Resum.

El desenvolupament de |’enginyeria tissular, s’origina amb la
necessitat de donar solucié a la quantitat de malalties que es donen per
deteriorament dels teixits, per tant, la funcié fonamental d’aquesta disciplina
¢s la regeneracio tissular, podent arribar a ser una alternativa al
transplantaments d’organs. Davant aquest context, I’estratagema seria
utilitzar cel-lules vives per a la regeneracié del teixit. El procediment basic
seria aquest; I’eliminacié del teixit danyat o malalt, posteriorment, les
cel-lules necessaries per reparar-lo son introduides en condicions Optimes
perque es produisca la regeneracid del teixit. Les cél-lules poden agafar-se
d’un teixit sa o de cél-lules mares i després aillar-les, donant-li totes les
condicions necessaries per a regenerar el teixit danyat. Aquesta metodologia
de regeneracio tissular, necessita una matriu o suport pords que guie el teixit
a mesura que es desenvolupa. Per exemple, cél-lules de condrocits son
sembrades 1 cultivades en un suport i posteriorment sén implantades en la
zona danyada.

Els materials porosos han de complir una série de requisits per ser
emprats en aplicacions d’enginyeria tissular; han de ser biocompatibles,
facilment esterilitzables, els porus del material 3-D han d’estar
interconnectats, depenent de 1’aplicacid una porositat i un diametre de porus
determinat pot ser més favorables. El material ha de tenir unes
especificacions mecaniques i unes composicions poden ser més adequades
que altres. Per tant, I’objectiu principal d’aquesta tesi €s sintetitzar materials
porosos, amb la finalitat d’emprar-los en aplicacions d’enginyeria tissular;
tan en regeneracié de teixits, com en cultius in vitro, en definitiva, d’una
manera o altra, han d’ajudar a resoldre malalties o problemes de salut de la
nostra societat.

Les composicions utilitzades en aquesta investigacié pertanyen a la
familia dels acrilats; com a monomer base es va emprar 1’acrilat d’etil (EA),
un monomer hidrofob, que polimeritzat és un material bioestable que ja ha
estat utilitzat en aplicacions biomédiques, amb bons resultats. L’EA es va
copolimeritzar amb el metacrilat d hidroxietil (HEMA), per fer un estudi
d’hidrofilicitat variable del material en bloc i definir la microestructura del
copolimer, és a dir, con¢ixer la distribucié de dominis hidrofils.



A Testudi es van realitzar mesures dinamic-mecaniques i
calorimétriques convencionals, per a posteriorment, realitzar experiments de
relaxacié  estructural aprofundint en el sistema de moviments
conformacionals que es donen a diferents temperatures. El segiient pas, era
congixer la influéncia de I’esterilitzacid sobre aquesta série de copolimers
d’hidrofilicitat variable. Es per aix0, que es van irradiar els materials amb
diferents dosis de raigs gamma, per tal d’entendre I’efecte de la dosi de raigs
gamma en les propietats fisico-quimiques i mecaniques dels materials
irradiats, si es produien escissions i/0 entrecreuaments, o canvis en grups
funcionals. La manera d’interpretar la influéncia de la dosi de radiaci6 y en
els copolimers, va estar mitjangant la realitzacio d’assajos dinamic-mecanics
i infrarojos per a tota la série de copolimers.

El tercer pas, va estar la recerca d’un métode per sintetitzar suports
porosos, amb una arquitectura definida (estructura interconnectada i porus
esferic), amb independéncia de la composicio EA/HEMA. La caracteritzacio
d’aquestos materials 3-D es van realitzar basicament mitjancant;
micrografies del microscopic electronic d’escombrada (SEM), assajos
mecanics i caracteritzacid de la porositat. El segiient plantejament era
determinar perqué en certes condicions [’estructura porosa un cop seca
estava col-lapsada. Per entendre aquest problema, es van sintetitzar una série
de materials porosos amb diferents percentatges d’entrecreuador, i amb
I’ajuda de micrografies del microscopic electronic, calculs de porositat,
mesures d’espessors del suports porosos abans i despres de secar i calculs de
temperatures de transicio vitria dels materials en blocs que s’havien utilitzat
en la sintesi de les estructures 3-D, es va arribar a entendre aquest fenomen.

Finalment, es va realitzar un estudi de les propietats mecaniques de
materials porosos amb una composici6 fixa (EA amb un 30%
d’entrecreauador), per ser aquesta la composicié optima, és a dir, on el
suport poros resta totalment interconnectat.

Les bastides poroses han d’exhibir unes adequades propietats
mecaniques que proporcionen la correcta tensié en 1’entorn per guiar el nou
teixit. Les propietats mecaniques del suport pords depenen de la naturalesa
del material del qual s’ha fet aquest, la seua densitat relativa o porositat i les
caracteristiques microestructurals.

En primer terme, es van sintetitzar una serie d’estructures poroses de
composicid Optima, a les quals es van realitzar assajos experimentals de
compressid, obtenint una primera visié de la influéncia dels parametres
geométrics (tamany de porus, porositat i tamany de les goles
d’interconnexid) sobre les propietats mecaniques. Aquestes dades
experimentals, van ser utilitzades per trobar un model mitjangant elements
finits (FEM) que reproduguera el comportament elastic linear dels materials



porosos. El model es basa en la col-locacié del porus seguint la geometria
d’empaquetament ctbica centrada en les cares. Al model es van aplicar les
directrius de I’assaig experimental de compressio per materials porosos i es
va fer un estudi de com influeixen els parametres que afecten a I’arquitectura
de ID’estructura porosa (porositat, diametre de porus, tamany de goles
d’interconnexié) en la zona elastica linear. Per tant, amb [D’estudi
experimental i mitjancant FEM s’obté una visi6 més detallada de Ia
influéncia dels parametres geométrics sobre el modul de Young.

Per concloure; coneguem quina és la microestructura o conformacio
de cadenes quan es polimeritza per radicals lliures el conmonomers
EA/HEMA, com li afecta aquest copolimer en bloc el procés d’esterilitzacio
mitjangant raigs gamma. Per altra banda, hem obtés un métode de sintesis
per fabricar suports porosos amb una arquitectura determinada (porus
esférics i interconnectats), amb la possibilitat de produir un ampli interval de
composicions, porositats i tamanys de porus, sent cadascuna d’aquestes tres
variables independents, és a dir, si canvia la composicié aix0 no influeix en
la porositat i el diametre de porus. A més, entenem en quines condicions els
material 3-D estara col-lapsat. I finalment, hem trobat un model mitjangant
elements finits, que reprodueix el comportament mecanic del suports
porosos en la zona elastic linear i ens permet entendre la influéncia que tenen
els parametres geométrics de I’estructura porosa (porositat, diametre de
porus i goles d’interconnexio) sobre el modul de Young.

Les aplicacions d’aquestos materials son diverses; s’han fet assajos
in vitro de condrocits, podent utilitzar aquestes bastides en regeneracio del
cartilag, i 6s, com disc interverterbral i en un futur es podrien utilitzar per
regeneracio de nervis. Per altra banda, el model d’elements finits pot ser
utilitzat per fabricar suports porosos a la carta. Per exemple, per a una
aplicacié de regeneracié tissular es necessita una estructura porosa amb
I’arquitectura del model, un determinat modul de Young, una determinada
porositat i un tamany especific de goles d’interconnexio, i es pot escollir
entre un interval de composicions, el model donara la composicid més
convenient per eixa aplicacio. Per tant, amb aquest model desenvolupat es
poden trobar els parametres de disseny optims del suports porosos, sense
necessitat de sintetitzar-los préviament.






Resumen.

El desarrollo de la ingenieria tisular, nace por la necesidad de dar
solucion a la gran cantidad de enfermedades que se dan por el deterioro de
los tejidos, por lo tanto, la funcion fundamental de esta disciplina es la
regeneracion tisular, pudiendo llegar a ser una alternativa al transplante de
organos. En este contexto, la estrategia seria utilizar células vivas para la
regeneracion del tejido danado. El procedimiento basico seria el siguiente; la
eliminacion del tejido dafiado o enfermo, posteriormente, las células
necesarias para repararlo son introducidas en condiciones Optimas para que
se produzca la regeneracion del tejido. Las células pueden cogerse de un
tejido sano o de células madres y después aislarlas, dandole todas las
condiciones necesarias para regenerar el tejido. Esta metodologia de
regeneracion tisular, necesita una matriz o soporte poroso que guie el tejido a
medida que se desarrolla. Por ejemplo, las células del cartilago son
sembradas y cultivada en un andamio poroso para posteriormente ser
implantadas en la zona dafiada.

Los materiales porosos deben cumplir una serie de requisitos para
poder ser utilizados en aplicaciones de ingenieria tisular; han de ser
biocompatibles, facilmente esterilizables, los poros del material 3-D deben
estar interconectados y dependiendo de la aplicacidon; una porosidad y un
diametro de poro determinado pueden ser mas adecuados. El material debe
tener unas especificaciones mecanicas y unas composiciones pueden ser mas
favorables que otras. Por tanto, el objetivo principal de esta tesis es sintetizar
materiales porosos, con la finalidad de utilizarlos en aplicaciones de
ingenieria tisular; tanto en regeneracion de tejidos, como en cultivos in vitro,
en definitiva, de una manera u otra han de ayudar a resolver enfermedades o
problemas de salud de nuestra sociedad.

Las composiciones utilizadas en esta investigacion pertenecen a la
familia de los acrilatos. Como monomero base se tomo el acrilato de etilo
(EA), un mondémero hidrofobo, que polimerizado es un material bioestable
que ya ha estado utilizado en algunas aplicaciones biomédicas con buenos
resultados.



El EA se copolimeriz6 con el metacrilato de hidroxietilo (HEMA),
con la finalidad de estudiar la variacion de la hidrofilicidad del material en
bloque y definir la microestructura del material, es decir, conocer la
distribucion de dominios hidréfilos. Para este estudio se realizaron medidas
dinamico-mecanicas y calorimetria convencional, para posteriormente,
efectuar experimentos de relajacion estructural y obtener una vision mas
detallada del los sistemas de movimientos conformacionales que se dan a
diferentes temperaturas. El siguiente paso, era conocer la influencia de la
esterilizacion sobre la serie de copolimeros de hidrofilicidad variable. Para
ello, se irradiaron los materiales con diferentes dosis de radiacion gamma,
con la finalidad de entender el efecto de la dosis de rayos gamma en las
propiedades fisico-quimicas y mecanicas de los materiales irradiados, si se
producian escisiones y/o entrecruzamientos, o cambios en grupos
funcionales. Para ello, se realizaron ensayos dinamicos-mecanicos e
infrarrojos en toda la serie de copolimeros.

El tercer paso, era la busqueda de un método de sintesis de soportes
porosos, con una arquitectura definida (estructura interconectada y poros
esféricos), con independencia de la composicion EA/HEMA. La
caracterizacion de estos materiales 3-D se realizo, basicamente, mediante
micrografias en el microscopio electronico de barrido (SEM), ensayos
mecanicos y calculos de porosidad. El siguiente planteamiento era
determinar por qué en ciertas condiciones la estructura porosa una vez
secada se encontraba colapsada. Para entender este problema, se sintetizaron
una serie de materiales porosos con diferentes porcentajes de entrecruzador.
Con la ayuda de las micrografias obtenidas en el microscopio electronico, el
calculo de porosidad, medidas del espesor de las estructuras porosas antes y
después de secar y los valores de la temperatura de transicion vitrea (T,) de
las composiciones que constituian las estructuras 3-D, se llegd a entender
este fendmeno.

Finalmente, se realizé un estudio de las propiedades mecanicas de
los materiales porosos a una composicion fija (EA con un 30% de
entrecruzador). Esta es la composicion optima, donde el soporte poroso
queda totalmente interconectado después del proceso de secado.

Los andamios porosos han de exhibir unas adecuadas propiedades
mecanicas que proporcionen la correcta tension en el entorno para poder
guiar al nuevo tejido. Las propiedades mecanicas del soporte poroso
dependen de la naturaleza del material del cual esta hecho, su densidad
relativa o porosidad y las caracteristicas microestructurales.

En primer lugar, se sintetizaron una serie de estructuras porosas de
composicion optima a las cuales se les realizd ensayos experimentales de
compresion, obteniendo una primera vision de la influencia de los



parametros geométricos (tamafio de poro, porosidad y tamafio de gargantas
de interconexidon) sobre las propiedades mecanicas. Estos datos
experimentales se utilizaron para encontrar un modelo mediante elementos
finitos (FEM) que reprodujera el comportamiento elastico linear de los
materiales porosos. El modelo se basa en la colocacion de los poros
siguiendo la geometria empaquetada cubica centrada en las caras. En el
modelo se aplicaron las directrices del ensayo experimental de compresion
para materiales porosos y se hizo un estudio de la influencia de los
parametros que afectan a la arquitectura de la estructura porosa (diametro de
poro, porosidad, tamafio de gargantas de interconexion) sobre el régimen
elastico-lineal. Por tanto, con el estudio experimental y mediante FEM se
obtiene una vision mas detallada de la influencia de los parametros
geométricos con el modulo de Young.

Para concluir; conocemos cual es la microestructura o conformacion
de las cadenas cuando se polimerizan por radicales libres los comonémeros
EA/HEMA, y como le afecta a este copolimero en bloque el proceso de
esterilizacion mediante rayos gamma. Por otra parte, hemos obtenido un
método de sintesis de soportes porosos con una arquitectura determinada
(poros esféricos e interconectados), con la posibilidad de producir un gran
abanico de composiciones, porosidades y tamafios de poros, siendo cada una
de estas variables independientes, es decir, un cambio en la composicion no
influye en la porosidad y el tamafio de poro. Finalmente, se ha encontrado un
modelo mediante elementos finitos, que reproduce el comportamiento
mecanico de los andamios porosos en la zona elastico-linear y permite
conocer la influencia que tienen los parametros geométricos de la estructura
porosa (diametro de poro, porosidad y tamafio de gargantas de
interconexion) sobre el modulo de Young.

Las aplicaciones de estos materiales son diversas; se han realizado
ensayos in vitro de condrocitos, pudiendo utilizar estos andamios en
regeneracion del cartilago, regeneracion del hueso, como disco intervertebral
y en un futuro se podian utilizar para regeneracion de nervios. Por otra parte,
el modelo de elementos finitos puede ser utilizado para fabricar soportes
porosos a la carta. Por ejemplo, si para una aplicacion de regeneracion tisular
se necesita una estructura porosa con la arquitectura del modelo, un médulo
de Young determinado, una determinada porosidad y un tamafio especifico
de gargantas de interconexion, y se puede elegir entre un rango de
composiciones, el modelo dard la composicion mas conveniente para cada
aplicacion. Por tanto, con el modelo desarrollado se puede encontrar los
parametros de diseflo Optimos para soportes porosos, sin necesidad de
sintetizarlos previamente.






Summary.

The development of tissue engineering was born at of the necessity
to give a solution to the great number of diseases that resulted in tissue
damage. For that reason, the focus of this thesis is tissue regeneration, which
can be an alternative to organ transplants. With this goal, the procedure to
follow will be the use of live cells to repair the damaged tissue. The method
is the following: first, to eliminate the damaged or sick tissue and, second, to
introduce the necessary tissue-repairing cells in conditions that are optimal
to enhance tissue regeneration. This method requires the use of a matrix or
scaffold that guides the tissue while it is growing. For example, the
chondrocyte cells are cultured and their growth is produced inside the
scaffolds. Once the cells are developed, they are implanted into the damaged
area.

In order to use the scaffolds in tissue engineering applications, these
scaffolds must follow several requirements: The material must be compatible
and easily sterilizable; the pores of the scaffolds must be interconnected and,
depending on each particular application a specicific porosity and pores
diameter might be more favorable. The material must have appropriate
mechanical characteristics and thus, some compositions are more suitable
than others. Therefore, the main aim of this thesis is to synthesize scaffolds,
with the intention to use them in tissue engineering applications that is, in
tissue regeneration processes, or in vitro cells cultures.

In conclusion, in any of these cases, the use of scaffolds in tissue
engineering operations will contribute to fight tissue diseases and improve
general health problems in our society.

The composition used in this research belongs to the acrylate family
and the main monomer used is ethyl acrylate (EA). This acrylate is a
hydrophobic monomer that, when polymerization takes place, results in a
biocompatible material. It has already been utilized in biomedicine
applications with great success. The EA is copolymerized with hydroxyethyl
methacrylate (HEMA), with the purpose of studying, on the one hand, the
variation of hydrophilicity of the bulk polymer and to characterize the
microstructure of these copolymers; i. c. to understand the distribution of
hydrophilic domains.
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In this research, we took standard dynamic-mechanical and thermal
measurement in order to perform experiments of structural relaxation,
aiming at obtaining a deeper view of conformational movement that take
place at several temperatures.

The next step is to understand the influence of sterilization on one
series of variable hydrophilicity copolymers. In this study, the different
copolymers undergo irradiation with several doses of gamma radiation. In
order to understand the effect of the gamma radiation dose over the physical-
chemical and mechanical properties of irradiation materials. We need to find
out whether the block material undergoes scissions and/or crosslinking, and
also the possible changes in the functional groups by performing dynamic-
mechanical tests and infrared measurement in every copolymer.

The third step consists in finding a method to synthesize scaffolds
with a defined architecture: an interconnected structure with spherical pores
independent of the EA/HEMA composition. The characterization of these
3-D materials is performed by scanning electron microscopy (SEM),
dynamic-mechanical spectroscopy and porosity measurements. The
following objective is to determine why the porous structure collapses in its
dry state. In order to study this problem, a series of porous materials were
synthesized with different crosslinking rates. This phenomenon can be
understood with the help of the SEM micrographs, the calculation of the
porosity, its thickness before and after drying and the glass transition
temperatures (T,) of the bulk polymers used in the porous structures.

Finally, we carried out a study of the mechanical properties of the
porous materials with a determined composition (EA with 30% of
crosslinker). This is the optimal composition where the porous material in
maintained as a totally interconnected structure.

Scaffolds must show suitable mechanical properties to allow cell
growing. The mechanical properties of the porous scaffold depend on its
material nature, its relative density or porosity and its microstructural
characteristics.

In order to comprehend the mechanical properties of the porous
structures, we first carried out compression experiments to series of 3-D
material with the optimal composition thus obtaining a first impression of
the influence of the geometric parameter (pore size, porosity and
interconnection throat size) over the mechanical properties. This
experimental data results is used to find a model through finite element
modeling (FEM), which predicted the linear elastic behavior of the porous
materials. The model is based on the positioning of the pores following an



11

ideal structure based on the crystalline Face Centered Cubic (FCC) system.
We applied the guidelines of mechanical experimental testing of
compression of porous materials to this model, in order to study the
influence of the parameters which affect the porous architecture (pore
diameter, porosity, interconnection throat size) over the lineal elastic regime.
Therefore, by means of FEM and through the experimental study we gain a
more detailed perspective of the influence of the geometric parameters on
the Young modulus.

In conclusion, this study illuminates the microstructure or
conformation of the chains when free radical polymerization of the
monomers EA/HEMA takes place and what is the effect of sterilization
processes by gamma radiation in these copolymers. Furthermore, we
developed a method of synthesis to obtain porous scaffolds with a
determined architecture (spherical and interconnected pores), with the
possibility of producing a broad range of compositions, porosities and pore
sizes. These three variables are independent, namely, a change in the
composition does not modify the porosity nor the pore size.

Finally, a model was determined through a finite element method,
which reproduces the mechanical behavior of the scaffolds in the elastic
zone and allows us to understand the influence of the geometric parameters
of the porous structure (pore diameter, porosity and interconnection throat
size) on the Young modulus.

There are several potential applications for these materials. Our
laboratory is performing in vitro assays of chondrocyte cells, and it is
possible to use these scaffolds for regenerating tissue cartilage or bone.
Another option is to apply these scaffolds as intervertebral disks and, in the
future, they might be used in the regeneration of nerves.

On the other hand, the finite elements model can be used to fabricate
scaffolds that suit particular needs. For example, a tissue regeneration
application needs a porous structure with the architecture of the model, a
determinate Young modulus, a determined porosity and a specific
interconnection throat size, with this model we can choose among a wide
range of composition. The model will thus provide us with the more
convenient composition for each application. Therefore, this developed
model will allow us to obtain the parameters of optimal design for porous
scaffolds without the need to synthesize them previously.






CAPITOL 1.- Introduccié.

1.1.- Objectiu.

Aquesta investigacio es desenvolupa amb el proposit de sintetitzar
materials porosos, amb la finalitat d’emprar-los en aplicacions d’enginyeria
tissular; regeneracio6 de teixits o cultius in vitro, en definitiva, d’una manera
o altra, han d’ajudar a resoldre malalties o problemes de salut de la nostra
societat.

Aquestos materials hauran de complir una série de requisits per
poder ser emprats en enginyeria tissular; hauran de ser biocompatibles,
facilment esterilitzables, en molts casos sera convenient que els porus del
material 3-D estiguen interconnectats, depenent de I’aplicacio sera
convenient una porositat, o diametre de porus, unes certes especificacions
mecaniques i una composicio potser més favorable que un altra. Es per aixo,
que I’objectiu principal d’aquesta tesi, sera obtenir un métode de sintesi de
material 3-D, amb una arquitectura determinada; porus esferics i
interconnectats, pero haura de permetre variar la composicio, porositat i el
diametre de porus, sent cadascuna d’aquestes tres variables independents, és
a dir, si canvia la composicid, aixd no haura d’influir en la porositat i el
diametre de porus.

Altres objectius estarien trobar composicions biocompatibles, i
congixer tant la microestructura del material, com la variacié de propietats
davant d’un procés d’esterilitzacio.

L’ ultim objectiu, seria trobar un model mitjancant elements finits,
que reproduisca el comportament mecanic del suport tridimensional. Per una
banda, ens permetria entendre la influéncia dels parametres que defineixen
I’arquitectura de 1’estructura porosa. I per altra banda, coneguent el modul de
Young del material en bloc constitutiu de I’estructura porosa, es pot
determinar mitjangant el model FEM quines seran les propietats mecaniques
de I’estructura porosa en la zona elastic-linear per una porositat i diametre de
porus donat.
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14 1. Introduccio

1.2.- Enginyeria tissular.

