynamical mechanial analyzer, Q800) de TA instruments. Se us6 una mordaza de
compresion y una temperatura constante de 35°C. El experimento que se llevé a
cabo fue un multifrecuencia con frecuencias maximas de 1 Hz, mediante
compresion en el que se analiz6 la G' y la G" frente a la temperatura, utilizando

nitrégeno liquido para llegar a temperaturas de - 60°C.
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Para realizar el andlisis superficial de las muestras se utilizé un angulo de contacto,
con el que se afiade una gota de agua sobre la superficie y se analiza el angulo que
deja dicha gota sobre la superficie. En funcién de la hidrofobicidad de la superficie

el angulo sera diferente pudiendo ver la efectividad del recubrimiento.

Para la degradaciéon del material se llevd a cabo un experimento con un buffer
salino para una biodegradaciéon lo mas similar al cuerpo humano. Todas las
muestras fueron incubadas a 37°C en el buffer durante tiempos predeterminados.
Después de la incubacion, las muestras se lavaron con agua y se secaron en una
estufa a 40°C durante 1 semana. Se calcula la pérdida de masa con respecto al peso
inicial. Para realizar las graficas se tomaron 6 muestras de la misma pieza y se
fueron cogiendo a diferentes tiempos. Posteriormente, utilizando la ecuaciéon se

obtuvo la grafica de biodegradacion [18].

Las pruebas in vitro se llevaron a cabo como sigue. Se cultivaron fibroblastos de
ratéon en botellas de 50 ml con medio de cultivo DMEM, propio de estas células. Se
mantuvieron en la incubadora hasta que crecieron lo suficiente como para
inyectarlas en el biorubber. Se tomaron muestras de unos 6 cm de diametro en
pocillos de 96 donde se inyectaron las células. Todos los polimeros fueron
esterilizados con anterioridad con tres ciclos de lavados con etanol al 70% y agua
estéril durante 10 minutos cada uno. Posteriormente, se expusieron a luz
ultravioleta durante 30 minutos para eliminar las posibles impurezas. Las células
(aprox. 500.000) se sembraron en el biorubber en placas de 96 pocillos con medio
de cultivo DMEM con suero FBS, y se dejaron una semana, cambiando el medio
diariamente dos veces, debido a la acidificaciéon que sufria por la biodegradacién
del biorubber. Para analizarlas se realiz6é un analisis histolégico en el Parc Cientific
de la UB, cortando con parafina después de haber fijado las muestras con para-
formaldehido durante la noche a 4°C. Por ultimo se tifieron con hematoxilina-

eosina y se analizaron con un microscopio 6ptico
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2.4.2.2 Ensayos in vivo.

2.4.2.2.1 Migracion celular en el biorubber.

Los ensayos in vivo se realizaron en el Centro Nacional de Investigaciones
Cardiovasculares en colaboracion con el Dr. Toni Diez. Los factores de
complemento C3a y C5a fueron introducidos dentro de una matriz de matrigel®
fabricado segun instrucciones del fabricante. Antes de gelificar se prepararon tres
muestras de biorubber con C3a y C5a y un blanco solo con matrigel. Para la

gelificacion del matrigel se introdujeron en un incubador durante 30 minutos.

Posteriormente se implantaron en un ratén de forma subcutanea, esperando tres
dias para su posterior analisis mediante histologia. Para realizar esta histologia
una vez parafinadas y cortadas las muestras, se tifieron con hematoxilina-eosina y

se analizaron en el microscopio.

2.4.2.2.2 Pruebas in vivo para regeneracion 6sea.

Los experimentos se realizaron en colaboracién del Dr. Miguel Angel Ruiz Iban de
la Unidad de Cirugia Artroscépica Traumatologia y Cirugia Ortopédica del Hospital
Universitario Ramén y Cajal, en colaboracién del Médico Fausto Gonzalez Lizan,

que fueron los encargados de realizar la cirugia y la parte de analisis del ensayo.

El experimento se llevé a cabo en 12 conejos de Nueva Zelanda hembra con un
peso de 3 a 3,5 kg. Se obtuvo la autorizaciéon del Comité de Bienestar Animal del

centro donde se realizo el estudio.

El modelo de pseudoartrosis usado es una variacién del descrito por Brownlow
[61] y Eckardt [62] modificado para crear un defecto segmentario. Los animales

fueron sometidos a dos intervenciones:

En la primera se anestesiaron con Propofol (Diprivan®) al 1% con una dosis de
induccién de 30 mg por via intravenosa y dosis de mantenimiento de 1,5-
3mg/minuto. Se administré también profilaxis antibidtica y analgesia para el

postoperatorio. Se utilizé siempre la pata trasera izquierda, que se preparé
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mediante afeitado y lavado con solucién antiséptica. Con el animal en decubito
supino se inocularon 2 ml de bupivacaina al 1% subcutanea en la via de abordaje.
Se realizé una incisién longitudinal anterior sobre la tibia de 4 cm. Se identifico el
tercio medio de la tibia y se desperiostiz6 circunferencialmente a lo largo de 5 cm;
se colocé una placa de tercio de cafia de cinco orificios fijada proximal y
distalmente con dos tornillos bicorticales de 3,5mm. Se retiré la placa y los
tornillos y se realizé una doble osteotomia en la zona central retirando una seccién
tubular de 6mm de largo del tercio medio de la tibia. Se colocaron de nuevo la

placa y los tornillos (Figura 2.24).

Se cerré el subcutaneo con puntos sueltos de Vicryl 4/0 y la piel con sutura
intradérmica continua de Vicryl rapid 5/0. Se aplicé solucién antiséptica yodada en

la herida.

La segunda intervencion se realizé 7 semanas después. Por la misma via y con la
misma técnica se expuso la placa y los tornillos, se retiraron y se resecé cualquier
resto de tejido conjuntivo o hueso en el espacio intermedio, se desperiostizaron los
extremos proximal y distal a lo largo de un centimetro y se fresan
intramedularmente a lo largo de un centimetro. A continuacion, se colocaron de
nuevo la placa y los tornillos dejando el defecto segmentario de 6mm en el centro

(Figura 2.24).
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Figura 2.24: Secuencia de la operacidn, una vez fijado el hueso, se hace un corte y se extrae la parte
central del mismo A) y B) posteriormente se coloca el corte de nuevo para ayudar a la regeneracion C)

y D)

Una vez realizado el modelo de estudio, se procedié a producir el injerto. Como
injerto de cortical desvitalizado se utilizaron secciones tubulares de 6mm de tibia
obtenidas de otros conejos que habian sido sacrificados con otros propoésitos. Tras
la extraccion se limpiaron de partes blandas y se fresé la cavidad medular con una
broca de 3,5mm para después someterlos a un ciclo de autoclavado estandar a

121°C durante 20 minutos (Figura 2.25cy d).