L’increment d’estudis en enginyeria tissular té justificacié; per una
banda, per la quantitat de demanda que hi ha per a transplantaments, i la
problematica que aixo implica; mancanga de donants i I’inconvenient que té
el rebuig de 1’0rgan per part del sistema immunologic. I per altra banda, les
grans possibilitats que obri en aplicacions de regeneracio tissular [87][127].

Davant aquest context, es pensa com una alternativa per resoldre
aquest problema, la creacié de nous teixits, a partir de cel-lules vives. El
procediment basicament seria el segiient (Figura 1.1); I’eliminacio6 del teixit
danyat, posteriorment, les cél-lules necessaries per reparar-lo sén introduides
en condicions optimes per a la regeneracid del teixit. Les cél-lules poden
agafar-se d’un teixit sa o de cél-lules mares i després aillar-les, donant-li
totes les condicions perqué creen el nou teixit. Aquesta metodologia de
regeneracio tissular necessita una matriu o suport que guie el teixit a mesura
que es desenvolupa [87]. Per exemple, cel-lules de condrocits son sembrades
i cultivades en un suport i més tard son implantades en la zona danyada
[39][47][48][73][95][149].

under flap into lesion
Enzymatic digestion T

Cultivation for 11-21 days = Trypsin treatment ———»  Suspension of
(10-fold increase in number of celis) 26108~ 5 108 cells

i

Figura 1.1. Esquema de regeneraci6 d’un cartilag danyat mitjangant
implantacio de condrocits autolegs [17][40].
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Per entendre aquesta técnica, s’ha de dir que els teixits biologics
consisteixen en cel-lules, matriu extracel-lular (construida amb un complex
de secrecions cel-lulars immobilitzades en espais continus amb cel-lules) i un
sistema de senyals, les quals estan dins jugant un paper d’activacions de gens
o cascades de gens els quals segreguen o transcriuen productes que son
responsables del nou teixit generat i diferenciat [4][87][95].

Moltes vegades els suports porosos son sembrats amb cel-lules
adultes que tenen la capacitat de sofrir diferenciacio si se li dona totes les
condicions necessaries, aquest material 3-D forma part de la matriu
extracel-lular. En aquesta categoria estan les cel-lules de la pell, cartilag,
muscul, tendd, lligament, os, teixit adipés, endoteli i moltes més (Figura
1.2). A més, cal incloure a les cel-lules mares que es troben en embrions o en
la medulla ossia i que en condicions adequades tenen la capacitat de
diferenciar-se en qualsevol tipus de teixit [4][87][95].
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Figura 1.2. Diferenciaci6é de cél-lules mares mesenquimals en els diferents
tipus de teixits mesenquimals [18][40].

Per tant, amb aquesta xicoteta introduccié es pot veure que
I’enginyeria tissular és un camp multidisciplinari, on biolegs, bioquimics,
metges, cirurgians i enginyers de materials interaccionen per progressar, €s
per aixo, que tots han d’avangar al mateix ritme, perqué uns depenen dels
altres [87][127].

La configuracié optima fisica i quimica de nous biomaterials, com
interaccionen amb les cél-lules vives a través dels materials 3-D estan sent
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investigats per molts grups cientifics. Aquestos materials poden ser
permanents, biodegradables, poden ser trets de la natura, sintétics i hibrids.
Necessiten estar desenvolupats per ser compatibles amb sistemes vius 0 amb
cel-lules vives in vitro i in vivo. El contacte amb les cél-lules i el lloc de
I’implant, ha d’estar clarament entés per ser optimitzat, ja que I’interrelacid
estructura, funcido de cél-lules i teixits, ha de ser I’apropiada. Per aixo,
I’arquitectura del material 3-D juga un paper decisiu. Disseny de
biomaterials poden també incorporar senyals biologiques. Com exemples,
factors de creixement i diferenciacid que poden ser alliberats, disseny de
receptors especifics i llocs d’ancoratge [4][73][87][95][127].

Els materials utilitzats en aplicacions d’enginyeria tissular se’ls
anomena biomaterials, per tant podem definir biomaterial; com un material
utilitzat com a dispositiu que ha d’interaccionar amb sistemes biologics.
Amb aquesta definici6 s’hauria d’afegir que els biomaterials han de ser
obligatoriament biocompatibles, ja que en el cas que I’implant siga
immunement acceptable, sind és biocompatible es pot donar una resposta
inflamatoria [4][127].

Biocompatibilitat, és 1’habilitat que té un material per desenvolupar
una resposta adequada com a empelt en una aplicacid especifica. Una
resposta apropiada com empelt, inclou, resisténcia a la coagulacioé de sang,
resisténcia a la colonitzacié bacteriana o una normal cicatritzacio
[41[951[871[127].

La forma d’entendre biocompatibilitat i la seua mesura és Unica en
ciéncia de biomaterials. No hi ha definicions precises o exactes de mesures
de biocompatibilitat. Es molt freqiient, que biocompatibilitat estiga definida
en termes de realitzacid o éxit d’una tasca especifica [4][95][87][127].

Actualment, la majoria d’aplicacions en enginyeria tissular depenen
de I'utilitzacié de materials porosos amb la capacitat de dirigir la regeneracio
de teixits en aquest processos. La bastida o estructura tridimensional juga un
paper important com a suport per a la proliferitzacid i diferenciacié cel-lular
en D’atac cel-lular, guiant al nou teixit format [4][73][147]. La interaccio
entre les cél-lules i la matriu extracel-lular contribueix a la migracid, adhesid
cel-lular, proliferacio, diferenciacié, i la mort cellular programada,
parametres molt importants per regeneracio tissular.

Diferents classes de polimers han estat utilitzats en aplicacions
biomeédiques, inclos, situacions en les quals els polimers romanen un llarg
periode de temps amb cél-lules i teixits. Seleccionar el polimer apropiat per a
aplicacions de enginyeria tissular és clau, per aixd0 s’ha d’entendre la
influéncia del polimer en la viabilitat cellular, creixement i funcid. Les
interaccions de polimers amb ce¢l-lules son estudiades in vitro, proporcionant
un nivell d’informacié que no es pot obtenir facilment en cultius in vivo.
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Com per exemple, la influéncia del substrat en la viabilitat, funci6 i
mobilitat. L’atacament cel-lular al solid depén de la superficie d’aquest. En
enginyeria tissular I’adhesio cel-lular és clau perque aquest pas precedeix a
la migraci6 i diferenciacio cel-lular. Alguns estudis han trobat que 1’adhesio
cel'lular és maxima en superficies amb una barreja de components
hidrofilics/hidrofobics al 50%, el que equival a una mullabilitat intermitja
[87][127].

Per tant, el material ha de proporcionar a les cél-lules una adequada
superficie per I’atac cel-lular [69][131]. El balang hidrofilic/hidrofobic del
material influeix en I’adheréncia de les cél-lules a les parets del material 3-D.
Quan les cel-lules son cultivades in vitro, un adequat entorn quimic permetra
mantenir la diferenciaciéo de la funcié cel-lular i aixo depén també de les
propietats de la superficie del suport pords. Superficies amb energies lliures,
carregues eléctriques i morfologies rugoses poden afectar 1’atacament
cel'lular i el seu comportament indirecte. Per exemple, per control de
I’absorcid de proteines presents en el medi de cultiu, o directament, guiant
les cellules sembrades amb una adequada superficie topografica
[19][31][93][135][144]. En aquest sentit, s’ha trobat, que 1’adsorcio6 cel-lular
¢s relativament major en superficies hidrofobes i menor en superficies
hidrofiles [19][31][93][135][144], tanmateix, cultius cel-lular s’han donat
també en materials hidrofilics. Una millora de la citocompatibilitat en termes
d’adhesio cel-lular és descrita quan la hidrofobicitat de la superficie del
material augmenta [121], o inclis quan la hidrofilicitat del material és
mecanicament reforcada amb una fase inorganica [134].

Per a concloure, veiem que per a la majoria d’aplicacions
d’enginyeria tissular, és necessari un suport pords que faga el paper de
matriu extracel-lular dirigint 1’organitzacio cel-lular al seu interior i donant
els estimuls mecanics convenients, els quals influeixen en el creixement i
formacio del neo-teixit [47][73][87][169]. Aquests materials 3-D, també
s’utilitzaran per cultius in vitro, on el material haura de proporcionar un
entorn permanent per a desenvolupar I’adequat fenotip i, més tard, les
cel-lules cultivades seran recollides i trasplantades.

El suport porés ha d’estar dissenyat per complir una série de
requisits biologics; biocompatibilitat, esterilitzable, adequada geometria,
aixod significa una interconnexié i porositat alta del material (normalment
major del 70%), a més d’un diametre de porus variable, generalment es
treballa amb un interval de tamanys [50-500] pum, per permetre el
creixement cellular, la vascularitzacid6 1 la regeneraci6 del teixit
[34][150][154]. Es interessant utilitzar materials porosos amb diferents
composicions, diametre de porus i porositat, perqué per a cada aplicacid
(nervi, cornia, 6s, cartilag...) les condicions canvien [34][73][80][150].
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Les caracteristiques geométriques del material 3-D han d’ assegurar
I’espai apropiat per al creixement cel-lular, 1’accés als nutrients, transport de
gasos 1 evacuacio de productes de desfeta. La forma del porus i el tipus de
superficie ha de ser escollida per obtenir una bona adhesié cel-lular
homogeéniament repartida, important per 1’atac cel-lular i la proliferaci6
[51][69][86][154][171]. La interconnectivitat, es a dir, el tamany de la gola
que hi ha entre porus, ha de ser adequada per permetre que el teixit passe a
través del suport pords. Finalment, el disseny del biomaterial ha d’exhibir
unes adequades propietats mecaniques que proporcionen la correcta tensio
en ’entorn per guiar el nou teixit [171]. Les propietats mecaniques del
suport depenen de la naturalesa del material del qual s’ha fet aquest, la seua
densitat relativa i les caracteristiques microestructurals [54][129].
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1.3.- Acrilats com a Biomaterials.

Un biomaterial és un artefacte que ha d’estar en contacte amb el
sistema fisiologic, per reemplagcar una funcid6 del cos. Per tant, ha
d’interaccionar amb diferents teixits i Organs de manera no toxica i no
destruir els constituents del cos amb els quals esta en contacte [87][127].
Algunes possibles respostes inclouen; 1’acceptacio, la baixa digestié de
I’implant o la rapida expulsi6 acompanyada d’efectes secundaris
indesitjables com inflamacio [8][122].

Els polimers acrilics han estat ampliament utilitzats per a aplicacions
biomédiques (adhesius, lents de contacte...), per ser biocompatibles, tenir
una naturalesa adhesiva i la possibilitat de poder obtenir un ampli ventall de
formulacions/propietats [73][87][127]. Els més utilitzat han estat el
Polimetacrilat de Metil (PMMA) [48][149] i el Polimetacrilat d’Hidroxietil
(PHEMA) [146], perd, hi ha altres composicions d’acrilats, podent trobar tot
un interval de temperatures de transicid vitria, baixes, mitges i altes
[73][87][127]. Els acrilats s’han emprat també combinats amb altres
elastomers utilitzats com a biomaterials (poliuretans, silicones...), per produir
polimers a I’atzar, en bloc o empelts.

En aquesta tesi s’ha utilitzat com a monomer principal; ’acrilat
d’etil (EA), formant copolimers amb el metacrilat d’hidroxietil (HEMA) per
una banda. I per altra banda, entrecreuat amb un d’aquests entrecreuadors;
dimetacrilat  d’etilenglicol (EGDMA) 1 trimetacrilat d’etilenglicol
(TEGDMA). Per6 també s’han sintetitzat xarxes amb altres dos mondmers;
metacrilat d’etil (EMA) i acrilat de butil (BA). Copolimers d’EA/HEMA ja
han estat testats per a cultius cel-lulars amb molt bons resultats [122].

1.3.1.- Estructura de les cadenes dels copolimers.

Quan es polimeritza un copolimer, 1’estructura resultant depén de la
forma de polimeritzacio utilitzada. Com en aquesta tesi sols s’ha realitzat
polimeritzacié per radicals lliures, la conformacié de les cadenes dependra
de factors com; la temperatura, el percentatge d’iniciador, la reactivitat dels
monomers i la relacio de monomers en la barreja inicial. Degut a que en les
copolimeritzacions sempre s’ha utilitzat el mateix iniciador (benzoina), amb
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un percentatge constant del 0.2% en pes, i la polimeritzacié sempre ha estat a
temperatura ambient, els factors que influiran en I’estructura del copolimer
seran, la reactivitat dels monomers i la proporcié d’aquestos en la barreja
inicial [89]. El copolimer resultant d’una polimeritzacié d’aquets tipus pot
no ser a I’atzar, ja que el material ha de guardar un cert ordre en I’associacid
de constituents monomeérics de la cadena.

Per tant, depenent de les condicions de polimeritzacié podem parlar
que les estructures dels copolimers tenen una ordenacio a 1’atzar, en bloc,
alternatius o d’empelt (Figura 1.3) [127].
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Figura 1.3. Possibles estructures de cadenes de copolimers.

1.3.2.- Arquitectura molecular mitjancant DSC.

Una técnica utilitzada per a caracteritzar I’heterogeneitat de sistemes
polimérics multicomponents a escala nanométrica és la Calorimetria
Diferencial d’Escombrada (DSC) [56], ja que la relacié de la mobilitat
conformacional i la temperatura de transici6 vitria (Tg) reflexa la distribuciod
de la composicid, es a dir, I’estructura del polimer.

Els reagrupaments conformacionals de les cadenes del polimer al
voltant de la temperatura de transicié vitria €s un procés cooperatiu que
implica segments de polimers pertanyents a diferents cadenes, les quals es
mouen simultaniament o seqiiencialment. Una regié del material en la qual
reagrupaments cooperatius tenen lloc, sense pertorbar la resta del material és
anomenada regio de reagrupaments conformacionals (CRR) [1]. El tamany
d’aquesta regio ¢€s relativa a la longitud de la cooperativat i esta al voltant de
pocs nanometres en la temperatura de transicio vitria [36]. Aquest ordre de
magnitud caracteritza la sensibilitat del DSC, teécnica per detectar separacio
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de fases en sistemes polimérics multicomponents, en el sentit que si el
domini d’un component és més gran que el tamany de la CRR la seua
temperatura de transici6 vitria pot ser detectada per DSC. D’aquesta manera
I’estudi de la mobilitat conformacional cooperativa és una ferramenta
utilitzada per caracteritzar la miscibilitat de barreges en polimers. Com a
exemple, 1’eixamplament de I’interval de transicid vitria en barreges de
metacrilat d’hidroxietil (HEMA) i acrilat d’etil (EA) [29][133] han estat
explicats per fluctuacions de composicions en regions amb tamanys al
voltant del CRR [56][81][83][130][139][162]. Aquest efecte ha estat també
trobat en copolimers estudiats en aquesta investigacio i pot ser analitzat amb
detall amb I’ajuda d’experiments de relaxaci6 estructural.

La relaxacié estructural és un procés d’apropament de 1’estat
d’equilibri, mitjangant un temps d’espera a un temperatura constant per baix
de T, a pressio constant després de la seua historia termica. Durant aquest
procés diferents parametres fisics, com el volum especific, entalpia o
entropia decreixen amb el temps.

El procés pot ser estudiat per DSC, sotmetent la mostra a una
historia térmica comencant a temperatura Ti;ga major que la seua
temperatura de transicio vitria; després la mostra és refredada a una velocitat
controlada fins a una temperatura T, per baix o en la regio de la transicio
vitria, on la mostra és mantinguda isoterma durant un periode de temps t,. La
mostra és de nou refredada a una velocitat fixa fins a un temperatura T, per
baix de T, i subsegiient és realitza una escombrada de calfament fins arribar
de nou a la temperatura inicial que pot estar entre [70-150] °C, depenent de
la composicié del material (Figura 1.4).
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Figura 1.4. Programa de temperatures per obtenir les relaxacions estructurals
d’un copolimer.

Aquest termograma de calfament mostra un pic caracteristic de la
capacitat de calor especific que depén molt sensiblement de la historia
térmica prévia: és a dir, de la temperatura isoterma escollida T, 1 del temps t,
(Figura 1.5). La pérdua d’entalpia soferta per la mostra durant I’etapa
isoterma a T, és igual a I’area (de T, fins a Tia) entre el termograma
d’escalfament mesurat després d’aquesta isoterma i el determinat a la
mateixa temperatura en una escombrada sense temperatura isoterma [58]. La
figura 1.5, mostra dos fragments dels termogrames del DSC (amb i sense
isoterma) i la corba obtesa després de sostraure ambdds termogrames. La
relaxacio estructural; pics del DSC, son la conseqiiencia de la mobilitat
molecular en el material. La temperatura i 1’altura del pics en sistemes
heterogenis depenen de la fluctuacidé en les composicions [30] i pot ser
utilitzada en cas de sistemes polimérics per investigar I’estructura del
material.
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Figura 1.5. a) Fragment de la temperatura que depén de la capacitat
calorifica del material c, sotmés a un procés isoterm a temperatura T, per
davall de T,. La referéncia sense una escombrada isoterma c.s €s també
inclosa. (b) Fragment de c,-cprer , aquet pic s’obté sostraient la corba isoterma
1 la referéncia o no isoterma.

Per entendre I’heterogeneitat d’un copolimer polimeritzat per
radicals lliures amb components hidrofilics i hidrofobics, primerament es fan
mesures mecanico-dinamiques i DSC convencional, obtenint una profunda
visio del sistema de moviments conformacionals que tenen lloc a diferents
temperatures. Amb experiments de relaxacio estructural s’obté una visio més
detallada del moviments conformacionals a diferents temperatures. Aquestos
resultats fisics son correlacionats amb la composicio dels copolimers que
prediu el model terminal [3][97], el primer i més simple model que és capag
de descriure almenys el 90% de tots els sistemes copolimeérics coneguts [89],
els quals relacionen la composicié del copolimer amb la proporcié de barreja
inicial i la relaci6 de reactivitats dels monomers.
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1.4.- Esterilitzacio.

1.4.1.- Introduccio.

Els polimers utilitzats com a biomaterials soén introduits in vivo en
organismes o emprats per experiments in vitro. Els biomaterials per tant han
d’estar esterilitzats per evitar qualsevol infeccid que puga arribar a donar
seriosos problemes (infermetats o mort in vivo, fallida d’experiments in
vitro). Pero Iesterilitzacié o métode utilitzat no ha de degradar les propietats
del biomaterial, ja que es donen casos on la superficie quimica dels
biomaterials i les seus propietats en bloc son alterades, canviant les
propietats de I’implant que és pretenia realitzar [125][127]. En aquesta tesi,
per esterilitzar els material s’ha utilitzat radiacié ionitzant (raig gamma).
Aquest meétode d’esterilitzacido és molt comu en enginyeria tissular [77],
encara que ¢s convinent fer un estudi de com aquest tipus de radiaccié pot
afectar a les propietats fisiques i quimiques del material. Per aixo, una volta
esterilitzat es fa un estudi de caracteritzaci6 del material amb diferents
técniques; com microscopic electronic, assajos mecanics, calorimétrics,
espectrofotometria infraroja [7]. Pot haver materials que no sofreixen cap
canvi [96], que milloren les propietats [153], que a banda de canviar les
propietats quimiques i mecaniques canvien també la resposta tissular al
material [128]. En resum, la resposta de un biomaterial davant radiacid
ionitzant dependra tant de les condicions de I’entorn (dosi, preséncia
d’oxigen) com de la naturalesa del material [113].

1.4.2.- Definicio d’esterilitzacio.

Esterilitzaci6 significa abséncia de qualsevol organisme viu o millor
definit, abséncia de microorganismes com bacteris, llevats, fongs i virus.
L’esterilitzacio es determina per immersio de cadascuna de les mostres o
biomaterials en una proveta amb un medi liquid estéril de cultiu
microbiologic 1 incubant totes les mostres en unes condicions adequades. De
manera que si al biomaterial no hi ha creixement de microorganismes, aquest
esta esterilitzat, i pel contrari, si hi ha creixement, el medi de cultiu estara
terbol i el metode d’esterilitzacid no sera I’adequat [127].
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Processos d’esterilitzacid desenvolupats i1 estudis validats son
utilitzats per determinar un nivell de seguretat d’esterilitat (SAL). E1 SAL és
la probabilitat que un producte estiga no esteril després de 1’exposicio a un
procés d’esterilitzacid especific. Generalment el maxim acceptat per
implants és 10, que és la probabilitat de trobar en un milié de mostres una
no esteril [125][127].

1.4.3.- Métodes d’esterilitzacio.

Hi ha diversos métodes d’esterilitzacio; el métode escollit dependra
del tipus de material a esterilitzar i dels métodes d’esterilitzacid6 amb els
quals es compta.

El més basic és esterilitzacidé amb calor humida, que necessita
elevades temperatures (120-125°C) i humitat. Es un métode rapid (al voltant
de 15-30 minuts dura el procés) eficag, simple, i amb abséncia de residus
toxics. L’alta temperatura i el rang de pressions fa incompatible certs
materials i ’empaquetament [125][127].

Un altre metode molt utilitzat s esterilitzacié amb oxid d’etile (EO).
L’EO és liquid per baix de 11°C. Per tant, a temperatura ambient les mostres
estan en contacte amb aquest gas per ser esterilitzades. Es un potent
carcinogen i ha de ser manipulat amb molta cura. Es compatible amb un
ampli rang de productes i amb materials empaquetats. El temps
d’esterilitzacio sol estar entre 2 i 16 hores de durada A més, als materials un
cop esterilitzats, se’ls haura d’aplicar un altre gas innocu per un elevat temps
per tal d’eliminar I’EO residual. Es un métode molt eficag, al ser altament
penetrant i compatible amb molts materials. Les principals inconvenients sén
la toxicitat de I’EO i I’alta durada de tot el procés [125][127].

Altres metodes que estan sent desenvolupats son; plasma, gas, 0z0,
dioxid de clor gas, peroxid de hidrogen vapor i equips de generacio de raig X
[125][127].

Un altre grup de metodes d’esterilitzacid son els que utilitzen
radiacions altament ionitzants; com raigs gamma, raigs-X acceleracid
d’electrons. Aquestos métodes d’esterilitzacio utilitzen radiacio ionitzant que
proporciona una font de cobalt 60 o un equip d’acceleracié d’electrons. Amb
aquests metodes la radiacid que s’allibera €s suficient per esterilitzar les
mostres. La radiacié ionitzant és un métode capag de desenvolupar una
efectivitat alta a un relatiu baix cost. La dosi estandard es 2.5 Mrad (25 kGy)
[125][127].
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Dels métodes d’esterilitzacio per radiacio, els raigs gamma soén els
més ampliament utilitzats, per ser altament penetrants i estar regulada la dosi
necessaria per esterilitzar (25 kGy). Un ample ventall de materials son
compatibles amb aquet tipus de radiacio i es pot esterilitzar amb el material
empaquetat. L’inconvenient és que pot afectar a 1’estructura del material,
sobre tot si és de naturalesa polimérica on es poden produir escissions i/0
entrecreuaments de les cadenes. Per tant, €s un procés simple, rapid i efectiu
amb el desavantatge que ¢s necessita un centre especial i que alguns
materials son incompatibles [125][127].

1.4.4.- Esterilitzacio amb raig gamma.

Alguns materials mostren ser més sensibles a la contaminacié de
microorganismes per la composicio, el tipus de microestructura, grau de
porositat 1 superficie quimica [125]. Dels métodes d’esterilitzacié anomenats
en el paragraf anterior, I’exposicié a raigs gamma ha estat un dels més
utilitzats, per ser altament penetrants i per tant, representa una avantatge
respecte a altres técniques quan es va treballar amb materials porosos
[87][125].

La minima dosi requerida per esterilitzar les mostres segons les
autoritats oficials és 25 kGy [43]. Encara que molts polimers sofreixen
canvis en les propietats mecaniques i estructurals quan son irradiades, un
ample ventall de materials son compatibles amb esterilitzacio per radiacio,
incloent polietile, poli¢sters i metacrilats [2][68][87][112].

El pes molecular del polimer i la seua distribucid, poden ser
drasticament alterats per exposicié a radiacions ionitzants [60][68][125].
Aquest tractament d’alta energia dona lloc a la generacio de radicals lliures,
escissions o entrecreuaments de la cadena principal i subseqiientment canvis
en la distribucié del tamany de la cadena en el polimer en bloc. A més,
I’acci6 combinada de radiacid ionitzant i oxigen en polimers pot rapidament
dirigir diferents deterioracions de les propietats del polimer. Com per
exemple, canvis quimics en 1’estructura del polimer per la creaci6 de nou
grups funcionals; com carbonils, carboxils, esters, hidroxils, insaturacions, a
més, de escissions i entrecreuaments que son molt sovint induides
[20][87][125].

Amb aquests antecedents, €s important entendre les reaccions que es
produeixen als polimers quan s’utilitza radiacié gamma, perqué molts
polimers utilitzats com a biomaterials han de romandre un llarg periode de
temps a I’interior del cos huma i per tant s’ha d’avaluar els canvis que es
produeixen en el procés d’esterilitzacid abans de procedir al seu implant.
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L’esquema basic d’alteracié de polimers és: Absorcid de raigs
gamma per part de les cadenes polimeriques per donar lloc a radicals 1liures:
la combinacié dels radicals lliures pot donar lloc a entrecreuaments,
escissions o creacidé de noves instauracions en les cadenes i depenent de
I’ambient, la creaci6é de nous grups funcionals [21][22][35][120][142].

L’efecte de I’entorn.

El tractament amb raig gamma pot donar lloc a escissions o
entrecreuaments de cadenes depenent de 1’entorn en el qual s’esta realitzant.
Per exemple, en abséncia d’oxigen I’estructura del polimer determina la
seua resposta i canvis quimics baix radiacio ionitzant. Es conegut que en
polimers amb altes concentracions de carbonis quaternaris al llarg de la
cadena principal, predominen els mecanismes d’escissions. Per altra banda,
polimers que no tenen aquesta caracteristica tenen com a mecanisme
predominat els entrecreuaments [125]. Amb preséncia d’oxigen, 1’entorn
afecta la resposta del polimer quan esta exposat a radiacié. Molts polimers,
inclos els més estable en abséncia d’oxigen pot sofrir escissido de cadenes
quan la radiacio és fa en preséncia d’oxigen [27][161].

Efecte de la temperatura.

La temperatura durant la radiaci6 pot tindre influéncia en els canvis
quimics que es produeixen. Si la temperatura a la qual es realitza
esterilitzaci6 esta per sota de la temperatura de transici6 vitria (T,) del
polimer, aleshores, el polimer roman estable, pel contrari, si la temperatura a
la qual es realitza la irradiaci6 esta per dalt de (T,), el polimer t¢ una major
tendéncia a canvis quimics [168]. L’efecte de la temperatura pot ser
accelerat en preséncia de tensions mecaniques en el material [28].

Efecte de la cristal-linitat.

En general, quan major grau de radiaci6 suporta un polimer cristal-li,
major degradaci6 sofreix 1’estructura cristal-lina [85]. Encara que hi ha
casos, on un augment de la radiacié duu associat un augment de 1’estructura
cristal-lina. Aixo, es dona en polimers amb alt pes molecular, on Ia
cristal-linitat es situa al voltant del 50%. Per tant, quant major és la dosi de
radiacio major nombre d’escissions es produeixen i per tant, aquestes
xicotetes cadenes poden empaquetar-se millor augmentat la cristal-linitat del
polimer [10][98].
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Influéncia en acrilats.

La familia dels acrilats son bastant similars en la seua estructura
quimica. Encara que podem trobar un subtil diferéncia. Els poliacrilats
sofreixen entrecreuaments quan s’exposen a radiacions ionitzants, pel
contrari, polimetacrilats es degraden rapidament mitjangant mecanismes
d’escissions [33][61][120].

Oxidacio del polimer.

Si es produeix oxidacié del material, hi ha un pic caracteristic en
espectrofotometria infraroja [84]. Com s’observa en la figura 1.6, on es
comparen dos espectres infrarojos d’un polietilé d’alta densitat, un sense
esterilitzar i Ialtre esterilitzat en preséncia d’oxigen. Aquesta ultima mostra
es troba altament oxidada, ja que s’observa un pic gran d’absorbancia en
I’interval de nombre d’ones [1680-1800] cm™, el qual és conegut i es deu al
contingut de grups carbonils, acils i carboxils com; cetones, esters, aldehids i
acids [45].
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Figura 1.6. Compara dos espectres infrarojos d’un polietilé d’alta densitat;
un sense esterilitzar i I’altre esterilitzat. En aquest ultim espectre, s’observa
un pic intens d’absorcié en nombre d’ones [1680-1800] cm™, aquest interval
de nombre d’ones pertany tan a grups carbonils; aldehids, cetones com a
grups acils i carboxils; esters, acids [125].
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Per tant, per a concloure es pot dir que quan un polimer és sotmeés a
un procés de radiacio vy, si el mecanisme predominant d’alteracio de les
cadenes del polimer és 1’entrecreuament, aixo fa que el modul de goma
augmente. Mentre que si el mecanisme predominant d’alteracio de les
cadenes del polimer és ’escissid, ocorreix el cas contrari, que el modul de
goma disminueix. Per una altra banda, si en el material es produeix oxidacio
davant un procés d’irradiacid amb raigs gamma, no sols canvien les
propietats mecaniques, si no també¢ les propietats fisiques i quimiques que és
reflexa en una major hidroficilitat, canvi en la tensio6 superficial, etc.
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1.5.- Sintesi de suports polimérics porosos.

1.5.1.- Introduccio.

Els suports polimeérics porosos han de posseir unes propietats
uniques i especifiques per a cada aplicacid de regeneracié tissular, a banda
d’alguns requeriments basics per poder ser utilitzat com a bastida. Un criteri
basic és que el material ha de ser biocompatible, no haura de provocar
reaccions adverses o una resposta immune una volta implantat [8]. La
biocompatibilitat pot estar afectada pel métode de sintesis (permanéncia de
subproductes secundaris) i pel procés d’esterilitzacio.

El principal paper d’un suport €s proporcionar un substrat temporal
al qual s’han d’adherir les cél-lules trasplantades, ja que el substrat influeix
en la proliferacid, migracio i diferenciacio. La morfologia cel-lular esta
correlacionada amb 1’activitat cel-lular 1 la seua funcid; una forta adhesio
cel-lular i una bona dispersio, solen afavorir la proliferacidé, mentre porus
amb forma redona sén necessaries per alguna funcié especifica. Per
exemple; s’ha demostrat que la utilitzacid6 de substrats dissenyats amb
morfologies superficials diferents o varies matrius extracel-lulars (ECM)
poden modular la forma cel-lular i la seua funcio6 [23][106][143].

La polaritat del material és essencial per a la funci6 de certes
cel-lules (cel-lules epitelials). La polaritat és referida a la distinta col-locacio,
composicio 1 funcid de la superficie de les céllules i els dominis
intracel-lulars i per tant, la bastida poliméerica ha d’estar dissenyada perque
prolifere aquest tipus de cél-lules [91].

A més de la morfologia de les cél-lules, la funcié del molts organs és
dependent de la relacioé espacial de les cel-lules amb la matriu extracel-lular
(ECM) [6]. Un suport pords, haura de ser facilment processable i
reproduible. Haura d’actuar com a plantilla on es produeix el creixement i la
formacié de I’ECM, facilitant el desenvolupament de I’estructura 3-D. La
porositat, el tamany de porus i I’estructura porosa soén importants factors que
han de ser considerats respecte a la provisié de nutrients per a les cel-lules
sembrades. Per regenerar organs vascularitzats com el fetge, materials 3-D
amb gran volum de buits (interconnexi6 dels porus), i una alta relacié area
superficial-volum sén desitjables per maximitzar el sembrat de cél-lules,
atacament, creixement, produccio d’ECM i vascularitzaci6. Porus amb
xicotets diametres son preferibles per crear una alta area superficial per
volum, pero el tamany de porus ha de ser més gran que les cél-lules en
suspensio (tipicament 10 um). Tanmateix, restriccions topologiques poden
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requerir major diametre de porus per al creixement cel-lular. Experiments
previs han demostrat que I’0ptim tamany de porus és de 20 um per
creixement de fibroblasts, 20-125 pm per regeneracio de pell de mamifers
adults, 1 200-400 um per creixement d’os [11][163]. La relacié d’invasi6 de
teixit dins del suport pords també depen del diametre de porus i la
cristal-linitat del polimer [100][119][159]. Una estructura interconnectada
augmenta la difusio i facilita la vascularitzacid, millorant el suplement
d’oxigen, nutrients i I’eliminacio de productes de desfeta. La vascularitzacio
d’un implant es un prerequisit per regeneracié de la majoria de teixits en 3D
excepte per al cartilag que és avascular. Les propietats mecaniques del
suport poros han de ser similars al teixit o organ que s’intenta regenerar
[25][102].

Els requisits de disseny d’un suport pords per regeneracio tissular
son especifics de 1’estructura i funciod del teixit que va a ser regenerat. El
material 3-D creat ha de mimetitzar la matriu extracel-lular (ECM) natural
del cos cel-lular. Les proteines de ’ECM juguen un paper clau en el control,
creixement 1 funci6é cel-lular [64][71]. Tanmateix, la majoria de suports
polimérics sintétics no contenen senyals especifiques que puguen ser
reconegudes pels receptors cel-lulars. Aixi és preferible que les cadenes del
polimers tinguen grups funcionals quimics modificables perque els sucres,
proteines o péptids puguen ser atacats [137][141].

1.5.2.- Métodes de sintesi d’estructures polimériques porosos.

Les técniques utilitzades per crear suports polimeérics porosos per
regeneraci6 tissular depenen de 1’aplicacié i la naturalesa del polimer. Els
metodes més emprats actualment, impliquen calfament de polimers per dalt
de la seua temperatura de transicio vitria o a la temperatura de fusi6. Barreja
dels polimers amb dissolvents organics i incorporaciéo de porogens com
microesferes de parafina, cristalls de sal, per posteriorment eliminar-los
[87][127].
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Entrellacament de fibres.

En aquest métode les fibres del polimer s’alineen de manera
convinguda, després, s’afegeix un segon polimer barrejat amb un dissolvent
afi als dos polimers. Per obtindre 1’estrucutra porosa s’ha d’evaporar el
dissolvent i eliminar el segon polimer obtenim les fibres fisicament unides
[74[87][127][154].

Les fibres proporcionen una gran area superficial per volum i per
tant, son bastant utilitzades com a suports porosos. Un exemple d’aquest
tipus de bastides és el que s’utilitza amb 1’acid poliglicolic (PGA) [104]. El
metode consisteix en alinear les fibres en la forma que es desitja que tinga el
material 3-D, aleshores son embegudes en una solucié d’acid polilactic
(PLA)/clorur de metile. Després de 1’evaporacié del dissolvent, la
composicio PLA-PGA, és calfa per dalt de la temperatura de fusio de
ambdos polimers. Despres de refredar, s’elimina el PLA amb un dissolvent
selectiu, deixant les fibres de PGA fisicament unides. Per aplicar aquesta
técnica a altres polimers hi ha certes restriccions, 1’eleccio del dissolvent,
immiscibilitat i la temperatura de fusié dels dos polimers. S’han sintetitzat
bastides polimeériques utilitzant variants d’aquest meétode [107][108].

Formacié de matrius amb porogens.

La metodologia basicament consisteix en fondre un porogen amb un
polimer formant una matriu, després el porogen és eliminat mitjancant un
dissolvent afi aquest pero que no dissol el polimer [73][87][127].

Aquesta técnica ha estat desenvolupada per sintetitzar suports
porosos amb control de la porositat, la relacié d’area superficial-volum, el
tamany de porus i la cristal-linitat per diverses aplicacions [101][172].
Aquest metode ha estat modificat per a construir suports tubulars [87][105].

Congelacio-Dessecacio.

Les escumes polimériques de baixa densitat relativa han estat
produides utilitzant técniques de congelacio-dessecacié [72][163]. El
polimer és primerament dissolt en un dissolvent com acid acétic glacial o
benze¢ per formar una solucié de concentracid desitjada. La solucié és
aleshores bruscament congelada i el dissolvent és eliminat per liofilitzacid a
baixa pressio, donant lloc al suport poros.
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Separacié de fases.

Aquesta metodologia consisteix en utilitzar polimers i dissolvents
que donen lloc a fenomens de separacido de fases. Aixi, a 1’eliminar el
dissolvent es produeix I’estructura porosa [51].

Amb la utilitzacié d’aquest métode, suports porosos carregats amb
molécules bioactives hidrofiles i/o hidrofobes han estat sintetitzats [90]. El
polimer és dissolt en un solvent com fenol o naftale fos, seguit de la
dispersi6 de les molécules bioactives en una solucié homogénia. Una
separacio6 de fases liquid-liquid és induida per disminuci6 de la temperatura.
La solucié es congela bruscament creant dos fases solides. Posteriorment,
s’elimina el dissolvent solidificat per sublimacid a baixes pressions i s’obté
el material 3-D amb molécules bioactives.

Utilitzacié de gasos.

Aquest méetode utilitza gas que procedeix e I’efervescéncia de
algunes sals o de CO; a alta pressio i que al disminuir aquesta, dona lloc a la
nucleacio de porus [62][73]. Un exemple, és I’acid polilatic exposat a alta
pressié de CO,, saturant el polimer i al reduir la pressié fins a la pressio
ambient resulta una nucleacié i una expansié del CO, dissolt, creant un
polimer porods que pot arribar fins a 93% de porositat [87][127].

Fabricacié de formes lliures.

La fabricaci6é de formes lliures esta referit a tots els métodes que
dissenyen els suports porosos amb 1’ajuda d’ordinadors. Principalment s’ha
desenvolupat per a la industria en forma de prototipat rapid. Perd per
enginyeria tissular ofereix la possibilitat de crear bastides polimériques amb
una arquitectura ben definida, permetent la formacié d’estructures amb un
ample interval de composicions, geometries i diametres de porus, sols
seleccionant la forma de deposici6 que es realitzara a cada capa
[26][73][109].
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Motlles en compressio.

En aquest métode, es posa en un motlle una barreja del polimer i el
porogen (exemple acid polilactic amb microesferes de parafina), es duu a
terme la compressid a una temperatura més alta de la temperatura de
transicid vitria del polimer [154]. Després, s’climina la parafina amb un
dissolvent afi aquesta i obtenim un suport amb una geometria idéntica al
motlle inicial.

Altres métodes de sintesis de bastides polimeriques.

En aquest apartat hem nomenat els meétodes més comuns de
sintetitzar suports porosos polimeérics, pero a la bibliografia es pot trobar
variants d’aquests metodes [92][138][145], o I'utilitzaci6 de I’extrusio [164]
per crear estructures 3-D.

Sintesi de suports polimérics porosos en aquesta investigacio.

El métode utilitzat en aquesta tesi per a crear materials porosos esta
basat en 1’us de plantilles amb porogens, i la polimeritzacié posterior d’una
solucié monomerica entre els buits de la plantilla. Una cop extret el porogen
es genera ’estructura porosa. Aquest procés de fabricacidé permet sintetitzar
un ampli ventall de bastides polimériques, amb un control sobre
I’arquitectura, I’interconnectivitat entre els porus i el tamany de porus. Amb
aquesta técnica, al nostre laboratori s’ha realitzat un estudi on es sintetitaven
suports polimérics porosos amb control de la hidrofilicitat [13], a més de
sintetitzar estructures hidrofobes poroses amb excel-lents resultats en cultius
de condrocits [122]. Finalment, S ha assolit la sintesi d’un ventall de suports
polimérics hidrofobs amb un interval de porositats de 70-95% i diferents
diametres de porus [15]. Per tant, es tracta d’'un métode de sintesi versatil
sense la necessitat d’un equipament especial.
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1.6.- Propietats mecaniques dels materials porosos.

1.6.1.- Introduccio.

La majoria d’aplicacions d’enginyeria tissular, necessiten un suport
pords que faca el paper de matriu extracel-lular dirigint I’organitzacio
cel-lular al seu interior i donant els estimuls mecanics convenients, els quals
influeixen en el creixement i formacioé del neo-teixit [47][73][87][169].

Les propietats mecaniques del material pords per regeneracio tissular
han de ser similars al teixit o organ que s’intenta regenerar [25][102]. I més
encara si son teixits que han de suportar carregues com 1’0s, cartilag o teixits
vasculars. Aleshores, I’interaccio mecanica del material implantat amb
I’entorn juga un paper clau. Els teixits es remodelen baix 1’accio de les
carregues. Per exemple, els ossos adapten la seua geometria, densitat i/o
arquitectura interna (cas de l’os trabecular) en resposta als canvis en les
condicions de carregues [59][155]. Per tant, és molt important per a que la
regeneracio tinga lloc, que I’implant complisca les funcions biomecaniques
del teixit nadiu i que s’integre amb els teixits del voltants. En el cas de
regeneracio o reparacid del teixit de I’os, I’implant hauria d’aguantar les
carregues inclis en la fase postoperatoria. Obviament, seria ideal si el suport
pords minimitzara les propietats mecaniques del teixit nadiu [74][157].

Les propietats mecaniques dels materials porosos o solids cel-lulars
depenen del material del qual estan fabricats, la densitat relativa que és
equivalent a la fraccid del volum del solid (relacié entre la densitat del
material pords i la del material solid del qual esta fet) i I’estructura
geométrica interna [54][55][129]. Aleshores, €és important enllacar les
propietats fisiques dels solids cel'lulars amb la seua densitat relativa (la
relacid de les densitats aparents del suport i del material del qual esta fet) i la
seua microestructura, per entendre, com poden ser optimitzats per a cada
aplicacio.
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Experimentalment es coneix que a baixes densitats relatives, el
modul de Young del solid cel-lular (E) esta relacionat amb la seua densitat
relativa a través de I’expressio segiient:

E p) n
— = e = -P .
= [pj C (1.1)

S

On, E i p, son el modul de Young i la densitat del material 3-D, Eq i
ps son el modul de Young i la densitat de 1’estructura solida del qual esta
fabricat el material porés. C i n sén dos constants que depenen de les
caracteristiques microestructurals del solid cel'lular. El valor de n
generalment esta en un interval [1<n<4], donant un ample ventall de
propietats microestructurals per a una densitat donada. A escala cel-lular
importants variables influeixen en la microestructura; el tipus de cella;
oberta (Figura 1.7a), tancada (Figura 1.7b), ’ordre de les cel-les al llarg de
tot el material (si es periodic o desordenat), la geometria dels elements de les
celles (exemple; I’angle d’interseccio) i la forma de les bigues/pilars de les
cel'les (exemple; la curvatura). Per escumes amb cel-les obertes i tancades
estudis experimentals indiquen que m esta en l’interval [1<n<2]. La
complexa dependéncia de C i n en la microestructura no esta massa ben
entesa i resulta un problema a I’hora de predir les propietats elastic linear de
solids cel-lulars [54][55][129].

Figura 1.7. a) Estructura de cel-les obertes. Solament hi ha material en el
contorn de la cel-la. b) Estructura de cel-les tancades. Hi ha membranes de
material en totes les cares de la cella [54].
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Aixi, si els moduls de Young dels diversos solids cel-lulars calculats
experimentalment s’ajusten a una equacid tipus (1.1), significa que els
factors geometrics que influeixen en la microestructura tenen el mateix valor
i per tant, ’arquitectura de I’estructura porosa sera la mateixa per a totes els
materials 3-D. Per tant, aquesta equacid ens permet predir les propietats
mecaniques de materials 3-D amb una mateixa arquitectura, a qualsevol
composicio i amb una ample interval de densitats relatives. Pel contrari, si la
resposta mecanica d’un material pords ha estat modelada, aquest model es
pot utilitzar per interpretar dades experimentals.