Como péptido se utilizé VEGF-A-165 recombinante (R&DSystems, Alemania) un
péptido homodimérico formado por dos unidades polipeptidicas de 165
aminodcidos glicosiladas sintetizado a partir de una secuencia de ADN y expresado
en células de insecto Sf21, con un sistema de expresion por baculovirus. Como se
puede observar en la Figura 2.25b el VEGF posee en su estructura una gran
cantidad de grupos amino libres, por donde se puede anclar a la superficie del

biomaterial.
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Figura 2.25: a) Muestra de biorubber utilizada en el experimento, en este caso es una espuma de
biorubber fabricada con Tegostab 8300. b) Proteina VEGF utilizada en el experimento, donde se
pueden observar el gran nimero de grupos amino libres, por los que puede reaccionar con el PFM de
la superficie del biorubber. c) y d) Infografia del hueso injertado con el biorubber en el medio
modificado para favorecer la regeneraciéon. e) Imagen de la operacion del conejo, donde se puede ver
las barras de hierro que sirven para sujetar el hueso tras la operacion.

Para realizar los andlisis los animales se dividieron en tres grupos de 6 conejos

cada uno:

En el primero (VEGF) al terminar la segunda intervencién y una vez colocada de

nuevo la placa se situ6 en el defecto uno de los injertos corticales de tibia en cuya
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cavidad medular se instil6 una dosis de 2 pg de VEGF diluido en 50 ul de Matrigel
(BD Biosciences, Estados Unidos de Ameérica) en fase gel. El matrigel es una
solucién protéica que proviene del exudado de un cultivo de células de sarcoma
murino que se gelifica a la temperatura corporal. El injerto se sujeté en su sitio

mediante una sutura de vicril del 0 que lo anudaba a la placa.

En el segundo (Control) se colocé de manera idéntica uno de los injertos corticales

con solo 2 pug de VEGF en 50 pl de PBS en el interior de la cavidad medular.

El tercer grupo (biomaterial) se colocé de manera idéntica a las anteriores, para
ello se utilizé6 una espuma de biorubber sintetizada mediante microondas, tal y
como se ha explicado en esta ultima secciéon. Una vez obtenida la espuma de
biorubber, de la forma anteriormente descrita, se procedi6 al recubrimiento

superficial para anclar el VEGF.

Para realizar el recubrimiento superficial del material con PFM se sigui6 el
procedimiento descrito en esta misma seccién. Una vez que la espuma estuvo
modificada superficialmente con PFM se hizo reaccionar con VEGF (4 pg en 100 pl
de suero salino) durante 30 minutos a temperatura ambiente aprovechando los
grupos amino que posee este péptido. De esta forma el péptido quedara anclado en
la superficie a través de un grupo peptidico. Tras el anclaje del VEGF sobre la
superficie, se lav6 la muestra con abundante PBS para eliminar las moléculas no

ancladas.

Terminada la operacion de implante de los tres sistemas, se procedi6 a la
evaluacion de los animales. A todos los animales se les realiz6 un control con
radiografias simples en dos proyecciones tras la primera cirugia, a las tres semanas
de la primera cirugia, pre y postoperatoriamente a la segunda cirugia, a las tres

semanas de la segunda cirugia, y en el momento del sacrificio.

Los animales se mantuvieron en sus jaulas individuales sin restriccién para el
movimiento de las extremidades durante 12 semanas tras la segunda cirugia.

Fueron sacrificados mediante una inyeccién intravenosa de 60 mg de Propofol. Se
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realizé una incision longitudinal sobre la tibia y se extrajo la tibia intervenida
completa, retirando la placa y los tornillos y las partes blandas adyacentes. Se

congelaron las muestras a -20°C.

Se realiz6 una microtomografia axial computerizada (microTC) de haz cénico
Aarhus PET/CT (Sedecal S.A., Madrid). Los parametros de adquisicion fueron: 360
proyecciones angulares en un recorrido de 360°, tension de aceleracion en el tubo
de rayos X de 45kV y filtrado del haz de 1mm de A1. Las adquisiciones se hicieron a
un tamafio de pixel de 0,075mm, con una resolucién de aproximadamente

0,125mm.

El andlisis de imagen se realizé con el programa Image] ver. 1.43u (National
Institutes of Health, EE.UU.). Se analizaron las interfaces entre el hueso nuevo
creado y el aloinjerto y los extremos de hueso proximal y distal. En cada polo del
aloinjerto se evalu6 la continuidad trabecular a maxima resoluciéon entre el

aloinjerto y el hueso cortical de los extremos.
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2.4.3 Resultados y discusion
En la Tabla 2.4 se muestran los diferentes factores que se tienen en cuenta a la
hora de realizar la espuma de biorubber. Se consideraron como factores limitantes

los siguientes: temperatura, potencia de las microondas y tensioactivo utilizado.

Tabla 2.4: Condiciones y resultados de algunas de las reacciones realizadas para la obtencién de la
espuma de biorubber:

Tensioactivo Tec:sl;:)i:;?vo Temperatura Tiempo Vacio Foto
1 Jabon 3 gotas 100 2 min NO
4 Jabdn 5 gotas 100 3 min NO
8 Jabon 3 gotas 100 3 min NO
14  Triton X-114 5 gotas 100 2 mir;g 20 o
18 Igegzloco' 5 gotas 80 3 min NO
22 Igeg;lOCO- 5 gotas 100 3 min no
36 Igegzloco' 5 gotas 80 3 “:Iilri’; 2 No
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Igepal CO- 3 min +
40 5 got. 80 NO
520 gotas 3,30min
Tegostab
135 8300 5 gotas 100 O0h 3m 0s No

Uno de los problemas que se tuvieron fue la repetitividad de los resultados. Una de
las posibilidades que se baraja es la heterogeneidad del molde que se utilizaba, que
provocaba distribuciones de las microondas diferentes en el interior del reactor.
Ademas, dentro de la misma muestra existen diferentes grados de reticulacion,
como se verd mas adelante en el apartado de la biodegradabilidad. Esto fue
originado porque las microondas son de tipo monomodal, por lo que estdn
focalizadas en Unico punto. Asi, todo lo que quede fuera del alcance de este punto,
absorberd menos energia de microondas y por consiguiente tendrd menor grado

de reticulacion.

Analizando los factores que influyen en la reacciéon uno por uno, se pueden obtener
unas condiciones optimas de reaccién para la formaciéon de la espuma de

biorubber.

La temperatura es una de las claves a la hora de la formacién de la espuma. Como
método de evaluacion se realizé de forma visual, dependiendo de la porosidad final
que se obtenga, ya que lo que se busca es conseguir una estructura lo mas
homogénea posible y con una porosidad adecuada, y de esta forma descartar
aquellas que no cumplen estas condiciones para luego analizar y desarrollar

aquellas que sean mas convenientes para el cultivo celular.