1.6.2.- Corba tensio-deformacio per materials 3-D.

La corba tensio-deformacié en 1’assaig de compressido per solids
cel-lulars generalment, es caracteritza per tres régims clarament diferenciats
(Figura 1.8). La primera zona anomenada elastica linear, correspon al
doblament elastic lineal (bending) dels suports que formen part de
I’estructura porosa (bigues/pilars) o a 1’estirament elastic linear (streching)
de les cares de les cel-les (per estructures amb cel-les tancades). La segona
zona correspon al progressiu col-lapsament dels porus i es produeix a baixes
tensions i1 grans deformacions (plateau), per un mecanisme de pandeig
elastic (buckling) (Figura 1.8a), deformacié plastica (Figura 1.8b) o
trencament fragil dels suports de 1’estructura. El mecanisme predominant de
deformacié en aquest régim dependra del tipus del material del qual esta
sintetitzat el material 3-D. Finalment, la tercera zona caracteristica és quan
es produeix la densificacié de 1’estructura, on la tensié augmenta bruscament
degut al col'lapsament dels porus en tot el solid cel-lular. El seu
comportament doncs, és assimilable al del material en bloc del qual esta
fabricada I’estructura porosa [54][73].
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Figura 1.8. Mostra la corba tensio-deformacio en compressio per a escumes;
a) elastomeriques on el plateau es dona pel mecanisme de pandeig elastica
(Buckling) b) plastic-elastiques on el plateau es dona per deformacio plastica
[55].

La majoria de suports polimérics utilitzats en aplicacions
d’enginyeria tissular tenen baixes densitats relatives (10-20%), aixi que en
un assaig tensido-deformacié en compressio poden assolir altes deformacions
(70-80%), abans que la densificacid es produisca.

Per altra banda, quan 1’assaig es realitza a traccio, la resposta elastic
linear és la mateixa que en compressidé amb una menor deformacié final
(figura 1.9). Quan la deformacié incrementa, les celles comencen a estar
més orientades amb la direccidé de la carrega, augmenten la rigidesa del
material fins que la tensié de trencament ocorre [54].
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Figura 1.9. Mostra la corba tensido-deformacioé en traccid per una escuma
elastomeérica [54].

1.6.3.- Models que representen les propietats mecaniques dels
materials 3-D.

La resposta mecanica d’un material pords ha estat modelada per
representacio d’estructures cel-lulars de diferents maneres. Els models
inicials feien un analisi d’una cel‘la unitat com per exemple un dodecaedre
[173][174]. Aquest tipus d’analisi estructural dona un analisi tractable pero
pot no donar una representacié exacta del material real (exemple escumes de
poliureta). El model més simple és I’is d’analisi dimensional per modelar els
mecanismes deformacio i fallada sense donar una especificacié exacta de la
geometria cel-lular [55]. Aquesta aproximacié assumeix que la geometria
cel'lular és similar en escumes de diferents densitats relatives, donant una
dependeéncia de les propietats mecaniques amb la densitat relativa i les
propietats del solid del qual esta sintetitzat. Pero necessita experiments per
determinar les constants relatives a la geometria cel-lular. Un tercera
aproximacié ¢és I’utilitzacié d’analisi d’elements finits amb estructures
cel-lulars a I’atzar o regulars [66][74].



40 1. Introduccio

1.6.3.1.- Analisis dimensional per escumes amb cel-les obertes.

Arguments dimensionals assumeixen que les cel-les en escumes de
diferent densitat relativa sén geométricament similars. Per obtenir una
equacio que relacione el modul de Young amb la densitat relativa, es
considera que la geometria de la cel-la és un cub, pero el mateix resultat
s’obté per a qualsevol geometria de cella, sempre i quan el mode de
deformaci¢ i fallida siguen el mateix. En régim elastic-linear, sota una tensio
uniaxial, les cel-les obertes de les escumes deformen primerament per
doblament elastic linear (bending) dels pilars/bigues. El modul de Young pot
ser estimat com es mostra en la figura (1.10 a), b)).
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Figura 1.10. a) Analisi dimensional per a escumes amb cel-les obertes. (a) no
deformaci6 de la cel-la, (b) flexié elastic-linear de les bigues [54].

Quan s’aplica una carrega transversal; F; la flexio elastic-linear, 8,
d’una biga de longitud, 1, d’area proporcional t*, és donada per:

F-I
E -t

N

O <

(1.2)

On E; és el modul de Young del material en bloc.
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Per altra banda, la tensié (o) actuant en la cel-la és proporcional a
F/I? i 1a deformaci6 (g) és proporcional a /1, substituint valors en 1’equacio
que dona la relaciéo tensi6 deformacido en la zona elastic-linear (llei
d’Hooke); o = E*-g, obtenint la segiient relacio:

E (t)
Eoc(l) (1.3)

On E es el modul de Young del material 3-D.

Finalment, la densitat relativa (p/ps) de qualsevol escuma amb
geometria de cel'la oberta és proporcional al quadrat de la relacio del
espessor-longitud de biga. Per tant, finalment s’ha obtés una equacié que
relaciona el modul de Young del solid cel-lular i del material del qual esta
fabricat amb la densitat relativa al quadrat (equacio 1.4):

E p :
=C-| — (1.4)
ES (psj

A més, I’equacid 1.4 combina totes les constants de proporcionalitat
relacionades amb la geometria cel-lular en una tnica constant, C.
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1.7.- Métode d’elements finits en materials porosos.

1.7.1.- Introduccio.

Quan es dissenya un suport pords per a una aplicacié d’enginyeria
tissular, seria ideal per reduir les possibles complicacions de I’implant, que
el material 3-D mimititzara les propietats mecaniques del teixit que es vol
sanar o regenerar. Per exemple, 1’os trabecular adopta la geometria, densitat i
arquitectura interna en resposta al canvi que es produeix en les condicions de
carregues [59][155]. Es per aixo, que es busquen models que reproduisquen
el comportament mecanic d’algunes d’aquesta aplicacions i puguen explicar
I’influencia dels parametres com; el tamany de porus, la porositat o el
tamany de les goles d’interconnexié en les propietats mecaniques dels
suports porosos. Les solucions analitiques son normalment limitades a
problemes linears i senzilles geometries governades per simples condicions
de contorn. En la practica, problemes enginyerils impliquen combinacions de
materials, no linealitat geométrica, geometries complexes, 1 una barreja de
condicions de contorn. Mitjancant meétodes analitics s’han de fer molts
supostos i1 simplificacions, arribant a un resultat final no massa exacte.
Aleshores, és normal recorrer a métodes numerics, dels quals el més utilitzat
en mecanica continua és el métode d’elements finits (FEM). FEM és una
ferramenta computacional amplament utilitzada en biomecanica, en la qual
un estructura complexa es divideix en xicotetes parts o elements de
geometria més senzilla, interconectatats per nodes. Els elements son
enllacats i s’apliquen les condicions de contorn, obtenim un sistema de
equacions que és resolen conjuntament mitjangant iteracio.

Generalitats de FEM.

Les etapes que es duen a terme per resoldre un problema en FEM,
son:

L’estructura o la regié d’interés (continua) es discretizada i es
subdivideix en regions més xicotetes, anomenades elements, aquests son
interconnectats per nodes, a més, els nodes també es poden insertar en
I’interior dels elements. En una dimensio, els elements son linees, en dos
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dimensions; triangles o quadrilaters, en tres dimensions; hexaedres o
tetraedres com s’observa a la figura 1.11.

Figura 1.11. Representacié en 3-D del féemur huma
mitjancant FEM. a) com a elements tetraedres, b)
com a elements hexaedres [59].

Les variables desconegudes dins de I’estructura continua (tensio,
desplacament...) son definides en cada element amb adequades funcions
d’interpolacio. L’etapa final consisteix en resoldre el sistema d’equacions.

Per tant, FEM, ¢és un métode per a l’obtencid de solucions
aproximades de sistemes diferencials en derivades parcials com son, per
exemple; les de mecanica del solid deformable.

Consisteix basicament en establir una aproximacio de la solucio en
funcié d’una serie de funcions locals (funcions aproximants), ben definides 1
un conjunt a determinar mitjancant el compliment de les equacions del
sistema. Aquestes equacions es plantegen en forma feble (integral) i no fort
(puntual o diferencial).

Els elements son la porcio de 1’espai que és intersectada per les
funcions d’aproximacio associades a diferents nodes.

FEM en enginyeria tissular.

El métode d’elements finits s’ha utilitzat en moltes aplicacions com:
en dislocacions de protesis de malucs [111][122], estudi de la variaci6 en la
resposta biomecanica dels components vertebrals (part baixa de 1’espina
cervical) [7], optimitzacié de valvules artificials per al cor [140]. I per a
optimitzar els implants d’os [66][74][157]. En molts d’aquestos estudis s’ha
aplicat la teoria de I’homogeneitzacid per obtenir resultats més aproximats
amb un menor esforg de calcul [66][67][126].
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1.7.2.- Teoria de ’homogeneitzacio.

L’enfocament de 1’homogeneitzacié depén de 1’assumpcié d’una
microestructura periodica local, on la microestructura pot tenir diferents
morfologies corresponents a diferents punts macroscopics. De manera que,
repetint una unitat basica d’estructura cel-lular es pot crear una regid de
microestructura local en el suport pordos [53][67][136]. Els principis
d’homogeneitzacio es basen en:

eDefinici6 d’una microestructura de la qual es coneix el seu
comportament i s’assigna com “Element de Volum Representatiu”
(RVE).

eFormulacio de les condicions de contorn a escala microscopica a partir
de les variables d’entrada macroscopiques i la seua aplicacié en RVE.
eCalcul de les variables d’eixida macroscopiques a partir de 1’analisi
microestructural del RVE.

eObtenci6 de la relacid entre les variables d’entrada 1 eixida
macroscopiques.

La primera definici6 de RVE es que ha de ser estadisticament
representatiu de la microestructura de la mostra. La definicio més emprada
de RVE ¢és; el volum microestructural més xicotet que representa
suficientment exacte les propietats macroscopiques d’interés. En la practica
en volta d’utilitzar un element de volum representatiu, s’empra una cel-la
unitat com a model estructural per necessitar menys esforcos de calcul
[53][67][136].

1.7.3.- Assaig de compressiéo en materials porosos.

Per al cas dels materials porosos sintetitzats en aquesta tesi, es
consideren i es modelen com isotropics, de manera, que la resposta mecanica
dels materials 3-D poden ser determinats amb dos constants, el modul elastic
que depén de la porositat i el coeficient de Poisson que és independent de la
porositat com habitualment és acceptat [75].

El model dissenyat per representar l’estructura de les bastides
poroses, va consistir en un cub de dimensions dxdxd com es veu en la
(Figura 1.12a), en el qual s’insertaven esferes seguint la geometria clbica
centrada en les cares (CCC), per a posteriorment sostraure-les i obtenir un
model similar als materials porosos sintetitzats (figura 1.12 b)).
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Figura 1.12. a) Model de geometria ctibica centrada en les cares (CCC).
b) Model resultant una volta s’han sostret les esferes, que definim com a
cel'la unitat.

Per tant, la figura 1.12b seria la cel-la unitat que es repeteix per
formar la microestructura representativa del suport pords. L’estructura
porosa final (Figura 1.13) esta formada per dos cel-les unitats als eixos x, z i
una a I’eix y. Finalment, per modelar el comportament mecanic del materials
3-D, es va reproduir 1’assaig tensiéo de compressio deformacio experimental
en I’estructura resultant representativa; un hexaedre on 1’ample era el doble
que I’altura (Figura 1.13). Com a variable d’entrada es van imposar xicotetes
deformacions (aproximadament d’un 10%), que és la zona elastic linear.
Com a variable d’eixida es va obtindre una distribucié de tensions en el
sistema. EI modul elastic es va calcular per la teoria de ’homogeneitzacio,
obtenint un modul de Young promig de I’estructura porosa (Figura 1.13)
[15].
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EYoung promig— Gpromig/ e

Figura 1.13. Estructura representativa dels suports porosos. Calcul del modul
de Young mitjancant la teoria de I’homogeneitzacio.



Capitol 2.- Experimental.

2.1.- Introduccio.

En aquest capitol, es fa un repas general de tots els materials,
monomers, procediments experimentals i equips que han estat utilitzats en
les diverses investigacions. Els monomers utilitzats han estat de la familia
dels acrilats, ja que els acrilats son materials biocompatibles que s han
utilitzat amb éxit en aplicacions bioméediques. El tipus de polimeritzaci6 ha
estat per radicals lliures i sempre mitjangant fotoiniciadors. Les técniques
experimentals utilitzades han estat; polimeritzacié per radicals lliures, per
suspensio, sinteritzacido de matrius, obtencié de materials porosos, calcul de
densitats i porositats. Els equips utilitzats per caracteritzar els materials han
estat; microscopi Optic i electronic, infraroig, assajos mecanics dinamics,
assajos a compressio, assajos calorimétrics, font de raigs gamma. Finalment,
s’ha utilitzat un maquinari d’elements finits (ANSYS) per modelar el
comportament mecanic dels materials porosos.

47
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2.2.- Materials i métodes experimentals.

2.2.1.- Materials.

2.2.1.1.- Monomers.

Dels diferents estudis que integren aquesta tesi, els materials obtesos
tan en blocs, com en materials porosos, han estat sintetitzats mitjangant
polimeritzacié per radicals lliures, i els monomers de partida han estat
acrilats (A/drich amb una puresa major del 99%). Els monomers utilitzatshan
estat; acrilat d’etil (EA) i metacrilat d’hidroxietil (HEMA) (Figures 2.1, 2.2),
que s’han utilitzat tant per a polimeritzacid en bloc com per sintesis de
materials porosos.
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Figura 2.1. Acrilat d’etil.

Figura 2.2. Metacrilat d’hidroxietil.

Altres dos monomers utilitzats en menor mesura son; el metacrilat
d’etil (EMA) i I’acrilat de butil (BA), figures (2.3, 2.4).
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Figura 2.3. Metacrilat d’etil.

Figura 2.4. Acrilat de butil.
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2.2.1.2.- Entrecreuadors i iniciador.

Les polimeritzacions s’han dut a terme sempre amb 1’incorporacid
d’un entrecreuador per donar lloc a xarxes polimeriques (Figura 2.5). S’han
emprat dos entrecreuadors (Aldrich amb una puresa major del 99%); el
dimetacrilat d’etilenglicol (EGDMA) i el dimetacrilat de trietilenglicol
(TEGDMA), figures (2.6.12.7).
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| 22 d’etilenglicol (EGDMA)).

3 Figura 2.7. Dimetacrilat de

| 2 .
CH,= C—C—O—{CH,—CH_~ ‘c,r c—CH, | trietilenglicol (TEGDMA).
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Com a iniciador s’ha utilitzat un fotoiniciador com la benzoina
(Scharlau amb una puresa major del 98%), figura 2.8, que es descomposa en
radicals lliures en preséncia de llum ultraviolada.

OH

OO

Figura 2.8. Fotoiniciador, Benzoina.

2.2.1.3.- Dissolvents i Polimetacrilat de Metil (PMMA).

Per al procés de sintesis o per netejar el material s’han utilitzat
diversos dissolvents; com diclorometa, acetat d’etil, etanol i1 aigua
destil-lada, tots de Scharlau de grau de puresa sintesis. Per obtindre els
materials porosos s’han utilitzats dos tipus de Polimetacrilat de metil
(PMMA) comercial; Colcaryl DP 300, esferes de PMMA d’alta densitat,
diametre 90 + 10 um i Colacryl TS1881 densitat mitja, diametre 35 + 10 pm.
Un tercer tipus de PMMA de baix pes molecular que s’ha sintetitzat al
laboratori mitjangat polimeritzacio per suspensio.

2.2.2.- Procediments experimentals.

2.2.2.1.- Polimeritzacié per radicals lliures.

La polimeritzaci6 per radicals lliures es duu a terme de la seglient
manera: en primer lloc es fa la barreja en solucié del/s monomer/s i
entrecreuador, els percentatges sempre van referits al pes total de la barreja.
Després s’ha afegeix el fotoinicador, un 0.2% en pes, se injecta tota la
solucié en un motlle i es col-loca a la camera ultraviolada fins al limit de
conversio.
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2.2.2.2- Polimeritzacio en bloc.

Els polimeres en bloc és sintetitzen mitjangant polimeritzacié per
radicals lliures, com s’explica en el punt anterior. Un volta obtés el polimer,
es fa un tractament a 90°C durant 2 h i posteriorment es neteja amb etanol en
soxhlet durant 24 h per eliminar les molécules de baix pes molecular.
Finalment és secat a buit fins a pesada constant.

2.2.2.3.- Sinteritzacio de matrius.

Per a sintetitzar materials porosos es necessari préviament fabricar
una matriu amb esferes de PMMA. Aquest procediment anomenant
sinteritzacio consisteix en introduir dins d’un motlle que es troba entre dos
plats, microesferes de PMMA, amb la possibilitat d’aplicar una pressio
constant (entre plats) mitjangant un caragol. Una volta introduit el PMMA es
compacta i se li aplica una pressio inicial entre plats, es duu al forn per un
periode de 30 minuts, a la temperatura de sinteritzacié Ty, del PMMA
(depenent del PMMA utilitzat la temperatura pot estar en I’interval de
temperatura [140-180] °C). En finalitzar aquest temps, s’aplica una pressio
final entre plats i es torna a introduir al forn a la temperatura Ty;,; per un
periode d’una hora. Amb aquest tractament, obtenim una matriu amb una
porositat desitjada, que estara dins de I’interval de treball [35-5] %, depenent
de la pressio final aplicada.

2.2.2.4.- Polimeritzacié per suspensio.

Un tipus de PMMA (de baixa densitat) és fabricat mitjancant
polimeritzacid en suspensid. En un reactor amb aigua a 80°C, s’ha afegeix el
monomer, metacrilat de metil (MMA), més el termoiniciador (peroxid de
benzoil), una volta polimeritzat es filtra amb aigua i acid sulftric, i les
esferes obteses es tamisen per classificar-les per diametres.

2.2.2.5.- Obtencio de materials porosos.

Es prepara la barreja monomeérica desitjada i s’injecta sobre els buits
d’una matriu de PMMA préviament sinteritzada, es duu a la camera
ultraviolada on polimeritza mitjangant radicals lliures fins a limit de
conversio. Despres, la matriu i el material format s’introdueixen en un
soxhlet amb diclorometa durant 48 h, per eliminar el PMMA. El segiient pas,
¢és canviar el diclorometa per alcohol 24 h en soxhlet per tal d’eliminar les
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molécules de baix pes molecular. Finalment, s’intercanvia I’alcohol per
aigua i les mostres son secades fins a pesada constant.

2.2.2.6.- Calcul de densitats.

La densitat del material en bloc es determinada per pesada de cada
mostra en aire i posterior pesada de la mostra en immersi6 en n-octa a 25 °C.
S’utilitza una balanca Mettler AE240 amb una sensibilitat de 0.01 mg i que
duu un accessori per a densitat Mertler ME3360. Mesures de densitat es van
fer amb un minim de tres mostres i el valor final de cada densitat té un error
menor del 3%.

2.2.2.7.- Calcul de porositats.

La fracciéo de volum de porus en el material 3-D; la porositat, es
determina gravimétricament per pesada de la mostra en sec i unflada en
agua, utilitzant un accessori de buit. La porositat es defineix com:

pP= Vporus 2.1

Vi_p

On, Vporus és el volum ocupat pels porus i V;_p és el volum ocupat
pel suport poros, que és la suma del Vpors 1 €l Vpoimer (€s €l volum que ocupa
el polimer del qual esta fabricat el material 3-D). Per tant:

Vip= porus vpoh’mer (2.2
Aleshores, amb 1’equacio (2.3) tenim una relacié entre Vs del
material 3-D, la massa del material 3-D eixugat (mg_D) i unflada amb
aigua (mg_D ).

u € *
m; o —m; (w +1) 2.3)

Vporus =
Paigua

On; w* és I’aigua absorbida en equilibri dividida per la massa del
polimer eixugat. Assumint que 1’aigua que conté el polimer en equilibri és la
mateixa en el material en bloc que en el material 3-D, per una composicid
donada.
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Finalment, el volum del material 3-D que ocupa el polimer (Vpoiimer),
s’obté dividint la massa del material 3-D eixugat (mg_D) per la densitat del

material en bloc (py,) del qual esta fabricat.

m
3-D
Vpolimer = (2.4)
Pb
El calcul de porositat €s referit per a un minim de tres mostres i
I’error es menor d’un 3%.
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2.3.- Equips.

2.3.1.- Microscopic optic i electronic.

En aquesta tesi, s’ha emprat el microscopic optic [NIKON Eclipse
E600] per estudiar qualitativament la morfologia del materials porosos. Per
aprofundir en I’estudi de les morfologies del material, s’ha utilitzat el
microscopic electronic “Hitachi S-3200N”, realitzant talls transversals i
longitudinals a les mostres i donant-li una capa d’or a 15 kV abans de captar
les imatges.

2.3.2.- Font de raig gamma.

L’aparell utilitzat per irradiar les mostres va ser un font primaria de
raigs gamma de Cobalt 60, de I’empresa ARAGOGAMMA, S.A. Les dosis a
les quals es van treballar van ser (7, 15, 25 i 50) kGy. Les mostres estaven
empaquetades a buit i la forma era rectangular amb unes dimensions
30x15x1 mm’.

2.3.3.- Espectroscopia infraroja de transformada de
Fourier (FTIR).

Els espectres dels polimers en bloc, es van fer mitjancant
Espectroscopia Infraroja Transformada de Fourier (FTIR) en la regio de
nombre d’ona entre 400-4000 cm™ a temperatura ambient, en un aparell
espectrometre Nicolet Nexus en mode Reflectancia Total Atenuada (ATR).
L’espessor de les mostres en promig va ser | mm. Cada espectre realitzat a
una mostra és el resultat de vint agranades a la velocitat d’una agranada per
segon. La resolucié de I’espectrometre va ser 4 cm™.
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2.3.4.- Espectroscopia dinamic mecanica (DMS).