En un principio es interesante el trabajar a una temperatura baja, ya que es
importante que la ebullicién del agua formada en la policondensacién no sea muy
brusca, y poder controlarla, ya que si no nos daria como resultado la formacién de
estructuras poco homogéneas y con porosidad elevada (Muestra 1 y 4). Al utilizar
una temperatura menor (80°C) se puede ver como la burbuja disminuye y se

vuelve mas homogénea. (muestra 18 y 22). Esto es debido a que la energia de
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microondas que se aplica es menor y la brusquedad de la ebullicién del agua
también lo es, asi se puede controlar mejor la forma las burbujas. Ademas una
temperatura menor origina una mayor viscosidad, dando lugar a una mayor capay
una mayor estabilidad en la formaciéon de la burbuja, lo cual permite tener

burbujas mas pequenas de forma estable.

En cuanto al estabilizador de la celda se tienen en cuentan 4 tipos fundamentales:

Jabén comercial, Igepal , Triton X-114 y tegostab 8300.

Los tres primeros son los tensioactivos mas frecuentes, a la hora de hablar de
sustancias liquidas, mientras que el tegostab es un agente espumante altamente
usado en la quimica de los poliuretanos. Analizando la estructura quimica de todos
ellos se pueden llegar a conclusiones con respecto a la formacién de la espuma. En
el caso de los tensioactivos se analizardn mas adelante mediante las microscopias

electronicas de barrido (SEM)

El tiempo es otro factor realmente importante con el que se puede conseguir
diferentes grados de reticulacion del material y con ello diferentes propiedades
mecanicas del mismo. Ademas, es un dato importante para la biodegradacién ya
que, a mayor grado de reticulacién, menor biodegradacion del material, debido a la
existencia de mas enlaces éster y, por consiguiente, mas complicado de
biodegradar. Se puede ver cémo a mayor tiempo de reaccion dentro del
microondas, se obtiene un mayor grado de reticulacion: a tiempos inferiores a los 2
minutos el polimero no lleg6 a formar la espuma, mientras que a tiempos mayores

la espuma terminé de solidificar.

Analizando la microestructura de las dos especies (espuma formada con tegostab y
con triton X-114) (Figura 2.26) ambas presentan una estructura porosa e
interconectada, pero se llegé a la conclusién de que el mejor espumante para
nuestro fin era el tegostab, dado que permitié obtener una estructura mucho mas
homogénea, y con un didmetro de poro mas pequeio, lo cual serd mas adecuado

para el fin que se persigue.
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Figura 2.26: Imagenes de microscopia electrénica de barrido de dos muestras de espuma de biorubber,
a) espuma realizada con tegostab 8300, en la que se ve claramente una uniformidad en el poro ademas
de la interconexién entre todos los poros. B) Espuma realizada con Triton, X-100 en la que se observa
una heterogeneidad en el tamaiio de poro, a lo largo de toda la muestra.

A la hora de analizar la estructura porosa hay que remitirse al propio tensioactivo

y a su férmula molecular (Figura 2.27).

Igepal Triton

fo) 0
OH OH

n

n
t-But
CoHyg

Tegostab

/ Polieter o

Siloxano

Figura 2.27: Férmulas moleculares y estructuras de los tres principales tensioactivos utilizados en la
sintesis del biorubber.
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EL Triton X-100 C14H220(C2H40)n es un tensioactivo no iénico con polietilenoglicol
como grupo hidrofilico (con una media de 9,5 unidades de oxido de etileno) y un
grupo hidrocarbonado lipofilico o hidrofébico. Mientras que el tegostab [63] es un
poliéter siloxano que le confiere una estructura totalmente diferente a los
anteriores. Posee una cadena de siloxanos que sera la que se sitie bordeando la
burbuja de agua, mientras que el poliéter se situara interaccionando consigo
mismo, para dar una estructura espumante lo mas unida posible, Figura 2.28. Lo
que se consigue con todos ellos es un aumento de la densidad de la superficie lo
que da una mayor estabilidad de la espuma, siendo el que mayor estabilidad otorga
el tegostab, entre otras cosas porque es el que mayor densidad tiene. Ademas es el
que mayor interaccién tiene con la superficie. De esta forma también se pueden
tener espumas abiertas, algo imprescindible para obtener una buena

interconectividad [64].

Figura 2.28 Interaccién del tegostab con las muestras de biorubber, interaccionando y uniendo las
burbujas de aire obteniendo una uniformidad mayor en las muestras [65].

Una vez obtenida la porosidad necesaria en la espuma, se pasa a la modificacién de
la superficie para poder obtener un biomaterial mas biocompatible o incluso con
propiedades bioactivas en el cuerpo humano, como por ejemplo la estimulacion
para la adhesidon celular, el crecimiento y la proliferacion, mientras se mantienen

las propiedades mecanicas del material en si. Para ello se afiaden a la superficie del
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material ligandos especificos para las interacciones célula-sustrato. Uno de los
sistemas mas utilizados para inmovilizar ligandos, consiste en crear uniones

covalentes en las cadenas laterales del polimer.

La polimerizacién mediante plasma (Figura 2.29), utilizando como mondémero el
pentafluorfenil metacrilato (PFM), desarrollado por el laboratorio de biomateriales
del IQS, ofrece un grupo éster altamente reactivo, el cual ofrece la posibilidad
potencial de reaccionar con el grupo amino (Figura 2.30) de proteinas, como por

ejemplo integrinas, y otros ligandos biol6gicos[66].
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Figura 2.29: Esquema del reactor de plasma utilizado en la modificacién superficial de las muestras de
biorubber

Figura 2.30: Reaccién del pentafluorofenil metacrilato con los grupos amino de las proteinas y
péptidos. Mediante esta reacciéon se conseguira unir cualquier sustancia que tenga grupos amino
libres sobre la superficie del biorubber [66]
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Varios estudios han mostrado que las células madre mesenquimales o lineas
celulares osteoblasticas se adhieren a pequefios péptidos, los cuales contienen el
motivo de unién de la fibronectina, el tripéptido RGD (argininia-glicina-aspartato),
que es una secuencia de adhesién muy utilizada, donde ademas las células
adheridas pueden diferenciarse en un linaje osteoblastico [67, 68]. Como ejemplo,
cabe destacar el caso del péptido GRGDSPK, el cual es un inductor de adhesién

[69].

Por este hecho, nos interesa en gran medida el recubrimiento superficial de las
superficies, en concreto del biorubber, para poder realizar posteriores estudios
sobre adhesidn, diferenciacion y proliferacién en la superficie del biorubber [70].
Asi, en este apartado se hizo una primera aproximacion del recubrimiento del

material, para comprobar la eficacia de dicho recubrimiento.