Espectroscopies dinamic-mecaniques (DMS) es van realitzar en un
aparell Seiko DMS210 a una velocitat de calfament de 1°C/min des de -150 a
200 °C, a la freqiiéncia de 1 Hz. El tipus d’assaig va ser a traccio i les
mostres tenien forma rectangular amb unes dimensions aproximades de
10X2.5X0.8 mm’ i estaven totalment eixugades.

2.3.5.- Assajos de compressié per suports porosos.

Els assajos de compressio es van realitzar en un equip Microtest
TPF-1D amb una c¢l-lula de carrega de 15 N. Les condicions dels assajos es
van fixar seguint la norma "ASTM D1621-00, Standard Test Method for
Compressive Properties of Rigid Cellular Solids”, on la velocitat de
deformaci6 es 0.06 mm/s, i 1’assaig es realitza a temperatura ambient. La
compressio es dugué fins a collapsament dels suports porosos. Les
dimensions de les mostres foren, cilindres de 5 mm de radio 1 3 mm de alt.

2.3.6.- Calorimetre (DSC).

Els experiments calorimétrics es van fer mitjangant un calorimetre
diferencial d’escombrada DSC, Perkim-Elmer (Pyris). El calibrat de I’aparell
es va fer mitjancant indi, benz¢ i zinc. La fusio de ’indi es va utilitzar per
calibrar el flux de calor. El benzé i el zinc es van utilitzar per calibrar la
temperatura en l’interval [5-419] °C. Mentre es realitzen les mesures es fa
passar un fluxe de nitrogen sec de 20 ml/min a través de la cel-la on es troba
la mostra, per evitar la condensacié del vapor d’aigua.

Per calcular temperatures de transici6 vitria (T,), el programa que es
realitza és el seglient (Figura 2.9); a) Escombrada de calfament fins arribar a
temperatures entre [70-150] °C depenent de la composicié de la mostra, per
eliminar la historia térmica. b) Rampa de refredament fins a -40°C a una
velocitat de 40°C/min. c) Rampa de calfament a 10 °C/min fins a [70-150] °C
depenent la composicié. e) Immediatament després de fer 1’assaig
calorimétric de la mostra, es fa una linea base amb dos capsules de
referéncia i el mateix programa de temperatura. L’escombrada del calfament
de la mostra i la linea base es resten per eliminar les possibles interferéncies.
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De la corba resultant s’obté la temperatura de transicio vitria, que es calcula
a partir del punt d’inflexié d’aquesta corba.

A

[70-150) C:

Temperatura (*C)

7

Temps i)

Figura 2.9. Programa de temperatures per calcular T,. L’Ultima etapa
s’aplica per obtenir la linea base. No hi ha escales, per ser un grafica
indicativa del programa que es realitza per obtenir les dades necessaries per
calcular la T, dels diferents materials.

Per coneixer amb detall 1’heterogeneitat d’un copolimer es realitzen
en el calorimetre assajos de relaxacid estructural. El programa que es
segueix és el seglient (Figura 2.10): Una volta eliminada la historia térmica,
la mostra es refredada a una velocitat de 40 °C/min, fins a una temperatura
T, (prop de la T,), on es fa una isoterma durant un periode de 200 min, i es
de nou refredada a 40 °C/min fins a -40°C. La subsegiient escombrada de
calfament té una velocitat de 10 °C/min i arriba fins a la temperatura inicial
que pot estar entre [70-150] °C, depenent de la composicidé del material.
Immediatament de cada experiment, una agranada de referéncia que
consisteix en refredar la mostra de la temperatura més alta a la temperatura
més baixa a una velocitat de 40 °C. D’aquesta manera la linea base del DSC
corresponent a la isoterma i la referéncia son prou idéntiques. La posici6 de
la mostra en el forn del DSC es col-loca de la mateixa forma. La diferéncia
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entre ambdues escombrades es zero amb gran exactitud al principi i al final
del termograma. El fluxe de calor normalitzat, el qual té unitats de capacitat
calorifica s’obté dividint el fluxe de calor que dona I’aparell per la massa i la
velocitat de I’escombrada de calfament. Aquest fluxe de calor normalitzat és
utililitzat en volta del valor absolut del calor especific.

A

Termperatura inicial (70-150)

Temperatura ()

Isoterra 200 min.

-4

Temaps (roin)
Figura 2.10 Programa de temperatures per obtenir les relaxacions
estructurals d’un copolimer. No hi ha escales, per ser un grafica indicativa
del programa que s’utilitza per als diferents materials.
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2.4.- Model d’elements finits.

Es va decidir treballar amb un maquinari d’elements finits, per
buscar un model que simulara el comportament mecanic dels materials
porosos. El maquinari utilitzat va ser Ansys Package (Versio 10.0). El model
va consistir en un cub de dimensions dxdxd (Figura 2.11 a)), en el qual
s’insertaven esferes seguint la geometria cubica centrada en les cares, per a
posteriorment sostraure-les i obtenir un model similar als materials porosos
sintetitzats (Figura 2.11 b)). Per mallar s’utilitza elements tetraédrics (solid
92), un element de 10 nodes amb funcions d’interpolacié quadratica en el
desplagament, que es adient per estructures complexes.

L’estudi es va realitzar per una banda, per suports porosos amb
porositat constant i variant el diametre de porus. Tres diametres de porus van
ser testats; 35, 90 1 250 micres. Per altra banda, es van estudiar estructures
amb diferents porositats i diametre de porus constant de 90 micres (Figura
2.11). Per crear les diverses estructures, primer cas; porositat constant i
variacio del diametre de porus, és fixa la relacio diametre del porus
(d)/costat del cub (d) en el model cubic centrat en les cares. De manera que,
quan varia el diametre del porus (¢) també ho fa el costat del cub (d)
mantenint la relacié ¢/d constant com s’ha fixat préviament. Pel contrari,
quan es pretén dissenyar estructures amb porositat variable perd amb
diametre de porus constant, es va variant la relaci6 diametre del porus
(¢)/costat del cub (d) en el model cubic centrat en les cares, per a un
diametre fixe.

Finalment, les estructures creades eren hexaedres on I’ample era el
doble que I’altura (Figures 2.11, 2.12). Es va prendre com a limit de nodes
32000, per dos motius; perque les estructures resultants eren representatives
de les mostres reals i perqueé augmentant les dimensions de les estructures
significava augmentar el nombre de nodes, el que equival a un major temps
de resolucio.

Com es va assumir una microestructura del material pords localment
periodica, significa, que repetint una unitat basica es pot crear la
microestructura del material poros. La composicié del material constitiu de
I’estructura 3-D, va estar el Poliacrilat d’etil, que s’aproxima a un
comportament elastic lineal i isotrop, amb un modul de Young mesurat
experimentalment de 31 Mpa i coeficient de Poisson 0.3.

Per simular el comportament mecanic de les estructures, es va seguir
una metodologia que reproduguera 1’assaig tensié de compressioé deformacio
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del materials porosos "ASTM DI1621-00, standard Test Method for
Compressive Properties of Rigid Cellular Solids”. Com I’estudi tractava de
veure el comportament dels materials porosos en la zona elastic linear i el
material tenia propietats isotropes, el tipus d’analisi va ser estatic en teoria
de xicotetes deformacions. Les condicions de recolzament es van aplicar en
I’eix X i Z, i en I’altura superior dels materials es van aplicar desplagaments,
reproduint 1’assaig real de compressio (Figura 2.13).

El modul elastic va ser calculat mitjancant la teoria de
I’homogeneitzacio, obtenint el sumatori de les forces de reaccié en Y, en la
part inferior on es van imposar les condicions de recolzament, i despres
dividint el sumatori de forces per la superficie de 1’estructura calculant aixi
un tensi6 promig. Finalment, al conéixer la deformacio6 aplicada per ser una
variable d’entrada, es va calcular el modul de Young promig de I’estructura.

Figura 2.11 a) Model de geometria ctibica centrada en les cares. b) Model
resultant una volta s’han sostret les esferes.

Figura 2.12. Estructures poroses amb diametre de porus constant 90 micres.
a) 78% de porositat, b) 86% de porositat i ¢c) 94% porositat.
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Figura 2.13. Simulacié assaig tensi6 de compressié deformaci6. La
deformaci6 s’aplica en I’eix Y en la direccid de les fletxes. Les condicions
de recolzament s’apliquen sobre X i Z.



Capitol 3.- Resultats i Discussio.

3.1.- Introduccio.

En aquest capitol s’assoleixen basicament cinc investigacions per
arribar a 1’objectiu principal d’aquesta tesi; I’obtencié d’un métode de sintesi
de suports polimeérics porosos amb una arquitectura determinada; porus
esferics i interconnectats, perd0 amb la flexibilitat de poder variar la
composicio, porositat i el diametre de porus amb independéncia. Amb la
finalitat d’utilitzar aquestos materials en aplicacions de enginyeria tissular.
Pero abans d’arribar a la sintesi de materials polimérics porosos cal conéixer
préviament tan la microestructura del copolimer que forma la bastida 3-D,
com la variacié de les propietats mecaniques, fisiques i quimiques davant
d’un procés d’esterilitzacio amb raig v.

En Destudi d’aquest tipus d’estructures aprofundirem en el
comportament d’aquestes bastides polimériques quan ¢és varia la
hidroficilitat del material base del qual esta sintetitzat i com afecta aquest
parametre I’arquitectura del suports porosos. També s’investigara quines son
les causes que fan que 1’estructura porosa és col-lapse i perqué amb altres
tipus de condicions el material 3-D resulta perfectament interconnectat.
Finalment, s’estudiara com influeixen els parametres que defineixen
I’arquitectura dels suports porosos; tamany de porus, porositat i tamany de
goles d’interconnexid en les propietats mecaniques d’aquestos materials. Per
aixo, es realitzaran assajos a compressio de diverses estructures poroses
variant la porositat i el diametre de porus, contrastant aquestes dades
experimentals amb les obteses amb un model d’elements finits (FEM) on es
reprodueix el comportament elastic linear dels materials 3-D, i es realitza un
estudi més detallat de la influéncia dels parametres geometrics de
I’estructura porosa en les propietats mecaniques.
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3.2.- Arquitectura molecular del copolimer EA/HEMA.

3.2.1.- Introduccio.

L’objectiu principal d’aquesta tesi és clar, sintetitzar materials
porosos per aplicacions en enginyeria tissular. Pero abans d’arribar a la
sintesi de materials porosos cal fer uns estudis previs; el primer estaria
entendre 1’heterogeneitat d’un copolimer polimeritzat per radicals lliures
amb components hidrofilics i hidrofobics, que sera el material base de
I’estructura porosa. Hem de tenir en compte que la distribucio espacial de
dominis hidrofobics en el substrat d’un polimer pot estar clau per a I’adhesio
cel-lular, viabilitat i proliferacio de cél-lules cultivades in vitro. Es per aixo
que el primer estudi que es realitza en aquesta tesi és; “L’estructura de
xarxes de copolimers de Poli(acrilat d’etil-co-metacrilat d’hidroxietil)
mitjancant estudis de dinamica de segments basats en experiments de
relaxacié estructural”. Es va pensar en EA com a monomer hidrofob i
HEMA com a monomer hidrofil, perqué ambdds han estat utilitzats en
aplicacions d’enginyeria tissular sent biocompatibles.

3.2.2.- Discussio i resultats.

Primerament, es va sintetitzar mitjangant polimeritzacié per radicals
lliures una serie de cinc copolimers, a partir d’una solucié d’acrilat d’etil
(EA) i de metacrilat d’hidroxietii (HEMA) amb un 0.2% en pes de
fotoiniciador (benzoina) i 2% en pes de dimetacrilat d’etilenglicol
(EGDMA) com entrecreuador. Els components purs anomenats PEA i
PHEMA, més tres copolimers amb fraccié massica d’HEMA en la barreja
inicial de 0.7, 0.5 1 0.3 anomenats respectivament CH70, CH50 i CH30.

Per caracteritzar tota la série de copolimers, en primer lloc, es van
fer mesures mecaniques-dinamiques i DSC convencional, per obtenir un
visié general del sistema de moviments conformacionals que tenen lloc a
diferents temperatures. En segon lloc, es van fer experiments de relaxacio
estructural obtenint un major detall dels moviments conformacionals a
diferents temperatures. I finalment, els resultats obtesos és correlacionen
amb la composicié del copolimer que prediu el model terminal, el qual
relaciona la composicié del copolimer amb la proporcié de barreja inicial i la
relaci6 de reactivitats dels monomers.
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Els espectres de relaxacido dinamica-mecanica de les xarxes de
poliacrilat d’etil (PEA) i del Polimetacrilat d’hidroxietil (HEMA) mostren un
pic maxim que correspon a una relaxacio principal o un procés o (Figura
3.D).
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Figura 3.1 (a). Mesura del log E’ a 1 Hz, per al PEA i PHEMA a més dels
copolimers de composicid intermédia CH30, CH50 i CH70.

(b) 1.E+01

PEA

-100 -0 0 50 100 150 200
temperatura “(C
Figura 3.1 (b). Mesura de la pérdua de tangent mecanica a 1 Hz, per al PEA i
PHEMA a més dels copolimers de composicié intermeédia CH30, CH50 i
CH70.
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Les temperatures del maxim de la pérdua de tan & (Figura 3.1 b)) so6n
9 1 140 °C respectivament, que corresponen a la relaxaci6 principal o procés
o. Un pic ample a temperatures baixes en la corba del PHEMA potser
atribuit a una relaxacid secundaria [ [88] associada al moviment locals de
les cadenes laterals del polimer com més avant es discutira. Espectroscopia
dinamica mecanica (DMS) en els copolimers CH30, CH50 i CH70 mostra
dos processos de relaxacid de diferent intensitat localitzada entre les
temperatures de les relaxacions principals dels polimers purs (PEA,
PHEMA). El major pic es troba a temperatures altes i la seua intensitat és
similar a la relaxacio principal de la xarxa PHEMA, independentment de la
composicio del copolimer. Pel contrari, el segon pic és molt més xicotet i
ocorreix a baixes temperatures, prop de la relaxacié de la xarxa de PEA, en
aquest cas, ’intensitat si que depén de la composicié. Quan el percentatge
d’HEMA ¢és major en el copolimer el procés de relaxacid té una menor
intensitat (Figura 3.1 b). La figura 3.2 mostra els termogrames de calfament
de tots els polimers en un calorimetre diferencial d’escombrada (DSC). En el
PEA i el PHEMA una unica transicio vitria T, es reflexa en les grafiques,
amb valors T,=-12 °C 1 Tgz=90°C, respectivament. Pel contrari, als
copolimers la situacié és diferent; CH30 i CH70 mostren un unic pic i un
ampla transicid vitria entre els dos components purs, i en CH50, encara que
s’observa també un unic pic i ampla transicid, dos etapes diferents poden
deduir-se del termograma.

4.5
4 4
35 4 PHEMA
CH7
CH50
25 4 CH3a0
PEA,

15 T T T T T T T T T
%0 -30 10 10 30 S0 VO 90 110 130 150

temperatura/°C

Jig°C
(]

Figura 3.2. Termogrames DSC dels components purs PEA, PHEMA i els
copolimers intermedis obtesos a una velocitat de calfament de 10 °C/min.
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0.0

Per obtenir un analisi més detallat d’aquest sistema, totes les mostres
van ser sotmeses a experiments de relaxacid estructural que inclou una
isoterma per un temps de 200 min a diferents temperatures (cada 5°C en les
xarxes pures i cada 10°C en els copolimers). Després de cada historia
térmica es va realitzar un termograma de calfament seguit d’una escombrada
de referéncia sense canvi en la posicié de la mostra i la capsula de referéncia
en el forn del DSC. Aquestos dos termogrames es van utilitzar per calcular la
diferéncia entre el flux de calor normalitzat per les dos escombrades (com és
descriu en la introduccié punt 1.3). Degut al procediment experimental
aquesta magnitud és igual a la diferéncia entre la capacitat calorifica en
I’escombrada de I’isoterma i la referéncia (c,-Crr). Com exemple
representatiu la figura 3.3, mostra (c,-crr) Obtesa de les xarxes pures de
PHEMA i PEA, i dels tres copolimers 30%HEMA CH30, 50%HEMA CH50
1 70%HEMA CH70. Les magnituds dels pics depenen de la temperatura a la
qual es realitza la isoterma i tendeix a desaparéixer a temperatures
suficientment més alta i més baixa que la T,.
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Figura 3.3. Dependencia de la temperatura de c,-c.¢ calculada per al
PHEMA a), copolimer CH50 (b), copolimer CH30 (c), copolimer CH70 (d) i
la xarxa pura de PEA (d) dels termogrames mesurats després de la isoterma
per un periode de 200 min a la temperatura mostrada en la grafica. Les
corbes han estat col-locades verticalment per major claredat visual.

La teoria de la copolimeritzaci6é permet estimar, mitjancant el model
terminal la composicido del copolimer [3][97] una volta el procés de
polimeritzacié ha finalitzat. La fracci6 molar dels monomers F; en el
copolimer en termes de fraccié molar dels monomers en la barreja inicial de
reaccio f; i la constant de reactivitat del monomers r; apareix en la segiient
equacio:

F _fd rn+f) (3.1)
Fz fz(fz ' +f1)

Les constants de reactivitat [12] son 0.189 i 11.21 per EA i HEMA
respectivament. Aquesta enorme diferéncia té una conseqii¢éncia immediata.
Els radicals d’HEMA tenen una major tendéncia a reaccionar amb els
monomers ' HEMA que amb els d’EA. Per altra banda, la baixa constant de
reactivitat d’EA significa que els monomers tenen una major afinitat cap als
monomers d’HEMA que cap els d’EA. La composicié que prediu el model
terminal (equaci6 3.1) es mostra en la figura 3.4.
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Figura 3.4. La corba representa la fraccido molar d’EA en el copolimer com
prediu el model terminal (%EA.,), com una fracci6 molar de monomers
d’EA en la barreja de reaccio (%EAy). La linea recta dona la composicio
d’un copolimer a I’atzar on la fraccié de monomers de la barreja inicial es
manté tamb¢ en el material polimeritzat.

La linea recta que s’observa en la figura 3.4 dona la composicié d’un
copolimer a I’atzar on la fraccidé de monomers de la barreja inicial és manté
també en el material polimeritzat. La prediccid teorica és la corba que es
troba per baix d’aquesta linea recta i s’observa com la quantitat d’EA en les
cadenes del copolimer és sempre menor que en la barreja monomerica
inicial, suggerint un sistema format per cadenes de d’ EA i HEMA amb un
cert ordre, ja que blocs d’HEMA estaran preferencialment presents. L’idea
€s; que primerament els monomers d’HEMA son completament consumits
de la barreja inicial, la resta d’EA no reaccionant doéna lloc a un
homopolimer dels seus monomers. Tanmateix, la manera en la qual les
cadenes son espacialment distribuides en copolimer sintetitzat no pots ser
obtesa sols de la teoria de la copolimeritzaci6. En aquest sentit, si la
copolimeritzacio es va dur a terme amb una fraccido molar d’HEMA de 0.7
en la barreja inicial, el copolimer resultant hauria de tenir al voltant d’un
30% de cadenes de PEA. Per tant, caldria pensar que hi haura dos fases ben
definides en el material; per una banda, cadenes d’un copolimer format pels
dos monomers i per altra, cadenes d’EA pur, que haura de reflexar-se en dos
transicions vitries ben definides i per tant, sera observable en una
escombrada de DSC convencional. Perd aquest no és el cas (Figura 3.2), per
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tant, una major investigacio €s necessaria si es vol clarificar la configuracio6
de les cadenes en el copolimer. El resultats obtesos amb DMS i els
experiments de relaxacio estructural suggereixen I’existéncia d’un sistema de
composicio heterogeénia per a la copolimeritzacio dels comonomers EA i
HEMA per radicals lliures. Espectres dinamic-mecanics mostren dos
processos de relaxacions estructurals que es poden veure clarament en la
perdua de tan & (Figura 3.1 b). El major pic pot ser atribuit a la relaxacio
principal de les cadenes i la seua posicid6 depén de la composicio del
copolimer, el que té un major percentatge d’HEMA, la relaxacid principal es
doéna a major temperatura. Per altra banda, I’espectre mecanic mostra un pic
de relaxaci6 a més baixa temperatura 1’origen del qual crea un certa
controversia. En aquest sentit, si es pensa que el copolimer €s un sistema a
I’atzar, on hi ha una distribucid estadistica d’ambdos monomers a través de
les cadenes, el pic potser atribuit a una relaxaci6é secundaria o un procés J3.
Tanmateix, si hi havia alguna classe de separacio de fases en el sistema
inclos a escala nanomeétrica, aquest pic a baixa temperatura pot ser degut a
una relaxaci6 principal en el material. Encara que és complicat de quantificar
I’intensitat d’aquesta relaxacié a baixa temperatura degut a la superposicid
del pic principal, el que si es pot apreciar €s, I’augment de la seua intensitat
quan el contingut d’EA al copolimer és major. Com la relaxaci6é secundaria
ha de ser deguda a les unitats d’HEMA, hi ha un minim d’argument
qualitatiu per atribuir la relaxaci6 a baixa temperatura a la preséncia de
regions riques d’EA en el material al tenir un menor T, que la mitja. Amb el
proposit de discernir si la relaxacié en 1’espectre mecanic és la conseqiiéncia
d’un procés a o B, el DSC va ser emprat, ja que aquesta técnica no és
sensitiva als moviments associats amb relaxacions secundaries perqueé
aquestes no contribueixen a la capacitat de calor especific del materials. A la
figura 3.2, s’observen termogrames de totes les composicions, pero, un
termograma no conté prou informacié per decidir si hi ha o no dominis en el
material que poden ser atribuits a distintes fases, és a dir, si hi ha algun grau
de separacio de fases.

Nous desenvolupaments del DSC convencional, técnica anomenada
mostreig de calorimetria térmica “calorimetric thermal sampling” el qual
proporciona informaci6 detallada de la heterogeneitat en materials multifases
[56][57]. La metodologia esta basada en experiments de relaxacid estructural
on es fixa una isoterma durant un temps en una ample interval de
temperatures al voltant de la transicio vitria. L’existéncia d’un pic en el
termograma de calfament després de 1’isoterma per a un temps donant a una
temperatura fixada és una conseqiiéncia d’un apropament entalpic cap a
I’estat d’equilibri durant ’etapa isoterma, aixi, també €s una indicacié que
els moviments conformacional tenen lloc en el material a la temperatura a la
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qual es fa I’isoterma T,. La figura 3.3, mostra la magnitud dels pics els quals
relacionen la relaxacid entalpica isoterma i la tendéncia és a minvar quan la
temperatura s’allunya de la T,. Aixo significa, que al ser el temps isoterm
constant, moviments dels segments son més rapids en la regio de la transicid
vitria. A temperatures més altes, perd encara en la regio de la transicio vitria,
la dinamica del procés €s encara més rapida pero la magnitud del pics es
redueix drasticament, perqué la distancia a D’equilibri s’acurta. L’area
definida pels pics (c,-Crf) (Figura 3.3) permet identificar I’interval de
temperatures on tenen lloc els moviments conformacionals en el material.
Tanmateix, la determinacio exacta de la pérdua d’entalpia és complicada,
especialment quan aquesta magnitud és xicoteta. Per aquesta rad, 1’altura del
pic en la corba (Cy-Crr), s a dir, (Cp-Cref)maxim» pOtser calculada molt més
exactament i per tant, és preferible per caracteritzar I’interval de temperatura
dels moviments dels segments a 1’escala de temps que tenen lloc al DSC
[56]. Es interessant remarcar la forma dels pics mostrats pel PHEMA
després de I’isoterma a les temperatures més altes 100 o 105 °C (Figura 3.3),
ja que sembla el resultat de la superposicid6 de dos pics. Aquesta
caracteristica potser entesa com una conseqiiencia de 1’heterogeneitat en la
temperatura de transicio vitria del PHEMA. Es podria pensar, que poden hi
haver regions amb una major densitat d’entrecreuament o de ponts
d’hidrogen que la mitjana, perd, en ambdos casos, aquestes regions haurien
de presentar un temperatura de transicié vitria més elevada i el procés de
relaxacio estructural hauria de produir pics dobles en el termograma
[14][104].

Per tal d’entendre millor el tipus d’estructura del material, dibuixem
la figura 3.5, que mostra (Cy-Cref)max cOm una funcidé de la temperatura
isoterma per tota la série de copolimers. Per al cas de la xarxa de PEA, es
veu que ’interval on el moviments conformacionals tenen lloc és estret. Un
maxim ben definit és dona quan la temperatura isoterma esta al voltant de -
20°C, que son aproximadament 8°C per baix de la T, entalpica i els
moviments conformacionals continuen fins a -40°C, 28°C per baix de la T,.
La fenomenologia de la relaxacid estructural en cas del PHEMA ¢és diferent,
com s’observa en la corba (Cp-Crep)max (Figura 3.5). El maxim per la
temperatura isoterma esta localitzat en 85°C, 15°C per baix de la T,, pero
moviments conformacionals son detectables inclos fins a temperatures 70°C
per baix de la T,, com mostra la llarga cua de la corba de PHEMA (Figura
3.5). A més, I’altura del maxim de la corba és aproximadament el 50% que
per a la xarxa de PEA. El valor de (c,-Crer)max mesurat despres d’una isoterma
a una temperatura donada (T,), és proporcional al nombre de unitats
monomeriques que participen en el procés de relaxacid a la temperatura T,.
Per tant, 1’altura i I’amplaria de la corba (c,-Cref)max tenen el seu significat
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fisic. Per una banda, si el interval de temperatura en el qual la temperatura de
transicid vitria té lloc és estret, com el cas del PEA, significa que la majoria
de massa del material relaxa a la mateixa velocitat a cada temperatura
isoterma. Per una altra banda, un ample interval de transici6 vitria reflexa la
preséncia de fluctuacions en la T, en el material i com a conseqiiéncia, sols
una part dels segments del polimer participa en el procés de relaxacio
estructural, per cada temperatura isoterma.
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Figura 3.5. Maxims dels pics (cp-Crr) front la temperatura per PEA (®),
PHEMA (m), i copolimers CHO3 (%k), CHO5(#) i CHO7 (4&). Les linies entre
punts serveixen de referéncia.

Els sistemes heterogenis mostren una corba (Cp-Cref)max més ampla.
Per al cas dels tres copolimers s’observa que reagrupaments conformacionals
son possibles en un ampli interval de temperatura. El maxim de la corba no
segueix una evolucié monotonica amb la composicié de les mostres. Quan la
quantitat de HEMA en el material és major del 50% la posicidé del maxim
esta prop del PHEMA, aproximadament 60°C. Tanmateix, en el copolimer
CH30, el maxim es troba situat a 0°C i la forma de la distribucid és
significativament diferent. Per altra banda, el copolimer CH70 mostra una
llarga cua que arriba fins a temperatures de -40°C i la major part del
moviments conformacionals tenen lloc a temperatures on també son presents
moviments de la xarxa de PHEMA. En certa manera, la distribucié d’aquest
copolimer és com la del PHEMA pero desplacada a baixes temperatures. Per
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tant, hi ha un interval de temperatura entre -10 i 20 °C, on la pérdua
d’entalpia no és nulla per als copolimers perd no es mostra activitat
conformacional en les xarxes pures. Com s’ha enunciat a I’introduccio, una
regio del material en la qual reagrupaments cooperatius tenen lloc, sense
pertorbar la resta del material és anomenada regié de reagrupaments
conformacionals (CRR) [1]. El tamany d’aquesta regidé és relativa a la
longitud de la cooperativat i esta al voltant de pocs nanometres en la
temperatura de transici6 vitria, a temperatures majors que la T, la longitud
de la regido cooperativa aumentara [36]. Per tant, al copolimer CH70
suggereix que una proporcid significant d’ambdoés components (EA i
HEMA) son presents en la regié de reagrupaments cooperatius. A més, com
la corba (cy-Cref)max del CH70 és ampla indica que hi ha un gran interval de
distribuci6 de ambdues composicions, és a dir, existeixen cadenes de
composicio heterogenia (barreges de EA i HEMA) en les regions de
reagrupaments cooperatius del copolimer. Per una altra banda, el copolimer
CH30 exhibeix un comportament un poc diferent. La corba (Cp-Crepmax €s
també asimetrica pero ara la corba s’allarga cap a temperatures per dalt del
maxim. Tres intervals de temperatures poden ser distingits. El primer, a
temperatures altes, on els moviments conformacionals tenen lloc tant en els
copolimers com en la xarxa de PHEMA pur. El segon que estaria ubicat
entre -10 °C i 20 °C on I’activitat conformacional t¢ lloc en els copolimers
perd no en les xarxes dels components purs. I finalment, el tercer interval
estaria comprés per les temperatures on tenen lloc els moviments de
reagrupaments cooperatius de la xarxa de PEA. De nou, un ample interval de
temperatures suggereix la composicié heterogénia dels dominis del material,
perd ara és important adonar-se que el procés de relaxacid a temperatures
més baixes ha de ser degut a I’existencia de regions de reagrupaments
cooperatius de cadenes de PEA. Aixo ens pot indicar que la mostra CH30 té
una distribucié de cadenes amb diferents proporcions de segments d’EA i en
el qual els dominis ’HEMA predominen com es mostra en la part dreta de
la corba (Cp-Crer)max per aquest copolimer. Per al cas del la corba (Cp-Cref)max
del copolimer CH50 s’observa que no ¢és asimeétrica com els altres dos
copolimers, perd0 sembla estar composada per dos distribucions
superposades. La primera, a temperatures més altes, donant un pic maxim a
uns 65°C 1 finalitza a uns 90 °C aproximadament, que és la temperatura
isoterma on apareix el maxim per a la xarxa de PHEMA, poden ser atribuits
a dominis rics de PHEMA pur. Tanmateix, no pot hi haver dominis
d’HEMA pur en el material, perqué en aquest cas, moviments
conformacionals tindrien lloc també a temperatures més altes com ocorreix
en el la xarxa de PHEMA. Per altra banda, la distribucié de composicié del
material a temperatures més baixes €s deguda a dominis rics d’EA, comenga
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a -40°C, la mateixa temperatura on els moviments conformacionals
comencen per a la xarxa de PEA 1 finalitza aproximadament a 30-40 °C.
Aquest interval de temperatura cobreix tota la distribucio de la xarxa d’EA i
es prolonga fins a temperatures on les xarxes pures no mostren mobilitat de
cadenes (-10 a 20°C). Per tant, a I’haver en les corbes dels copolimers pics a
temperatures isotermes en tot 1’interval de temperatures de la xarxa de PEA,
indica de nou I’existéncia de dominis de PEA pur, on els moviments
conformacionals de PEA tenen lloc sense pertorbar la resta del material.
Aleshores, al copolimer CH50 es pot veure com a mesura que augmenta la
quantitat ’HEMA en la CRR, la posici6 dels pics de la corba (c,-Cref)max €S
mouen a temperatures més altes. Finalment, hi ha un canvi qualitatiu similar
a I’inversio de fases en barreges de polimers, on els dominis rics d’HEMA
son plastificats per molecules d’EA, seguint una tendeéncia de (Cp-Crer)max
similar al copolimer CH70.

Aquesta fenomenologia suggereix que hi ha una distribucié de les
regions de reagrupaments cooperatius (CRR), en la qual el tamany esta al
voltant de uns pocs nanometres, amb un ample interval de composicions. Per
dir-ho qualitativament; hi ha dos classes de dominis; els que contenen
segments amb els dos monomers, perd les unitats d’HEMA son
predominants, i els que contenen cadenes de PEA pur. D’aquesta manera,
CHS50 1 CH70 mostren una corba de (Cy-Cref)max asimétrica desplacant-se cap
a altes temperatures, on la distribucié de la corba de la xarxa de PHEMA es
troba ubicada. Per altra banda, la corba (cp-Crer)max del copolimer CH30 es
troba prop de la de la xarxa d’EA, perd mostra una llarga prolongacié cap
altes temperatures, el que indica el predomini d’unitats de HEMA en el
copolimer. Aquest comportament també pot ser explicat en termes de la
dependéncia de la composici6 i la temperatura amb el tamany de la regi6 de
reagrupaments cooperatius. Que esta en concordanga amb 1’equacio
proposada per Donth [37], on el volum de un CRR és:

T,(9)—c,
T-(T, (9)—c,

V.(9)= (3.2)

On ¢ dona la composicid i ¢, és el parametre de Williams—Landel—
Ferry [46]. La temperatura de transici6 vitria d’una barreja binaria depén de
la seua composicio (aquest desenvolupament es pot fer a partir de la T, d’un
component de la barreja o de 1’altre), i aixi, pot ser assumit que la transicid
vitria calorimétrica té lloc quan el volum del CRR arriba a un valor critic
(diferents nanometres). Per tant, quan major és la quantitat d’HEMA en un
domini, major €s la seua transicid vitria. Aleshores, un domini amb una
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composicido més rica en HEMA tindra una major temperatura a la qual el
volum critic és obtés, la qual cosa indueix a una distribucié de T, com a
conseqiiéncia de la fluctuacio de la composicio.
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3.3.- Efectes de la radiacio y en el copolimer EA/HEMA.

3.3.1.- Introduccio.

Els materials utilitzats com a biomaterials han d’interaccionar amb
sistemes biologics; tan quant s’utilitzen com implants com per experiments
de cultiu cel-lular in vitro.

Per tant, préviament a la seua utilitzacid el material ha d’estar
esterilitzat, per evitar qualsevol infeccié que puga fer fracassar 1’implant o
experiment. Pero depenent del métode utilitzat per esterilitzar, ’entorn i la
composicid del material, es poden produir canvis en les propietats
mecaniques i quimiques del biomaterial. En aquest treball s’ha emprat
radiaci6 gamma per esterilitzar els materials, degut a que, els materials
porosos es mostren més sensibles a la contaminacié dels microorganismes i
la radiaci6 gamma ha estat un métode que ha donat bons resultats en
aplicacions d’enginyeria tissular, per ser altament penetrant, el que
representa un avantatge respecte als altres métodes si es va a treballar en
estructures poroses o es vol que el material estiga empaquetat.

Per contra, alguns polimers sofreixen canvis en les propietats
mecaniques i estructurals quan son irradiats; donant lloc a la generacié de
radicals lliures, escissions o entrecreuaments de la cadena principal i
subseqiientment canvi en la distribucié del tamany de la cadena en el
polimer en bloc. A més, ’accié combinada de radiacid ionitzant i oxigen pot
implicar diferents canvis en I’estructura del polimer per la creacié de nous
grups funcionals com; carbonils, carboxils, esters, hidroxils, insaturacions, a
més, d’escissions i entrecreuaments sobn molt sovint induits.

Per tant, el segon estudi que s’assoleix €s entendre; “L’Efecte de la
radiacié-y en DP’estructura de les xarxes de copolimers de Poli(acrilat
d’etil-co-metacrilat d’hidroxietil) per aplicacions d’enginyeria tissular”.
On s’estudia la influéncia de la radiacié-y sobre les propietats mecaniques i
estructurals de la série de copolimers sintetitzats en |’apartat anterior (punt
3.2). Per tal d’esbrinar els possibles canvis en les propietats mecaniques totes
les mostres son caracteritzades mitjangant espectroscopia dinamic-mecanica.
Per comprovar els possibles canvis estructurals o de generacié de nous grups
funcionals, la técnica utilitzada sera espectroscopia Infraroja de
Transformada de Fourier (FTIR) en mode de Reflectancia Total Atenuada
(ATR).
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3.3.2.- Discussio i resultats.

Primerament, es va sintetitzar mitjangant radicals lliures la série de
cinc copolimers; les xarxes pures de PEA i PHEMA, i els tres copolimers
CH70, CH50 i CH30, amb una fraccié massica en la barreja inicial de 0.7,
0.5 1 0.3, respectivament. En tots els casos, hi havia un 0.2% en pes de
benzoina i 2% en pes de dimetacrilat d’etilenglicol (EGDMA) com
entrecreuador. Es va estudiar 1’efecte de la radiacié-y en ’estructura dels
cinc copolimers, per Espectroscopia Dinamic-Mecanica (DMS) i Infraroig
de Transformada de Fourier (FTIR) en un interval de dosis de radiacions que
girava al voltant de la dosi estandard per esterilitzacio, 25 kGy. Les mostres
de dimensions aproximades; 30x15x1 mm®, van ser empaquetades amb aire i
van estar irradiades amb una font primaria de Cobalt 60 (empresa
ARAGOGAMMA, S.A.), les dosis utilitzades van ser 7, 15, 25 1 50 kGy.

Primerament, es va comparar les diferents propietats mecaniques de
les mostres abans i després de ser irradiades. Per al cas de la série de
copolimers sense irradiar, és coneixia préviament I’heterogeneitat de cada
sistema per I’estudi realitzat amb anterioritat [132]. Els experiments de
relaxacio estructurals realitzats mitjangant DSC, indiquen que els copolimers
P(EA-co-HEMA) no sén a I’atzar, pero les seues cadenes estan formades per
gran quantitat de monomers d’HEMA i un menor percentatge d’EA, i degut
a la I’alta diferéncia de reactivitat dels dos comonomers, algunes cadenes de
PEA pur son també presents en el sistema final.

Per al cas de la série de cinc copolimers en bloc, una volta irradiats
amb les diferents dosis de radiacid-y, es realitzen assajos dinamics-mecanics
(DMS), per conégixer els possible canvis en les propietats mecaniques
respecte a les mostres amb mateixa composicid sense irradiar. A la figura
3.6, es mostra els espectres DMS dels homopolimers PHEMA, PEA i
copolimers CH30; CH70. Les corbes contenen les diferents dosis de radiacio
inclosa la mostra sense irradiar (Figura 3.6). Observant les grafiques, a
primer cop d’ull sembla que no hi hagut cap canvi en les propietats
mecaniques, ja que les corbes en tots els casos es veuen sobreposades. Pero,
amb un tractament de les dades es pot obtenir una visié6 més detallada de la
variacio del modul de goma amb la les dosi de radiacio-y.
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Figura 3.6. Espectres de relaxacio dinamic-mecanic dels homopolimers a les
diferents dosis, inclosa la mostra no irradiada. a) PHEMA homopolimer, b)
PEA homopolimer i les xarxes dels copolimers ¢) CH70 i d) CH30.

Es per aixo, que representem una grafica on es mostra la variacio
relativa del modul de goma dels homopolimers en funcié de la dosi de
radiacio gamma utilitzada en el procés d’esterilitzacio (Figura 3.7).
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Figura 3.7. Variaci6 relativa (respecte a les mostres no irradiades) del modul
de goma a diferents dosis de radiacio6 per als homopolimers PEA i PHEMA.

A la figura 3.7, si que es pot observar clarament com a mesura que la
dosi de radiaci6 y augmenta, el modul de goma és major per al cas del PEA i
menor per al cas del PHEMA, comparats amb les mostres sense irradiar. El
valor del modul de goma esta relacionat amb els parametres de 1’estructura
de la xarxa d’un polimer per la teoria d’elasticitat del cautxu [44], mitjangant
I’equacio (3.3).

~3n,-R-T
v

E’ (3.3)

On T és la temperatura a la qual el modul de goma £’ és mesurat, R
¢s la constant dels gasos, V' és el volum de la mostra i . el nombre de mols
de cadenes elasticament actives. L’efecte de la radiacio-y en E’ (Figura 3.7),
potser interpretat com un canvi en la densitat de cadenes elasticament actives
(n./V) com es relaciona en 1’equacio 3.3. La tendéncia de n./V és a disminuir
quan la dosi de radiacié augmenta per a ’homopolimer de PHEMA, i ha de
ser degut a que es produeix escissions de les cadenes. Pero per al cas de
I’homopolimer de PEA I’increment de les cadenes elasticament actives ha de
ser degut a que la radiacid-y indueix nous entrecreuaments. A banda, es pot
calcular el pes molecular promig entre punts d’entrecreuaments amb
I’equacio (3.4);
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o P
M = 34
< on lV (3-4)

On, n/V és conegut i la densitat p va estar calculada mitjancant
pesada de cada una de les mostres en aire i posteriorment submergides en
n-octa a 25°C. Les mesures de densitats de les mostres irradiades no mostren
canvis respecte a les mostres no irradiades. Aquestos parametres s’han
calculat per als dos homopolimers purs i es mostren en la taula 1.

DOS:iS (kGy)
0 7 15 25 50
ne(mol) - ne(mol)| - ne(mol) - ne(mol)| - ne(mol) -
Mostres V(cm3) (Zr:lol) V(cm3) (Zr:lol) V(cm3) (Zr:lol) V(cm3) (Zr:lol) V(cm3) (Zr:lol)
PHEMA | 0.0027 4457 0.0022 5650 0.0022 5636 0.0021 5863 0.0018 6801
PEA | 0.0014 9993 0.0014 8243 0.0015 7147 0.0015 7848 0.0015 7425

Taula 3.1. Mostra I’efecte de les dosis de radiacido en els parametres
estructurals de les xarxes d’homopolimers.

Com era d’esperar, el pes molecular promig entre punts
d’entrecreuament disminueix en ’homopolimer de PHEMA i incrementa en
el de PEA.

L’existéncia d’un procés d’oxidacié en el material és caracteristic
quan s’utilitza radiaci6-y com a métode d’esterilitzacio [43], es per aixo, que
s’ha caracteritzat les diferents mostres mitjangant espectroscopia Infraroja
(FTIR), mode Reflectancia total atenuada (ATR). A la figura 3.8, es mostren
els espectres de dos xarxes; a) el PEA pur i b) el copolimer CH50 sense
irradiar i amb les diferents dosis de radiacidé on no s’aprecien canvis
qualitatius.
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Figura 3.8. Espectres (FTIR) de les mostres sense irradiar i amb les diferents
dosis de radiaci6. a) Xarxa de PEA pur, b) copolimer CH50.

L’existéncia de processos d’oxidacio en el material quan és irradiat,
¢s caracteristic per la preséncia de noves bandes d’absorbancia en I’interval
de nombre d’ona [1680-1800 cm™], el qual conté els grups carbonils, acils i
carboxils com; cetones, aldehids, esters, 1 acids [45]. A¢o no és la situacid
que es dona als diferents copolimers com s’observa a la figura 3.8, on no
apareixen nous grups funcionals pel procés d’irradiacid. Per tant, el procés
d’esterilitzacid no indueix a la formacié de nous grups funcionals per un
procés oxidatiu, ja que als altres tres copolimers de la série, els espectres
FTIR soén iguals com s’observa a la figura 3.8.

Els resultats obtesos son concordants amb els diferents estudis que hi
ha a la bibliografia [125]. Polimers de tipus (CH,-CR'R"), amb carbonis
quaternaris com el PHEMA, sofreixen predominantment escissions, mentre
que polimers de tipus (CH,-CHR), amb carbonis terciaris com el PEA, son
més susceptibles de produir entrecreuaments. En general, polimers amb altes
concentracions de carbonis quaternaris al llarg de les cadenes tendeixen a
sofrir escissions, mentre que polimers que no compten amb aquesta
caracteristica, tenen com a principal efecte de la radiacié y la produccid
d’entrecreuaments. A més, es conegut que la preséncia d’insaturacions en la
cadena del polimer promou els entrecreuaments (com en el cautxi natural)
[125]. Com hem vist, encara que el PEA i PHEMA semblen tenir una
estructura quimica bastant similar, hi ha una diferéncia subtil que fa que
tinguen diferents tipus mecanismes de reaccid davant radiacio ionitzant. Per
una banda, PEA sofreix entrecreuaments quan és exposat a radiacions
ionitzants, mentre PHEMA degrada rapidament a través d’esquemes
d’escissions. A més, el nombre d’escissions i entrecreuaments en la cadena
principal és proporcional a la dosi de radiaci6 (Figura 3.7, taula 3.1).
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Per coneixer 1’evolucié del modul de goma dels copolimers quan son
irradiats, es realitza el segiient tractament de les dades; es representa en una
grafica la variacié del modul de goma de les mostres irradiades respecte a la
mostra no irradiada, per als cinc copolimers de la série (Figura 3.9). Els
moduls han estat calculats a partir dels espectres dinamic-mecanics (DMS), a
una dosi fixa, en aquest s’ha escollit 15 kGy.
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Figura 3.9. Variacio relativa del modul de goma per a la série de copolimers
EA/HEMA, a una dosi de radiaci6 fixa.