Se realizaron varios experimentos con el fin de ver la posibilidad de modificacién
superficial del biorubber. El primero de ellos consistié en un recubrimiento con
acido acrilico mediante plasma frio. Se deposité una pequeia cantidad de este
mondémero mediante grafting, aprovechando las caracteristicas quimicas del
polimero. Lo que se pretendia conseguir con este ensayo era facilitar la entrada de
agua a través de los poros gracias al aumento de hidrofilidad del acido acrilico. Es
importante demostrar la viabilidad de interconexién de los poros y, por ello, con el
biorubber recubierto sera mas facil que el propio agua circule a través de los poros
y no se quede obstruido. El biorubber es un poliéster el cual tiene gran cantidad de
grupos ionizables, COOH, OH, etc. a través de los cuales se puede afadir el PFM o el
acrilico mediante reaccion quimica. De esta forma se conseguiria cambiar la
hidrofilidad superficial del material y con ello facilitar la interaccién con puentes
de hidrégeno entre el agua y la superficie, lo que facilitaria el acceso del agua al
interior de los poros. Por otro lado, al modificar la hidrofilicidad de la superficie, se
consigue en este caso al aumentar la carga electronegativa, con lo que las células se
verdn mas atraidas y se conseguird una mayor adhesion de las proteinas de

membrana [71].

92



Capitulo 2: La estructura

En la Figura 2.31 se muestra una prueba inicial del tratamiento superficial de la
espuma. En el recipiente de la izquierda (a) se muestra un biorubber modificado
con acido acrilico el cual es mucho mas hidrofilico que la superficie de poliéster
que tiene el polimero sin recubrir (b) y, por lo tanto, interactiia con la moléculas de
agua permitiendo que estas entren en el interior del poro desalojando el aire
retenido. Por ello, en la muestra (a) el agua penetra en los poros con mucha mayor
facilidad que con en el (b), como consecuencia de esto la muestra caera hacia el
fondo al introducirla en agua. Asi, se demuestra en una primera etapa la
posibilidad del recubrimiento del material mediante plasma frio y su posterior uso

para la inclusién de sustancias polipeptidicas en la superficie [72].

Figura 2.31: Resultado de la modificaciéon superficial del biorubber. La muestra de la izquierda fue
modificada con acido acrilico, el cual, gracias a su grupo carboxilico, tiene una mayor interaccién con el
agua que el biorubber sin modificar. Muestra de ello es el hundimiento de la muestra modificada.

Aprovechando el recubrimiento que se ha realizado del biorubber mediante el
plasma se ha realizado una prueba para comprobar la interconnectividad del
mismo. Se trataron dos muestras, una con PFM y la otra con acido acrilico, para ver

cual es el efecto del recubrimiento en el paso del agua (Figura 2.32).
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Figura 2.32: Esquema de cé6mo el agua ha de atravesar el biorubber.

El sistema que se siguié fue utilizar agua coloreada con rojo fenol para poder
divisar el recorrido del agua. En la Figura 2.33 se puede ver el recorrido en ambos
casos. El agua fue inyectada con una jeringuilla en la parte superior de la espuma.
Se puede ver como el agua no sale en ningin momento por las partes laterales,
sino que sigue un recorrido descendente. Con ello se demuestra en un primer paso,
la interconectividad de los poros. También se puede ver cdmo el agua no se

acumula en ninguno de los puntos.

Centrandonos madas en el recubrimiento se puede ver como a priori el
recubrimiento de acido acrilico es mas rapido que el del PFM, debido a la mayor

hidrofilicidad del monémero(Figura 2.33).

I 1
T=0seq T=6.3 seq

Figura 2.33: Resultado del tiempo que tarda una muestra en atravesar el biorubber. En la parte
superior el modificado con acido acrilico, y en la parte inferior el modificado con PFM.
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Por ello se concluye que el polimero esta totalmente interconectado y tendria
facilidad para dejar pasar corriente sanguinea. Ademas, el material es facilmente
modificable mediante plasma, lo cual permite abrir un amplio rango de estudio en

cuanto a la interaccién célula-biorubber se refiere.

Para terminar y comprobar que el biorubber se modifica, se ha realizado un
andlisis de angulo de contacto (Figura 2.34) en el que se ve la diferencia de angulo
entre la superficie tratada y la sin tratar. En el caso del biorubber modificado, se ve
como el angulo es bastante mayor, lo que da una idea de la hidrofilidad de la

superficie.

Figura 2.34: : Resultados del analisis de angulo de contacto del biorubber. La muestra de la izquierda
no tiene ningun tipo de modificacion, mientras que la de la derecha es una muestra modificada con
Plasma de Ar y PFM.

Otro punto a tratar en el desarrollo de este nuevo biomaterial es la
biodegradabilidad del mismo (Figura 2.35), dado que el material sera implantado
en el cuerpo humano y serd utilizado para terapia regenerativa, es importante que
se degrade en un tiempo controlable y dentro de unos margenes conocidos [1]. La
Figura 2.35 muestra la degradacién de dos muestras diferentes (27 y 36) con dos
grados de reticulaciéon diferente. La muestra 27 posee un mayor grado de
reticulacién que la 36. Como resultado se ve que al colocarlo en un buffer salino
durante 10 semanas, el resultado es que la degradaciéon es muy similar, y ademas
es heterogénea dentro de la misma muestra, ya que, como se ha explicado en el

protocolo de biodegradabilidad, lo que se hizo fue cortar dentro de la misma

95



Capitulo 2: La estructura

muestra cinco piezas similares y depositarlas en tubos eppendorf independientes,
y cada semana se sacaba una para su posterior analisis [73]. En este caso se puede
comprobar como el reticulado en los diferentes puntos de la muestra es diferente,
debido al diferente grado de microondas que se aplica en cada uno de los puntos

del biorubber a la hora de la formacion de la espuma.

Figura 2.35: Grafico de biodegradabilidad vs tiempo de las muestras 27 y 36, las cuales deberian
presentar grados de reticulaciéon diferentes. Sin embargo los graficos muestran una incoherencia
debida al diferente grado de reticulaciéon dentro de la misma muestra.

+ R—OH

Figura 2.36: Mecanismos de degradacion de los poliésteres.

No obstante, uno de los mecanismos que se ha estudiado para facilitar la
degradacion del material y disminuir el tiempo en el que el polimero desaparece es
la hidrolisis del poliéster (Figura 2.6) mediante un autoclavado de la muestra [74].

La Figura 2.37 muestra un analisis de compresion de la muestra en funcién de la
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temperatura. Se realiz6 un aumento de la temperatura de -60°C hasta los 100 °C,

con el objetivo de ver la variacién en la Tg del material.