La variaci6 relativa del modul de goma obtés per als diferents
copolimers a una dosi de radiacié fixa (Figura 3.9), mostra un tendéncia
quasi lineal entre els dos homopolimers. EI PEA pur augmenta el seu modul
aproximadament un 30%, com a conseqiiéncia dels nous entrecreuaments
induits per al radiaci6-y. Al cas contrari, es troba el PHEMA pur, on el seu
modul disminueix al voltant d’un 20% degut a que 1’escissio és el
mecanisme predominant enfront la radiacié ionitzant. A mesura que la
quantitat d’HEMA als copolimers augmenta la variacié relativa en E’
disminueix quasi de forma lineal. Per al copolimer CH50 que conte un 50%
de HEMA, la variacio relativa del modul tendeix a cero. Es a dir, que per
aquest copolimer no hi ha un mecanisme predominant, es produeixen les
mateixes escissions que entrecreuaments, i per tant, la densitat de cadenes
activament elastiques és aproximadament la mateixa que per al copolimer
CHS50 sense irradiar. Per a majors continguts d’HEMA en el copolimer, la
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variacio relativa del modul es torna negativa, la qual cosa significa que hi ha
un predomini en els mecanismes d’escissio. Per altra banda, la variacid
relativa de E’, coincideix amb ’arquitectura molecular del copolimer [132],
ja que encara que la copolimeritzaci6 es duu a terme a partir d’una solucio6 a
I’atzar d’ambdo6s monomers, les cadenes del copolimer obteses guarden un
cert ordre. Per una banda, les unitats d’HEMA es troben preferentment
juntes amb algunes molécules d’EA integrades, per l’altra, la resta de
molécules d’EA que no han reaccionat formen dominis de PEA pur. Per tant,
es tracta d’un material heterogeni a escala nanomolecular i 1’efecte de
I’esterilitzacid es pot entendre com una superposicid lineal dels efectes
relatius a la composicio del copolimer.

A més de I’existéncia d’escissions en 1’homopolimer de PHEMA,
també es pot apreciar diferéncies en les corbes de tan 6 per a tot el ventall de
radiacions gamma. A la figura 3.10a, es mostra una ampliacié de la pérdua
de tangent de la xarxa pura de PHEMA a les diferents dosis de radiacid vy, en
I’interval de temperatures més baixes. On s’aprecia que la relaxaci6 gamma
en el PHEMA augmenta a mesura que la dosi de radiacio6 ionitzant és major.
La relaxacid y en la xarxa de PHEMA esta associada a la rotacio del grup
hidroxietil unit en 1’enllag ester de la cadena (Figura 3.10b) [52][76]. Que es
produisca un major nombre de rotacions al voltant del grup —OH en el
PHEMA, és el resultat d’una major velocitat de deformaci6 viscoelastica en
Iaplicacié de les carregues mecaniques. Encara que la relaxacié gamma ha
estat explicada per espectroscopia dieléctrica en I’interval de temperatures de
-147°C a -60°C (0.1 Hz — 100 KHz) [32][103], algunes dades bibliografiques
previes per I’espectroscopia mecanica del PHEMA, donen un abséncia de
relaxacié gamma per baix de -160 °C [167].
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Figura 3.10. a) Pérdua de la tangent mecanica per ’homopolimer PHEMA a
diferents dosis de radiacid. Sols es mostra el interval de temperatura on es
dona la relaxacio y. b) Relaxacié gamma en la molécula de HEMA.

Un increment de ’intensitat de la tan 6 en el procés de relaxacid
Y, quan la dosi de radiacio ionitzant incrementa, fa pensar que hi ha més
cadenes amb capacitat per superar els ponts d’hidrogen. Per tant, hi ha un
major nombre de rotacions del grup hidroxietil -CH,CH,OH, a mesura que
la dosi de radiacié y €s major, al produir-se una disminucié del nombre de
ponts d’hidrogen. Aquest efecte, també es pot observar a I’infraroig (FTIR),
en la banda de nombre d’ones caracteristic dels -OH amb ponts d’hidrogen a
I’infrarroig [3200-3600] cm™ [110], com es veu en la figura 3.11, on el
PHEMA és irradiat fins una dosi de 50 kGy [14].
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Figura 3.11. FTIR del PHEMA pur. S’observa com a mesura que augmenta
la dosi de raigs gamma ho fa també ’intensitat d’absorbancia en I’interval de
nombre d’ona [3200-3600] cm™, caracteristic del grup hidroxi associat als

ponts d’hidrogens.
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3.4.- Suports polimérics porosos amb hidroficilitat
variable.

3.4.1.- Introduccio.

Actualment, la majoria d’aplicacions en enginyeria tissular depenen
de I'utilitzacié de materials porosos amb la capacitat de dirigir la regeneracio
de teixits en aquest processos. Les caracteristiques geometriques del material
3-D han d’ assegurar 1’espai apropiat per al creixement cel-lular, 1’accés als
nutrients, transport de gasos i evacuacid6 de productes de desfeta.
Interconnectivitat, es a dir, el tamany de la gola que hi ha entre porus, ha de
ser adequada per permetre que el teixit passe a través del suport poros.

El material ha de proporcionar a les celllules una adequada
superficie per I’adhesié cel-lular, un pas clau, perque precedeix la migracio i
diferenciacio cel-lular. El balang¢ hidrofilic/hidrofobic del material aixi com
la forma del porus influeixen en ’adheréncia de les cel-lules a les parets del
material 3-D.

Amb aquests antecedents, el segiient estudi tracta de sintetitzar
“suports porosos acrilics amb porus esférics i hidroficilitat controlada
per aplicacions d’enginyeria tissular”. El métode utilitzat per a la sintesi
d’estructures poroses, es basa en 1’us de plantilles per generar I’estructura
porosa. En primer lloc, esferes de PMMA s’introdueixen en un motlle,
donat-li les condicions adequades (pressio i temperatura) per a sinteritzar-
les. A Dinterior dels buits d’aquesta plantilla s’introduix la solucid
polimérica desitjada que polimeritza per radicals lliures. Finalment s’elimina
el PMMA amb un dissolvent afi i s’obté I’estructura porosa. La porositat,
morfologia i propietats mecaniques dels suports porosos son caracteritzades
per a les diverses composicions.

Aquesta técnica permet controlar 1’interconnectivitat entre porus i el
diametre, encara que en aquest treball sols es mostren porositats al voltant
del 80% i diametre de porus de 90 micres.
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3.4.2- Discussio i resultats.

Primerament, es van preparar cinc solucions monomeriques a partir
d’EA  (hidrofob) i HEMA (hidrofil). Els dos component purs i tres
copolimers CH70, CH50 i CH30 amb una fraccié massica en la barreja
inicial de 0.7, 0.5 1 0.3, respectivament. Com a fotoiniciador (benzoina) amb
un 0.2% en pes i com entrecreuador EGDMA amb un 2% en pes. Aquestes,
solucions van ser injectades entre els buits de les plantilles de PMMA,
préviament sinteritzades amb esferes de 90 micres. La plantilla i la solucio
monomeérica es va collocar dins de la camera ultraviolada, fins a limit de
reaccid. Finalment, es va eliminar la plantilla de PMMA amb acetat d’etil, es
va netejar amb alcohol, aigua i va ser secat, per obtenir el suport pords
enllestit per la seua caracteritzacio.

Per tant, en aquest estudi s’han sintetitzat cinc estructures poroses;
les xarxes de PEA, PHEMA i els copolimers CH70, CH50, CH30.
D’aquestos materials en bloc es coneix quina és la distribuci6 de les cadenes
als copolimers [132], com varien les seues propietats davant un procés
d’esterilitzacio mitjangant radiacio-y [14], i s’han testat en cultiu monocapa
de condrocits amb bona resposta biologica [123][122].

La metodologia utilitzada en la sintesi de materials porosos permet
obtenir una estructura interconnectada de porus esférics en un ample interval
de composicions des d’hidrofil pur, com el PHEMA fins a hidrofobic pur
com el PEA. PHEMA és un material biocompatible que ha estat utilitzat en
aplicacions biomédiques, com protesis oftalmologiques, protesis vasculars,
en sintemes de alliberacié controlada de farmacs i com a substitut de teixits
febles [104]. Quan absorbeix aigua es converteix en una elastomer flexible 1
blanet. La copolimeritzaci6 amb un component hidrofobic juga un doble
paper. Per una banda, s’obté un reforgament mecanic quan el material es
troba unflat d’aigua i per altra banda, la copolimeritzacié permet optimitzar
la hidrofobicitat desitjada en el material per una aplicaci6 determinada .
L’estructura molecular del sistema obtés després de la copolimeritzacio
d’EA and HEMA ha estat préviament estudiat [132], concloent que el
material copolimeritzat en bloc a partir d’una barreja de monomers,
consisteix en una distribuci6 de nano-agregats alternant dominis rics
d’HEMA amb dominis hidrofobics purs. Aquest tipus d’estructura pot
afavorir en principi I’adhesio cel-lular i difusié de nutrients [38].
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El calcul de la fraccié de volum de porus, porositat, es determina
mitjangant una metodologia gravimétrica, mesurant el pes de les mostres en
sec i unflades amb aigua (punt 2.2.2.7), utilitzant un accessori de buit. Per al
calcul la porositat, és necessari coneixer les densitats de les diferents
composicions en bloc, que es determina per pesada de cada composicié en
bloc en aire i submergida en n-octa a 25°C (punt 2.2.2.6). A la taula 3.2 es
mostra la porositat i la densitat de les cinc composicions, a més, de mostrar
altres dos parametres; @*, que és la massa d’aigua que absorbeix en equilibri

*

el polimer en bloc dividit per la massa del polimer sec i @, que és la
mateixa mesura pero referida al suport pords. Les mesures dels quatre
parametres tenen un error menor del 3%.

Composicio del Densitat * .
co;l))oll'mer. del bloc (g/cm’) " @ s Porositat (%)
PEA 1.13 0.007 2.25 7842
30% HEMA 1.17 0.06 2.50 8312
50% HEMA 1.18 0.13 2.80 81+1
70% HEMA 1.19 0.19 3.30 7613
PHEMA 1.21 0.35 4.50 7542

Taula 3.2. Mostra l’aigua que absorbeix en equilibri les diferents

composicions en bloc ®* 1 com suport pords ®*s. A més, mostra la porositat
de la serie de copolimers i les densitats dels materials en bloc.

La caracteritzacid de la microestructura dels suports porosos es fa
mitjangant microscopia electronica d’escombrada (SEM), obtenint imatges
de talls longitudinal i transversals, com es pot observar a les figures (3.12-
3.14). En aquestes micrografies s’aprecia com s’obté el mateix tipus
d’arquitectura, independentment de la composicid; des d’una composicid
totalment hidrofoba pura (PEA) (Figura 3.12) o totalment hidrofila
(PHEMA) (Figura 3.14), fins a qualsevol barreja hidrofoba-hidrofila (figura
3.13). L’estructura resultant es caracteritza per estar completament
interconnectada i amb una geometria de porus esferica. El diametre de porus
esta en I’interval [65-85] mm, perod no depén de la composicié quimica del
material, sols depén del tamany de les esferes d¢ PMMA utilitzades com a
plantilla. Aquesta és la rad per la qual la connectivitat i el diametre de porus
pot ser facilment modificat, ja que sols depenen del diametre de les esferes
de PMMA i del procés de sinteritzacid. Canviant la temperatura i pressid
entre les esferes, es pot regular el procés de sinteritzacié de la plantilla, i per
tant, la porositat de 1’estructura porosa. Al copolimer (Figura 3.13), on s’ha
fixat una porositat major que als components purs (Figura 3.12, 3.14), es pot
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observar com el diametre de gola entre les esferes és major i per tant, el
contorn del porus (pilars/bigues), tenen un menor espessor. Aquest tipus de
sintesi ha estat ja provat amb esferes de parafina [94].

Figura 3.12. Micrografies SEM d’una bastida sintetitzada amb composicid
totalment hidrofoba (PEA).

L

Figu 3.12 b) Dtll de micrografia d’un suport poros de PEA.

En definitiva, com es mostra a la taula 3.2, la fraccié de volum esta
al voltant del 80%, independentment de la composicid quimica del material,
podent treballar amb un ample interval de composicions
hidrofobes/hidrofiles.
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Figura 3.13. Micrografies SEM d’una bastida sintetitzada amb composicio
70%EA-30%HEMA.

Figura 3.13 b) Detall de micrografia d’un suport pords copolimer amb un
30%HEMA.
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Figura 3.14. Micrografies SEM d’una bastida sintetitzada amb composicio
totalment hidrofila (PHEMA).

Figura 3.14 b) Detall de micrografia d’un suport pords de PEA.

Com la porositat té una gran influéncia en les propietats mecaniques,
es van realitzar assajos dinamics-mecanics a traccio (DMS) dels materials
porosos i en bloc. Les mostres eren rectangulars amb unes mesures de
15x3x1 mm. Es tractava de comparar el comportament mecanic-dinamic
d’un material en bloc i un de por6s amb la mateixa composicio. A la figura
3.15 es mostren els assajos realitzats en dos composicions; la xarxa de PEA
pur i el sistema copolimeritzat CH50, amb un 50% de monomer hidrofil e
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hidrofob. En la figura 3.15a, es pot comparar el modul dels materials en bloc
i els porosos, i en el cas dels suports porosos el modul de goma és molt
menor que per al material en bloc de la mateixa composicio.
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Figura 3.15. Espectres de relaxacié dinamica-mecanica de la xarxa de PEA
pur; en bloc (PEA), suport poros (S-PEA) i el sistema copolimeritzat amb un
50% d’HEMA; en bloc (CH50), suport poros (S-CH50), mesurats a 1 Hz.
(a) E’ b) Pérdua de tangent mecanica.
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A més, com el modul de goma és depenent del tipus d’arquitectura
de I’estructura [55], el fet que s’obtinga la mateixa reduccio6 del polimer que
forma 1’estructura en totes les composicions de la bastida porosa contribueix
a la hipotesi que la mateixa distribucio de porus i interconnectivitat s obtesa
per als diferents composicions del suports porosos.

Cal destacar que la relaxacio principal dels materials porosos
presenta una relaxacid més ampla que la corresponent composicié en bloc
(Figura 3.15b). L’efecte és independent de la composicié i té lloc en ambdos
sistemes (PEA pur i el copolimer CH50). Aquest amplament de la relaxacio,
suggereix una arquitectura molecular diferent dels materials porosos front al
polimer en bloc, i ha d’estar relacionat amb la major relacié superficie per
volum que disposa la solucidé monomerica al polimeritzar entre els espais
buits de la plantilla. En general, la contribucié de I’energia lliure superficial
no és insignificant en materials amb alta porositat. Aquest argument podia
explicar la diferéncia entre les relaxacions del materials en blocs i suports
porosos de la mateixa composicid. Pero altre argument, que s’ha de tenir en
compte, és que la soluci6 monomerica abans de polimeritzar penetra en la
superficie de les esferes de PMMA, amb la possibilitat de que la superficie
porosa estiga reforcada amb PMMA i per tant, tinga una composicioé diferent
a la resta del suport pords. Aquest factor podria ampliar la dinamica del
sistema, ja que, la regi6 del material amb capacitat de sofrir moviments
cooperatius presentara una major distribucié de composicions amb la qual
cosa donaria un procés de relaxacié més ample.

Finalment, es va decidir realitzar uns termogrames a un suports
porosos de PEA i material en bloc amb la mateixa composicio, per
comprovar la preséncia d’una transici6 vitria del PMMA (que esta al voltant
dels 120°C). Com s’observa a la figura 3.16, on s’observa una xicoteta
transicid vitria dels suports porosos a una temperatura al voltant de 120°C,
cap la possibilitat de que queden traces de PMMA a I’interior del suport
poliméric pords, la qual cosa, podia explicar en part I’efecte d’una relaxacio
principal més ampla en les estructures poroses.
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Figura 3.16. Termogrames DSC de material en bloc i suports porosos de
composicido PEA pur. La velocitat de calfament ha estat 10°C/min.
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3.5.- Col-lapsament de porus en ’estructura porosa.

3.5.1.- Introduccio.

Al llarg d’aquesta tesi, s’ha parlat de la necessitat de 1’is d’un suport
pords en aplicacions d’enginyeria tissular, que faca el paper de substrat
temporal al qual s’adhereixen les cél-lules trasplantades, influint en la
proliferacio, migracio i diferenciaci6 cel-lular.

La bastida ha d’estar dissenyada per complir una série de requisits;
biocompatibilitat, esterilitzable, estructura interconnectada, alta porositat, a
més depenent de 1’aplicacioé un diametre de porus sera més convenient que
un altre, normalment, el diametre de treball esta dins de 1’interval
[20-500] p, per permetre el creixement cel-lular, la vascularitzacid i la
regeneracio del teixit.

El métode de sintesi de materials 3-D que es fa servir als diversos
estudis, es basa en 1’utilitzacio de plantilles on es produeix la polimeritzacio
de la soluci6 monomerica. Pero, a 1’ultima etapa del procés de fabricacio,
s’ha de dissoldre la plantilla per obtindre I’estructura porosa. Depenent del
tipus de dissolvent i la composicio del material, I’estructura és estirada tan
fortament que quan el dissolvent és eliminat, és a dir, quan la mostra és
secada, el suport no recupera la seua forma original obtenint una estructura
col-lapsada. Per tant, el segiient estudi tracta d’entendre el procés de
col-lapse de diverses estructures poroses interconnectades durant el procés
de fabricacio; “Col-lapse de porus durant el procés de fabricacio del
suport poliméric poros” Per aquest proposit, s’han preparat una série de
bastides polimériques amb diferents composicions. Concretament, s’han
utilitzat acrilats hidrofobs que han estat testat amb ¢exit en cultius cel-lulars
[19][123], sempre utilitzat el mateix métode de fabricacio, és a dir, una
plantilla d’esferes PMMA que posterior s’extrau amb un mateix dissolvent.
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3.5.2.- Discussio i Resultats.

La preparaci6 dels materials porosos es va realitzar seguint les
indicacions del punt 2.2.2.5 i que també es descrit als articles [13][15].
Breument, esferes de PMMA son introduides en un motlle, 1 calfades durant
30 minuts a una temperatura al voltant de la seua T,, aplicant una pressio
concreta per obtindre un plantilla de PMMA de porositat desitjada. Sobre els
espais buits de la plantilla de PMMA s’injecta la solucié monomérica que
polimeritza en la camera ultraviolada. La matriu de PMMA s’elimina amb
diclorometa per ser millor solvent d’aquest polimer que [’acetat d’etil,
després es neteja amb alcohol per eliminar les substancies de baix pes
molecular i finalment les mostres son secades per a la seua caracteritzacio.

La porositat de totes les estructures poroses es fixa en 75% 1 es
determina gravimeétricament (punt 2.2.2.7). La densitat (punt 2.2.2.6) i la
temperatura de transicio vitria (punt 2.3.6) de totes les composicions en bloc
es calculada. També es realitzen assajos d’absorcions dels polimers en bloc
per immersié en diclorometa durant 3 dies a la temperatura de 25°C. Per
acabar de caracteritzar els materials en bloc, es realitzen assajos dinamics-
mecanics a la freqliencia d’1 Hz, en mode traccio.

Finalment, per estudiar la microestructura del materials 3-D, es van
s’obtenen micrografies de talls longitudinals i transversals de les mostres,
mitjangant microscopia electronica d’escombrada (SEM).

Primerament, es van preparar 4 plantilles de PMMA aplicant la
mateixa pressio, pero amb 4 diferents diametres d’esferes; 35, 90, 250 i 500
micres. Aquestes plantilles se’ls va injectar un solucié monomerica d’acrilat
d’etil (EA) amb un 2% de metacrilat d’etilenglicol (EGDMA) com
entrecreuador i un 0.2% de benzoina com a fotoiniciador, per obtenir unes
estructures amb diferent diametre de porus perd amb una porositat constant
del 75%. En la figura 3.17, es mostren les micrografies (SEM) de les
diverses mostres, on és pot apreciar que les quatre estructures amb diferents
diametres de porus es troben col-lapsades.
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Figura 3.17. Micrografies (SEM) d’estructures poroses de composicid
PEA/EGDMA (98%/2%). Porositat constat del 75% i quatre tamanys de
porus: a) 35 u b) 90 n ¢) 250 p d) 500-600 p. Les estructures s’observen
col-lapsades després del procés de fabricacio.

El col-lapsament de les estructures pot estar degut a que el
diclorometa és un bon solvent del PMMA, pero també del material
constitutiu de I’estructura porosa, per la qual cosa, en el procés de dissolucid
de la plantilla de PMMA, la xarxa polimérica s’ha d’estirar moltissim i quan
es canvia de diclorometa a etanol, la xarxa és comprimeix bruscament, sent
incapa¢ de recuperar la forma inicial. La diferéncia que es dona en 1’estat
unflat de dissolvent i I’estat sec per estructures poroses ha estat mostrada en
la literatura [42][63] per sistemes amb porus més Xicotets. A més,
I’influencia del tipus de dissolvent utilitzat ha estat també estudiada
[91[241[48][50][65][79][114][118][124][148][165][166].