Para analizar el efecto del autoclavado en la biodegradaciéon del material se opté
por el andlisis de la temperatura de transicion vitrea, con el cual se puede ver el
cambio de la Tg, debido a la rotura de las reticulaciones, facilitando de esta forma
la posterior biodegradacién. Para analizar este efecto un método comun es
mediante un analisis dinamo-mecdanico, en el cual se analizan la G' y la G" en
funcién de la temperatura. En los graficos se muestran las propiedades del
biomaterial utilizando las mordazas de compresion. La tg se puede medir mediante
Tan d. En el caso del biorubber, por la estructura de espuma que tiene, fue
complicado realizar otro ensayo que no fuese el de compresion, ya que las
mordazas no ajustaban a la estructura. Para poder realizar estos ensayos habia que
comprimir previamente la muestra y luego realizar un enfriado con Nitrégeno
liquido a -60°C desde donde se partia para hacer una rampa de temperatura y ver
como evolucionan las graficas (Figura 2.37). En el caso de este biomaterial, cuando
se sobrepaso la Tg cambi6 la conformacién del material provocando un desajuste y
un analisis incoherente. Este punto en el que se inicia la deformacién es donde se

considera que hay un cambio de la Tg del material.

Tabla 2.5: Tg de las muestras autoclavadas y sin autoclavar.

Muestra sin autoclavar Muestra Autoclavada

10 °C 2.5°C

La temperatura de transicion vitrea aproximada de la muestra sin autoclavar es de
10°C mientras que la muestra autoclavada es de 2.5 °C (Tabla 2.5) tomando como
referencia el pico de la pérdida de médulo, lo cual quiere decir que al autoclavar la
muestra, se han producido roturas en las reticulaciones mediante hidrélisis,
permitiendo una elasticidad a menor temperatura que si no estuviera autoclavado.
Este hecho corrobora que al estar autoclavado tiene menos reticulaciones, con lo
que la biodegradaciéon serd mas rapida. Esto abre nuevas posibilidades para
mejorar la biodegradacién del material sin perder de forma significativa las

propiedades mecanicas.
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Figura 2.37: Andlisis dinamo-mecanico de las muestras autoclavada y sin autoclavar

De esta manera se podra jugar con la biodegradaciéon del material en funcién del
tiempo que queramos que permanezca en el cuerpo humano dando soporte. Esto
es importante ya que existen aplicaciones en las que es interesante que el material
se biodegrade con facilidad, como, por ejemplo, en aquellas en las que el material
se utiliza simplemente como un liberador de factores localizado. Mientras que en
otras es interesante que el material permanezca al menos 3 meses, como por

ejemplo cuando el biorubber haga las veces de soporte.

Una vez analizas las variables mecanicas del material, se procedié al estudio de su
interconectividad. Para ello, se realizaron pruebas in vitro con fibroblastos de
ratén embebidos en el biorubber. El procedimiento fue el mismo para todos los
experimentos, ya que todos ellos se realizaron en el mismo tiempo para evitar

diferencias en el tratamiento.

En la Figura 2.38 se puede ver como el biomaterial adsorbe con mucha mayor
facilidad que en los otros casos las células, lo que confirma la gran porosidad del
material. Otra de las variables que se estudi6 fue la biocompatibilidad de la matriz
tras su tratamiento con tensioactivos, para el caso de que quedase algun resto tras
la formacion de la espuma. En todos los casos no hubo células muertas mas alla de
las cantidades producidas por métodos tradicionales de cultivo. Por lo que se

consiguieron los dos objetivos que se persiguieron con este experimento, primero
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la introduccién de las células en todas las partes de la espuma y, por otro lado, la
biocompatibilidad con las células. Es importante destacar la no adhesién a la
superficie de las células. En las imagenes se ve que forman ciimulos alrededor de
las paredes, lo cual es debido seguramente a la forma de fijar las células a la matriz
para realizar los cortes, ya que la cantidad de células que se sembraron (aprox. un
millén de células) fue muy elevada para asegurarnos de que habia células

suficientes.

Figura 2.38: Imagenes de microscopia dptica de los fibroblastos de ratén implantados en el biorubber
in vitro. Resultados con una semana de incubacioén.

A la hora de realizar los experimentos in vivo, se fue un paso mas alla
aprovechando los conocimientos en regeneracion por inflamaciéon del grupo del
Dr. Toni Diez del CNIC (Centro Nacional de Investigaciones Cardiovasculares). En
los dltimos afios se ha investigando el papel de los factores del complemento C3ay
C5a en la capacidad de reparacion cardiaca tras dafio agudo [75]. Estos factores se
expresan y modulan en diferentes poblaciones celulares (macréfagos, aSC y

cardiomiocitos) que participan en el proceso de la inflamacién.

Las células madre mesenquimales (MSCs) tienen un gran potencial para la
reparacion de tejidos, especialmente si se encuentran en el tejido dafiado. Con este
fin es de especial interés conseguir atraer a las zonas danadas dichas células con
capacidad pluripotencial. Los complementos C3a y C5a son dos factores
quimiotacticos para las MSCs derivadas de la médula 6sea humana, las cuales
expresan estos receptores C3a y C5a en la superficie de la célula [76]. En el caso

que nos ocupa, se introdujeron ambos factores junto a una matriz de matrigel [77]
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dentro del biorubber para poder observar la migracién de las células
mesenquimales y los linfocitos producidos por la inflamacién dentro del biorubber
poroso y asi analizar la porosidad del mismo in vivo y la capacidad de éste como

inductor de la regeneracion.

El objetivo del experimento era ver la migracién de linfocitos dentro del biorubber
y asi poder analizar posteriormente la capacidad regeneradora que podria tener
este efecto. Para ello, se prepararon tres muestras diferentes, una con matrigel y
otras con matrigel mas C3a 6 C5a. Dichos composites se introdujeron en ratones

normales de forma subcutanea y se dejaron durante tres semanas.

En la Figura 2.39 se puede ver los resultados tras las dos semanas de implante
donde se observa cémo el control (aquel que no lleva complemento) no favorece la
migracion de células inflamatorias, mientras que aquel que si lo lleva, lo favorece
en gran medida, invadiendo el material dichas células. De esta forma y, en un
primer estadio, se puede demostrar como el complemento C3a tiene capacidad
para favorecer la migracion de linfocitos, macrofagos, etc dentro del biorubbery de

una forma semicontrolada.
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| 5

Figura 2.39: Histologia de las muestras de biorubber con matrigel y con matrigel/C3a. (columna de la
izquierda) biorubber sin complemento, donde se ve como las células estin acumuladas en los
alrededores del biourbber y no hay invasiéon del interior. (columna de la derecha) Detalle del
biorubber con el complemento C3a donde se puede ver claramente la invasiéon por linfocitos del
interior del material.

Al realizar estos experimentos se encontraron una serie de complicaciones en los
ratones ocasionados por la gran cantidad de C3a y C5a que habia en el biorubber.
En este caso se tuvo que sacrificar el que llevaba este ultimo factor y el que
contenia el C3a se tuvo que analizar antes de tiempo. Por el contrario, el que se
puso como control no sufri6 ningin tipo de reaccién adversa ni rechazo del

material, demostrando nuevamente la compatibilidad del biorubber in vivo.

Para confirmar que se produjo una invasién de linfocitos en el biorubber, se realizé
un analisis inmunohistolégico a los cortes efectuados al ratén con C3a. En la Figura
2.40 se puede observar la gran cantidad de linfocitos que se encuentran dentro del
biorubber. Ante una respuesta inmunolégica de este tipo, en primer lugar acuden
los linfocitos encargados de eliminar las bacterias infecciosas que pudieran

aparecer. En segundo paso, se acercan las células mesenquimales, llamadas en este
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caso por los complementos C3a y C5a, para reparar las zonas dafiadas. Viendo la
gran cantidad de linfocitos que acuden a la zona en los biorubber, que contenian el
C3a, en contraposicion con el blanco que se utiliz, sin estos factores se puede
hacer una primera aproximacién en la que el método es efectivo, ya que se
consigue atraer, gracias a dichos factores, a los linfocitos y las células
mesenquimales al lugar del dafio, con el objetivo de poder regenerar zonas donde
estuviera limitado el acceso de estas células, como, por ejemplo, en el tejido

miocardico.

10X 20 X

Figura 2.40: Inmunologia tefiida con Cd45 para ver los linfocitos en el biorubber. (parte superior)
muestra de biorubber solo con matrigel, en donde se puede ver los linfocitos en la capa mas externa del
biorubber. (parte inferior) Interior del biorubber con matrigel y C3a. La invasién de los linfocitos en el
interior es muy elevada.

Para concluir con la evaluacion in vivo de la espuma de biorubber se procedi6 a
hacer un estudio para ver la posibilidad de usar el biomaterial como implante de
regeneracion 6sea. Dentro de este estudio existen tres aspectos principales que se

querian observar, el grado de biodegradaciéon que sufria este nuevo material, la
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funcién estructural del material a la hora de realizar la osteointegracién y la

biocompatibilidad del biomaterial en el sistema.

Los defectos 6seos segmentarios en huesos largos son un problema importante en
cirugia ortopédica. Sean producidos por un proceso infeccioso, una fractura, un
tumor u otra causa, su resoluciéon representa un reto en muchas ocasiones y
cuando los defectos son extensos las alternativas terapéuticas disponibles son
técnicamente exigentes, laboriosas y tediosas [78]. Algunas de las alternativas mas
populares incluyen el acortamiento de la extremidad, los trasportes 6seos y los
autoinjertos 6seos vascularizados. El uso de aloinjertos estructurales en este tipo
de defectos es atractivo por su facil disponibilidad y sus propiedades mecanicas
[79, 80] pero plantea importantes limitaciones debido a las malas propiedades
bioldgicas de éstos y al entorno local en este tipo de defectos con poco potencial de
regeneracién y escasa vascularizacion residual [78]. Todos estos factores
disminuyen las posibilidades de consolidacion de los bordes de los injertos y de

integracion completa a largo plazo.

La busqueda de materiales y sustancias biolégicamente activos que faciliten la
reconstrucciéon de defectos 6seos ha avanzado de manera revolucionaria en las
ultimas dos décadas [81]. La alternativa clasica ha sido el uso de injerto esponjoso
autodlogo, pero esta opcién se ha visto complementada con la disponibilidad de
sustancias y materiales artificiales, que tienen potencial osteoconductor [82], asi
como de agentes osteoinductores como la proteina morfogenética humana

recombinante [83].

El factor de crecimiento vascular endotelial (VEGF, del inglés vascular endotelial
growth factor) es una proteina homodimérica que se comporta in vivo e in vitro
como un mitégeno potente y selectivo para las células endoteliales y presenta un
poderoso efecto angiogénico [84]. Se ha utilizado de manera experimental con
éxito para el tratamiento de fracturas [85] y pseudoartrosis [62] y, su inhibicién

entorpece la regeneraciéon 6sea [86].
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Por ello, resulta de interés el realizar una estructura porosa con actividad
superficial para la migracion celular a lo largo de todo el hueso, provocando la
sefializacion de la osteinduccién celular. Si se consigue la vascularizacién interna
del material, como ya se ha conseguido en los experimentos realizados en
versiones anteriores del biorubber, la osteointegraciéon serd mucho mayor. Para
analizar los resultados se realizaron, tras las 12 semanas de experimento, unas
micrografias por MicroCT (Figura 2.41), en las cuales se pudo ver como el
biorubber desaparecié por completo en todos los experimentos. De aqui se deduce
que este nuevo biorubber tiene una mayor biodegradaciéon enzimatica que los
anteriormente descritos, debido, entre otros factores al menor grado de
reticulacion, ya que la temperatura de sintesis fue de 80°C, lo que permite un
mayor control en el entrecruzado del material, ademas de la mayor porososidad
del andamio, lo que permite una mayor interaccién biolégica entre la superficie y
los factores de biodegradacién. Es de destacar la inflamacién que se produjo en las
muestras que llevaban biorubber, seguramente debido a la liberacién de acido

citrico tras la degradacion del material.
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Figura 2.41: Imagenes de los cortes de microCT realizados en algunas de las muestras obtenidas. a) y
b) biorubber con VEFG donde no se observa ninguna formacion de callo en el interior del hueso. c)
biorubber con VEGF donde se aprecia una formacién de hueso en la parte inferior. D) matrigel+VEFG, la
muestra inicio la formacién pero no unié ninguna de las dos partes del hueso. €) muestra control
compueseta solo por matrigel, donde se observa la formacion del hueso y la unién por las dos partes.

Si comparamos los controles (matrigel), el compuesto matrigel+VEGF y el
biorubber bioactivo con VEGF (Figura 2.41), el primero de ellos es el que mas
actividad biolégica tiene provocando la formacién de un callo mucho mayor y con
una fusién entre partes mucho mayor en 4 de los 6 conejos operados. En el

biorubber con VEGF se observa una formacion de hueso en el extremo inferior
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(Figura 2.41c) con la consiguiente unién débil con la parte inferior del hueso, en
una de las muestras obtenidas. El hecho de que solo una de las muestras se anclase
pudo ser debido a varios factores. En primer lugar el tiempo de reaccién y la
temperatura a la que se produjo la unién entre el VEGF y el PFM, pudo no ser la
correcta, pero se prefirié realizar el experimento a temperatura ambiente durante
30 minutos, para no provocar la desnaturalizacién de la proteina y no tener a los
animales mucho tiempo sobre la mesa de operaciones, ya que podria ser
contraproducente. Ademas, la cantidad de VEGF que se encuentra en la superficie
es mucho menor que la cantidad de proteina vascular de los otros experimentos.
Esto puede indicar que la molécula no fue anclada en la superficie o que la cantidad

utilizada no fue la suficiente.

Como conclusién de este experimento se deduce que la nueva espuma de biorubber
es biodegradable en 12 semanas in vivo, provocando una cierta inflamacién debida
a la accién del acido citrico. Es de destacar también la unién producida en una de
las muestras analizadas. No obstante, la actividad superficial del biorubber se
puede mejorar, realizando una adecuada metodologia en la que la proteina se ancle
correctamente y en una mayor cantidad para provocar la migracién y sefializacién
celular. Ademas, se podria realizar una modificacién en la que se deje expuesta en,

mayor medida, la parte activa del VEGF.

2.4.4 Resumen

Tras los estudios realizados podemos llegar a conclusiones de tres aspectos
fundamentales. El primero de ellos es que se ha conseguido obtener una espuma
de biorubber biodegradable, mediante un proceso rapido, limpio y exento de
materiales téxicos. Gracias a la sintesis por microondas en menos de 10 minutos

tenemos espumas de biorubber operativas y preparadas para ser usadas.

En un segundo aspecto se trabaja con la biodegradabilidad del material, algo dificil
de efectuar, ya que debido al efecto de las microondas, el grado de reticulaciéon de
las muestras es diferente en cada punto de la espuma, lo que provoca resultados
extrafios en el andlisis. No obstante, un dato importante es el efecto que tiene el

autoclavado dentro de la biodegradacién, favoreciendo el tiempo que se necesita
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para degradar las muestras. Un aspecto importante que queda por analizar para
proximos trabajos, es el efecto que tiene el autoclavado en la propiedades

mecanicas.

Un tercer aspecto a tener en cuenta es la modificacién superficial del material y
como consecuencia de ello la biocompatibilidad del mismo. Gracias a la facilidad
que presenta el plasma se ha podido modificar la superficie del biorubber,
obteniendo diferentes grados de hidrofilicidad del mismo, algo con lo que se podra
jugar para obtener una adherencia 6ptima de las células al biorubber. Este ultimo
aspecto es de gran importancia, ya que es posible modificar la superficie con
diferentes péptidos senalizadores, los cuales podran realizar funciones de

diferenciacién celular en préoximos estudios.
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2.5 EL BIORUBBER COMO SCAFFOLD
CARDIACO.

Una vez que se han obtenido estructuras tridimensionales desordenadas de poros
interconectados con el biroubber (espumas de biorubber), se procedido al estudio
para otras aplicaciones entre las que se encuentra una aplicacion clinica de muy
alta demanda que es la regeneraciéon cardiaca. Actualmente existen diversas
formas de sintetizado de scaffold de biomateriales para su utilizacién en corazén
[5, 87-91] . Una de ellas es la que desarrollo Vunjak-Novakovic en la que se utiliz6
la técnica de salt leaching desarrollada entre los afios 1998-1999 [19] creando en
su interior ademas unos agujeros creados por laser, para permitir la difusiéon de
nutrientes a las células del interior (Figura 2.42) [87]. Recientemente también ha
sido creada una estructura de esta indole realizada también con laser, en la que se
obtiene una estructura ordenada de los cardiomiocitos que se introdujeron en el
interior (Figura 2.43). La ordenacién celular es de gran importancia en especial en
el corazon, dado que se debe ejercer una contraccién y una expansion en la misma

direccion [13].
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Figura 2.42: : Imagenes de microscopia electrénica de barrido del Biorubber producido mediante la
adicion de sales y posterior mecanizado con laser para producir unos orificios, por donde puedan
difundir el oxigeno y los nutrientes.[87]
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Figura 2.43: Imagenes de un biorubber estructurado para el crecimiento ordenado de cardiomiocitos.
[13]

En cuanto a los materiales utilizados para este tipo de 6rganos se encuentran todos
aquellos que presentan una propiedades elastoméricas apropiadas, ya que es una
zona donde se van a soportar grandes dosis de esfuerzos mecanicos, algo que es
imprescindible controlar a la hora del estudio de estos materiales. Por ello, el

biorubber se presenta como una buena alternativa.

2.5.1 Plan de trabajo

Asi, en este capitulo se tratara de obtener una estructura ordenada en el biorubber
para el crecimiento celular de manera mas barata que las técnicas por laser y con

una mayor interconectividad entre los poros.
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2.5.2 Materiales y métodos

A la hora de realizar una estructura ordenada, se consideraron fundamentalmente
dos formas de fabricacion. En ambas el concepto es el mismo, realizar una
estructura ordenada que servira como molde para la fabricacion del biorubber. El
problema residia en los materiales empleados para realizar estas estructuras. El
biorubber en si, como ya se ha explicado en anteriores capitulos, una vez que se
sintetiza el prepolimero se obtiene de forma fluida, por lo que puede ser vertido en
una malla que le confiera la forma interna. Esta estructura ha de ser extraible de
alguna forma. Se plantearon dos materiales para configurar la estructura. En
primer lugar parafina, la cual se podria utilizar para configurar la malla mediante
la técnica de cera perdida. Por otro lado se pens6 en poliestireno, el cual es un
material termoplastico, lo que permite obtener formas determinadas mediante la
aplicacion de calor, que fluira y se podra moldear. Otra variante de este ultimo fue
la utilizacion de algin disolvente, que permitird el hinchamiento del material, lo
que le daria la posibilidad de ser inyectable, dado que este disolvente se sitia entre
las cadenas poliméricas permitiendo que el material fluya. Una vez que la
estructura deseada se ha conseguido, se evapora el disolvente, obteniendo una

estructura rigida.

2.5.2.1 Cera fundida

En el esquema (Figura 2.44) se representa el proceso mediante el cual se realizé la

malla. Los requerimientos iniciales de esta malla debian ser los siguientes:

. Temperatura de fusion 80-90°C. Para extraer la cera una vez que el material

ha sido terminado.
. Debia permitir la interconexion entre cada uno de los poros.

Para ello se realiz6 un analisis por ordenador de la estructura que deberia tener la
malla (Figura 2.45). Los materiales se llevaron a una empresa fabricante de joyas y
se obtuvo la muestra de la Figura 2.46, mediante microfabricacién, que consiste en
utilizar dos ceras de punto de fusién diferente. La estructura que nos interesa se
realiza con la cera de punto de fusién mas elevado (cerca de los 90°C) mientras que

la otra tiene un punto menor. Esto es asi para que una de las ceras (la de menor Tf)
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haga de soporte de la otra. Una vez ha concluido el proceso, se introduce en el
horno a una temperatura de unos 60°C para eliminar la cera soporte, consiguiendo
la estructura final (Figura 2.45). La técnica consiste en dos inyectores de cera que
van realizando diferentes pasadas construyendo la estructura plano por plano.
Primero hace una pasada dibujando con las dos ceras, la de menor punto de fusién
como soporte y la otra como estructura de interés. Cuando finaliza este primer
paso, sube a un segundo plano para dibujar la segunda capa de la misma forma que

la anterior, permitiendo de esta forma crear estructuras tridimensionales.

Figura 2.44: Esquema de funcionamiento de una maquina de microfabricacion mediante la técnica de
cera perdida.

Para la estructura objeto de estudio se disefiaron dos tipos de estructuras
diferentes por ordenador. La primera de ellas consistia en esferas unidas por
cilindros (Figura 2.46), la cual permitiria tener superficies mas suaves para la
adhesion de las células. El problema fue a la hora del célculo por ordenador, dado

que la cantidad de poligonos necesarios para la construccién tridimensional de la
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estructura causaba una gran dificultad en el procesado de la imagen. Ademas, la
precision de la maquina de microfabricacién [20, 64] no daria el aspecto deseado a
la estructura final, por lo que se decidid realizar un segundo modelo. Este modelo
era una simplificaciéon del primero, considerando simplemente la estructura de la
malla (Figura 2.46), con el objeto de facilitar la fabricacion y el procesado de la

imagen.
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Figura 2.45: Estructura generada por CAD de la malla. En el detalle se ven las esferas en los vértices y
los cilindros en las aristas.

By

Figura 2.46: Estructura generada por CAD, donde el detalle de la malla se reduce en gran medida, para
facilitar la fabricacién del modelo.

En esta segunda malla se considerd una estructura de biorubber final que diera una
interconectividad entre poros y que fuese de forma ordenada, con lo que se

conseguiria estructurar las células en su interior en forma de fibras.
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Para ello, se quiso hacer una malla estructurada que fuese soluble en disolventes
con diferente polaridad a los del polimero que se utilizaron, en concreto disolvente
apolares. Para ello, se mezclé poliestireno en polvo con acetona para conseguir una
fusion entre todas las particulas y, a su vez, lograr una fluidez en el polimero sin
llegar a estar disuelto. Esta mezcla se introdujo en una jeringuilla, con la que se
realizo la estructura, como se indica en la Figura 2.47. Una vez concluido el
proceso, la muestra se dejé secar lentamente para que la acetona se liberase y asi
se endureciese el polimero. Una vez concluido el proceso se afiadié el polimero en
caliente, fluido, y precurado, para que se introdujese entre los poros de la malla,.
Posteriormente, se incub6é durante dos dias a 150°C para completar el curado del
polimero. Cuando este proceso finaliza se introduce en tolueno para proceder a la

extraccidn del poliestireno y se deja toda la noche.

Figura 2.47 Esquema de la construccion de la malla de poliestireno.

2.5.3 Resultados y discusion.

Tras realizar las estructuras de cera (Figura 2.48), se procedié a realizar la

estructura de biorubber. En primer lugar se hizo el prepolimero de la forma
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habitual, para posteriormente afiadirlo sobre la estructura de cera, con el objeto de
curarlo. El problema surgié cuando se vertié el biorubber curado sobre la
estructura de cera, ya que esta se disolvi6é con el polimero. En un principio, si la
estructura estaba fabricada con cera, no deberia ocurrir nada, debido a que la
parafina es una sustancia apolar y ambos materiales deberian ser compatibles. Por
ello se tuvo que desestimar este proceso debido a que era complicado la estructura
de cera con compuestos compatibles a nuestro material, debido al punto de fusién
de estas sustancias. Lo que se dedujo fue que se afiadieron a la composicion de la
cera sustancias inorganicas para que el punto de fusién de la cera fuera mayor y asi

fuese estable a mayores temperaturas.

Figura 2.48 Estructura final de cera, fabricada mediante la técnica de cera perdida.

A la hora de realizar la estructura de poliestireno, ésta se realiz6 de forma manual
debido a que no se encontrd ninguna maquina que fuera capaz de hacerlo de forma

mecanica. Todas las técnicas que se barajaron para realizar esta figura trabajaban
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con materiales que no podrian ser extraidos con facilidad. La mayoria de
materiales eran resinas epoxi que una vez reticuladas son practicamente
insolubles en cualquier sustancia. Por ello, se opté por la utilizacién de poliestireno
como material para conformar la malla. Es un material ficilmente manipulable y
con gran capacidad para ser inyectable, ya que al contacto con acetona, se hincha
permitiendo una alta moldeabilidad lo que le confiere capacidad para ser
inyectado. Esto permitié introducirlo en un jeringuilla y de forma manual realizar

la estructura de poliestireno.

Una vez conformado el polimero, se realizé una microscopia electrénica de barrido
(Figura 2.49), en la cual se puede ver la estructura interna del material y la
interconexion entre los diferentes poros. Es importante ver el tamafio que tiene
cada uno de los poros, lo cual le confiere una estructura que permitiria la
ordenacion celular. El gran problema que presenta esta estructura es la separaciéon
que hay entre cada uno de los puntos, y la irregularidad de esta separacion, dado

que se hizo de forma manual.

Figura 2.49: a) Estructura final de poliestireno. b,c,d) Imagenes de microscopia electrénica, donde se
ve el detalle de la interconexion entre poros, en todas las direcciones
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Como en las anteriores estructuras, se han realizado pruebas in vitro (Figura 2.50)
del material para ver la capacidad de adhesion de las células y su interpenetracion,
pero al igual que con el resto fue dificil obtener células en el interior, debido a la
escasa capacidad de adhesién del biorubber. Se introdujeron fibroblastos de ratén
procedentes de diafragma y peritoneo, los cuales tienen una gran adhesion a todo
tipo de superficies. Al realizar los cortes de histologia sélo se pudo observar el
biomaterial y no habia evidencias claras de células en el interior. Unicamente se

veian células puntuales en la pared del biorubber.

Figura 2.50: Cortes histoldgicos del biorubber estructurado trascurridos 3 dias de cultivo in vitro.

2.5.4 Resumen

Se ha obtenido un material con las caracteristicas deseadas mediante un método
de fabricacién que seria de facil mecanizacién. Por el contrario, no se ha
conseguido que las células se adhieran a la superficie debido a la baja interaccién

de la misma.
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En trabajos posteriores estas superficies deberan ser modificadas con las técnicas
oportunas, como el plasma. De esta forma podran introducirse una serie de
péptidos marcadores, capaces de sefializar el crecimiento celular en el orden

deseado.
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