Estructures polimeériques poroses secades amb dissolvent roins o que
quasi no augmenten el volum de la xarxa quan son absorbits, mostren un
porositat maxima, és a dir, molt propera a la porositat en estat d’absorcio del
dissolvent en la xarxa [118]. El procés de secat de polimers unflats en bons
dissolvents pot dirigir a una parcial o total collapsament del porus
[115][116]. Els experiments realitzats en aquest estudi indiquen que la
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porositat que s’assoleix en [’estat d’absorcio del dissolvent pot ser
preservada en estat sec si l’interaccié entre el polimer i el dissolvent
decreixen abans del procés de secat. Per un altra banda, com 1’absorcié d’un
dissolvent en la xarxa polimérica, depeén també dels parametres de la xarxa,
és a dir, del nombre de cadenes elasticament actives, és va decidir
incrementar el grau d’entrecreuament en la xarxa per reduir el grau
d’unflament i conseqiientment, previndre el col-lapse de 1’estructura després
de dissoldre la plantilla de PMMA i secar 1’estructura porosa.

Aleshores, es van sintetitzar cinc suports porosos seguint el mateix
procés de fabricacio utilitzat anteriorment; una porositat constant de 75% i
diametre de porus de 90 p. El monomer principal va estar ’EA entrecreuat
amb diferents percentatges d’entrecreuador (TEGDMA); 2%, 5%, 10%, 20%
130%. Les temperatures vitries de les cinc composicions estan per baix de la
temperatura ambient (taula 3.3).

7

Composicié Polimérica. Densitat del bloc (g/cm“) T, (°C)
EA/EGDMA (98/2) 1.130 -12.0
EA/TEGDMA (98/2) 1.126 -14.4
EA/TEGDMA (95/5) 1.132 -12.9
EA/TEGDMA (90/10) 1.140 -11.1
EA/TEGDMA (80/20) 1.154 -5.1
EA/TEGDMA (70/30) 1.160 43
(EMA/BA)/EGDMA ((79/19)/2) 1.125 48.5

Taula 3.3. Densitat dels polimers en bloc i temperatures de transicid vitria de
totes les composicions utilitzades.

Es va utilitzar aquest entrecreuador en volta de ’EGDMA, perqué el
TEGDMA ¢és un monomer més flexible que ’EGDMA 1 aix0 permet una
major densitat d’entrecreuament sense la preséncia de tensions internes en la
xarxa del polimer que pot dirigir a la formacié de microrotures durant el
procés de polimeritzacié. L’eliminacié del PMMA es va realitzar mitjangant
diclorometa. En la figura 3.18, es mostra les microscopies (SEM) de les
quatre estructures poroses; es pot apreciar com a mesura que el percentatge
de TEGDMA augmenta les estructures estan més interconnectades i amb un
percentatge de 30% de TEGDMA [I’estructura es troba totalment
interconectada (Figura 3.18d).
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i Nl = 4 L L,
Figura 3.18. Micrografies SEM d’estructures poroses de PEA amb variacio
de la densitat d’entrecreuament, per una porositat constant del 75% i un
tamany de porus de 90 micres; a) 2%TEGDMA, b) S%TEGDMA,
¢) 20%TEGDMA i d) 30% TEGDMA.

El col-lapse de porus pot ser també quantificat mitjangant mesures
d’espessors de les mostres abans i despres de I’extraccid de la plantilla de
PMMA. A la taula 3.4, es mostra la diferéncia d’espessors abans i després
del procés de neteja del PMMA i el percentatge de reduccid. Es pot apreciar
en la figura 3.18b, que fins a un 10% de TEGDMA, D’estructura es troba
completament col-lapsada, el que suposa un reduccié de I’espessor de la
mostra del 30% aproximadament. En canvi, per a un percentatge
d’entrecreuador del 30% (Figura 3.18d), la mostra es troba completament
interconnectada, i la reduccio de 1’espessor es tan sol del 10%. Aleshores, la
composicio de 70/30 EA/TEGDMA permet mantenir una estructura oberta i
interconnectada després de I’eliminaci6 de la plantilla de PMMA amb
diclorometa i el posterior procés de secat del suport poros.

En un estudi posterior, diferents bastides d’aquesta composicio han
estat sintetitzades amb aquest procés de fabricacid, perd per a un ample
interval diametres de porus i porositats [15].
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Xarxa Polimer Epessor inicial (mm)  Espessor final (mm) Reducci6 (%)
EA/TEGDMA (98/2) 2.5 1.1 54
EA/TEGDMA (95/5) 2.7 1.3 52
EA/TEGDMA (90/10) 2.7 1.8 33
EA/TEGDMA (80/20) 2.6 2.1 19
EA/TEGDMA (70/30) 2.6 2.4 10

Taula 3.4. Gruix de les bastides polimeriques amb diferents percentatges de
TEGDMA, abans i després de I’extracci6 de PMMA. La reduccié de
I’espessor quantifica el col-lapse de I’estructura.

Per un altra banda, com I’absorcié d’un dissolvent en la xarxa
polimeérica, depén també dels parametres de la xarxa, €s a dir, del nombre de
cadenes elasticament actives, volem con¢ixer com afecta 1’augment del grau
d’entrecreuament aquest parametre:

Segons la teoria d’elasticitat del cautxt, la concentracié molar de
cadenes elasticament actives o efectives, n./V,, esta relacionada amb el
modul de goma mitjangant la segiient expressio [44]:

d
F'= ¢ 3pT= 22 3RT (3.5)
V2 Mc

On R és la constant universal dels gasos, T és la temperatura absoluta, E’ és
el modul en la regi6 elastomérica a la temperatura T, M és el pes molecular
promig entre punts d’entrecreuaments i d, és la densitat de la xarxa. A la
taula 3.3, s’han calculat les densitat de les diverses xarxes a temperatura
ambient (298 K, aprox.), aleshores, M. pot ser calculat a partir de valors
experimentals del modul de goma (E’), valors que es poden obtenir dels
assajos dinamics-mecanics (DMS) que es mostren a la figura 3.19. En
aquesta figura s’observa com el modul de goma augmenta a mesura que ho
fa la densitat d’entrecreuament i a més, la relaxacid mecanica principal €s
mou cap temperatures més altes (Figura 3.20).
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Figura 3.19. Modul acumulat dinamic-mecanic. (A, o, V, 0, IZI;. Copolimers

PEA-TEGDMA, la fletxa indica cap on augmenta el %TEGDMA. (m)
PEA 2%EGDMA (4 ) P(EMA-co-BA) 2%EGDMA.
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Figura 3.20. Pérduda de tangent mecanica. (A, o, V, 0, 2 ). Copolimers
PEA-TEGDMA, la fletxa indica cap on augmenta el %TEGDMA. (m)

PEA 2%EGDMA (4 ) P(EMA-co-BA) 2%EGDMA.

Les dades utilitzades i els calculs realitzats per congixer els
parametres de la xarxa del polimer es troben en la taula 3.5. On es pot
observar com n./V, incrementa a mesura que el percentatge de TEGDMA al
sistema ho fa també, conseqiientment, el pes molecular promig, M. decreix
entre punts d’entrecreuaments.
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Composicié Polimer E'(MPa) n./V,(mol/em®) M. (g/mol) w 1 le
EA/EGDMA (98/2) 0.857 1.135E-10 9992.7 8.88 091 0.13
EA/TEGDMA (98/2) 1.074 1.423E-10 7914.5 697 089 027
EA/TEGDMA (95/5) 1.601 2.120E-10 5340.4 474 085 025
EA/TEGDMA (90/10) 3.342 4.426E-10 2575.6 290 077 026
EA/TEGDMA (80/20) 6.745 8.933E-10 1291.8 1.67 0.66 032
EA/TEGDMA (70/30) 11.527 1.527E-09 759.9 123 058 0.28
(EMA/BA)/EGDMA ((79/19)/2) 0.551 7.299E-11 5928.9 479 085 027

Taula 3.5. Propietats de la xarxa polimérica. E’= Modul acumulat a 100 °C;
n./V,=Densitat de cadenes elasticament actives, M.=Massa molecular entre
punts d’entrecreuaments w=capacitat dels materials per absorbir diclorometa
(massa de dissolvent absorbit per la massa del polimer sec); ¢;=Fracci6 de
volum en equilibri del dissolvent en la xarxa;} |, €s el parametre d’interaccio
aparent de Flory-Rehner.

L’equacié de Flory-Rehner [44] relaciona el grau d’unflament amb
I’interaccid polimer —dissolvent i els parametres topologics de la xarxa,

1
0=Ing +1-¢,+7,(1-4)  +V, %(1—¢1)3 (3.6)

2

En aquesta equacio, ¢; és la fraccid de volum en equilibri del
dissolvent en el polimer, v; és el volum molar del solvent (64.26 cm’/mol
per al diclorometa), X]2 és el parametre d’interaccid aparent i n./v; és
la densitat de volum de cadenes elasticament actives a la xarxa. Es va decidir
incrementar n./V,, mitjangant un canvi en la relacié entrecreuador/monomer
durant el procés de polimeritzacio que duu a la formacid de la xarxa. ¢, va
ser calculat mitjancant mesures gravimeétriques, a partir de w, que és la
relacio de la massa de diclorometa absorbida per la massa de polimer sec, i
la densitat del polimer d,.

¢ = 4 (3.7)
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@1, disminueix a mesura que la densitat d’entrecreuament augmenta, mentre

i, que s’ha calculat de I’equacié (3.6), roman constant (taula 3.5). Un
valor baix del parametre d’interaccié (per baix de 0.5) indica que el
diclorometa és un bon dissolvent. Per tant, veient els valors del parametre
d’interaccio als diferents copolimers es pot afirmar que el diclorometa és bon
dissolvent tan del PEA com el TEGDMA. L’efecte d’incrementar el
contingut de TEGDMA en el sistema no influeix en la naturalesa de
I’interaccié polimer-dissolvent i, conseqiientment, es produeix una
disminucié constant en el contingut de dissolvent en equilibri, que pot ser
explicat per I’increment de la densitat de cadenes elasticament actives en el
sistema n./V,; és a dir, la disminucié del pes molecular promig M, entre
punts d’entrecreuaments.

Finalment, és mostra els experiments d’'unflament amb diclorometa a
temperatura ambient, per a totes les composicions utilitzades al llarg
d’aquest estudi (Figura 3.21). A I’eix d’ordenades es troba com a parametre,
I’increment de volum en la xarxa unflada de dissolvent per el volum de la
xarxa eixugada, com s’ha calculat a la taula 3.5, que ve donada per I’equacid
3.8:

=" (3.8)

A T’eix d’abcises es representa el percentatge d’entrecreuador. Per
tant, a la figura 3.21, també es pot observar com a major densitat
d’entrecreuament, 1’augment de volum dels copolimers en el procés
d’unflament amb diclorometa es menor. Com a resultat d’aquest menor
volum, s’evita el col-lapsament de porus en I’estructura després d’eliminar la
plantilla de PMMA.
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Figura 3.21. Increment de volum del material en el procés d’unflament amb
diclorometa en funcié del % d’entrecreudaor. Els cercles estan referits a la
composicio EA amb diferents percentatges de TEGDMA. El triangle esta
referit al copolimer (EMA/BA) amb 1%EGDMA i el quadrat a la
composicio EA/EGDMA (98/2).

Finalment, per tal de coneixer la influéncia de la temperatura de
transicio vitria del material base del qual esta fabricat el suport porés. Es va
sintetitzar estructures poroses amb una composicié de Metacrilat d’etil
(EMA)/acrilat d’etil (BA) i EGDMA com entrecreuador amb un percentatge
en pes dels monomers de; 80, 20 i 1 %, respectivament. Per realitzar la
sintesi de les suports porosos es va seguir el mateix procés de fabricacid
utilitzat fins ara, com a plantilla de PMMA es van prendre microesferes de
90 micres i la porositat final de I’estructura es va fixar en 75%. La
temperatura de transicio vitria del material en bloc de composicio
80%EMA/20%BA/1%EGDMA es va mesurar amb el DSC, obtenint un
valor de T,= 48°C (taula 3.3).

L’altim pas, va ser realitzar micrografies en el microscopic
electronic d’escombrada (SEM) de les estructures poroses, observant tan
talls longitudinals com transversals (Figura 3.22). Com es pot apreciar a les
micrografies, 1’estructura resta totalment interconnectada, per el que es pot
afirmar que el col-lapse de porus no resulta un problema critic quan la matriu
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polimerica de la qual esta fabricat el suport poros, es troba en estat vitri
despres del procés de secat.

Z00um

Figura 3.22. a) Vista general de Micrografia SEM del suport pords del
copolimer; Metacrilat d’etil 80%(EMA), Acrilat d’etil 20%(BA) i
1%EGDMA. Porositat constant del 75% i un tamany de porus de 90 micres.
b) Vista detallada de 1’estructura porosa del copolimer.

Per una altra banda, la fracci6 en volum del dissolvent en la xarxa és
0.85, per tant, s’assoleix un alt contingut de dissolvent degut a que hi ha una
bona interaccié polimer-dissolvent ( X12 = 0.27) i una baixa densitat de
cadenes elasticament actives (n./V, = 7.299-10""" mol/cm’), valors que es
troben tabulats a la taula 3.5. A la figura 3.21, s’observa com aquesta xarxa
copolimeérica augmenta el seu volum quasi 6 voltes en el procés d’extraccio
del PMMA amb el diclorometa, per I’absorcié del dissolvent en el
copolimer.

Tanmateix, quan el copolimer €s secat, la temperatura de transicid
vitria es situa per dalt de la temperatura ambient i al passar a 1’estat vitri es
prevén el col-lapse de porus que podia haver tingut lloc si la matriu de
I’estructura haguera estat fabricada d’un copolimer amb el mateix grau
d’entrecreuament, perd amb una T, per baix de la temperatura ambient.

L’objectiu d’aquest treball ha estat estudiar el col-lapse de porus en
estructures poroses amb diferents composicions polimeériques, durant el
procés d’extraccio del porogen. Finalment, s’ha vist que per a composicions
que es troben en estat vitri no s’hi produeix col-lapse de I’estructura porosa,
mentre que, les composicions que es troben en estat de goma, el control del
grau d’unflament de la xarxa polimérica en el procés d’extracciéo del PMMA,
¢s clau per obtenir estructures totalment interconnecatades.
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3.6.- Propietats mecaniques dels suports polimérics
POrosos.

3.6.1.- Introduccio.

El disseny del biomaterial ha d’exhibir unes adequades propietats
mecaniques que proporcionen la correcta tensié en 1’entorn per guiar el nou
teixit. Les propietats mecaniques del suport depenen de la naturalesa del
material del qual s’ha fet aquest, la seua densitat relativa i les
caracteristiques microestructurals.

Les propietats mecaniques del material pords per regeneracio tissular
han de ser similar al teixit o organ que s’intenta regenerar. Més encara, si
son teixits que han de suportar carregues com I’os, cartilag o teixits
vasculars. Aleshores, I’interaccié6 mecanica del material implantat amb 1’
entorn juga un paper clau. Els teixits es remodelen baix 1’accié de les
carregues. Per exemple, els ossos adapten la seua geometria, densitat i/o
arquitectura interna (cas de ’os trabecular) en resposta als canvis en les
condicions de carregues. Per tant, és molt important per a que la regeneraciod
tinga lloc, que I’'implant complisca les funcions biomecaniques del teixit
natiu i que s’integre amb els teixits del voltants. En el cas de regeneracio o
reparacio del teixit de 1’os, I’implant hauria d’aguantar les carregues inclos
en la fase postoperatoria. Obviament, seria ideal si el suport pords
minimitzara les propietats mecaniques del teixit natiu.

La resposta mecanica d’un material pords ha estat modelada per
representacido d’estructures cel-lulars de diferents maneres. EI model més
simple, és 1’Gs d’analisi dimensional per modelar els mecanismes
deformaci6 i fallada sense donar una especificacié exacta de la geometria
cel-lular. Aquesta aproximacio assumeix que la geometria cel-lular és similar
en escumes de diferents densitats relatives, donant una dependéncia de les
propietats mecaniques amb la densitat relativa i les propietats del solid del
qual esta sintetitzat. Perd necessita experiments per determinar les constants
relatives a la geometria cel-lular. Un altre tipus d’aproximacio és I’utilitzacio
d’analisi d’elements finits amb estructures cel-lulars a 1’atzar o regulars.
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En aquest estudi; “Suports porosos polimérics amb arquitectura
controlada de porus esférics interconnectats. Fabricaci6, propietats
mecaniques i model d’elements finits”, es sintetitzen un ample interval
d’estructures poroses, amb diferents porositats i diametres de porus, per fer
un estudi de les seues propietats mecaniques. Per aixo, es realitzant assajos
experimentals a compressio i a banda, es realitza un estudi amb un model
d’elements finits (FEM) que imita els suports porosos, aplicant carregues i
variant diversos parametres que poden influir en les propietats mecaniques.
Amb aquest tractament, es poden treure conclusions de la influencia que
tenen els parametres geomeétriques (porositat, interconexid i diametre de
porus) sobre les propietats mecaniques de les estructures poroses.

3.6.2.- Discussio i Resultats.

En aquest treball s’ha utilitzat un procés de fabricacié de suports
polimérics porosos ja utilitzat en anteriors estudis d’aquesta tesi [13][15],
que es basa en injectar una solucid monomérica de composicidé desitjada
entre els buits d’una plantilla de PMMA, per a que posteriorment polimeritze
mitjangant mecanisme de radicals lliures i finalment, extraure el PMMA amb
diclorometa i obtindre I’estructura porosa. Per aquest estudi, s’han obtés
mitjancant aquest procediment de sintesi estructures interconnectades amb
porus esfeérics amb un interval de porositats des de 70 fins al 95%. A més, a
per cada porositat s’han sintetitzat bastides amb tres tamanys de porus
diferents, escollits arbitrariament; 35, 90 i 250 micres. Aquest tipus
d’arquitectura és especialment adequada per aplicacions d’enginyeria tissular
0ssia, ja que es requereixen materials 3-D que mimetizen 1’estructura de 1’os,
amb un control de la porositat i diametre de porus. A hores d’ara, encara
resulta ambigu decidir un tamany de porus Optim per a situacions de carrega
i no carrega en regeneracido d’os. En els diversos estudis s’han testat un
ample interval de tamanys de porus [20-300] pm [80].

En aquest estudi la composicié escollida per a totes les estructures
poroses ha estat la mateixa; Poliacrilat d’etil (PEA) entrecreuat amb un 30%
en pes de metacrilat de trietilenglicol (TEGDMA). Amb aquesta composicio
hidrofoba s’han obtés suport porosos completament interconnectats [16] i el
PEA ha estat ja testat en cultius cel-lulars amb bons resultats [122].

La porositat de totes les estructures poroses ha estat determinada
gravimetricament (punt 2.2.2.7). La densitat de la composicio
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70PEA/30TEGDMA en bloc s’ha obtés seguint les instruccions del punt
2.2.2.6. Per estudiar la microestructura dels materials 3-D, es van realitzar
micrografies de talls longitudinals i transversals de les mostres, mitjancant
microscopia electronica d’escombrada (SEM). Per caracteritzar les
propietats mecaniques dels suports porosos, es van realitzar assajos tensio de
compressié deformacié seguint la norma ”ASTM D1621-00, Test Method
for Compressive Properties of Rigid Cellular Solids” (punt 2.3.5). Les
propietats mecaniques son estudiades fent us d’un model d’elements finits
(FEM), en el qual I’assaig de tensio de compressio deformaci6 és simulat en
una estructura ideal basada en el sistema cristal-li cubic centrat en les cares
(CCC). Les propietats mecaniques en la zona linear elastica i la influéncia
dels parametres geometrics (porositat, diametre de porus i tamany de goles
d’interconnexid) de les estructures poroses son explicades amb el model
d’elements finits.

A la figura 3.23, es mostren les micrografies de les estructures
poroses a diferents porositats per a un diametre de porus de 35 um.
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Figura 3.23. Micrografies SEM de suports porosos 70PEA/30TEGDMA
amb el mateix tamany de porus (35 um) i diferents porositats. a-b) 70 %, c)
75%, d) 85%
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A la figura 3.24, es mostren les micrografies dels suports porosos a
diferents porositats per a un diametre de porus de 90 um. Es veu a primer
cop, com ’escala que esta a peu de foto augmenta respecte a les estructures
de 35 micres, el que equival logicament a un major diametre de porus i un
major tamany de goles d’interconnexio.

Figura 3.24. Micrografies SEM de suports porosos 70PEA/30TEGDMA
amb el mateix tamany de porus (90 um) i diferents porositats. a) 70 %, b)
75%, ¢) 85% 1 d) 95%.

A la figura 3.25, es mostren les micrografies de les bastides poroses
a diferents porositats per a un tamany de porus de 250 um. Veient els suports
porosos per als tres diametres de porus, es pot afirmar que en els tres casos el
tipus d’arquitectura és la mateixa, porus de geometria esferica
interconnectats. Els tamany de porus ve determinat per el diametre de les
esferes que formen la plantilla de PMMA i la porositat per les condicions de
sinteritzacio que s’aplica al PMMA; pressio i temperatura. Com s’espera el
tamany de les goles d’interconnexié augmenta a mesura que ho fa la
porositat (per a un tamany de porus fixe), perqué aquest €s el mecanisme real
de control de la porositat. Per al cas dels suports porosos de la figura 3.23,
estan realitzats amb un porogen de diametre 35+10 um. L’interval de
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porositat va des de 70% (Figura 3.23a) fins al 85% (Figura 3.23d) on les
goles d’interconnexié quasi es dupliquen. Tanmateix, les estructures
realitzades amb porogen de diametre 90£10 pm mostren un major interval de
porositats que van des de 70% (Figura 3.24a) fins al 95% (Figura 3.24d), on
es pot observar I’increment del tamany de les goles d’interconnexié a mesura
que ho fa la porositat, i per la porositat més alta (Figura 3.24d), les
interconnexions son tan grans que el material que forma part de 1’estructura
porosa, queda reduit a bigues i pilars de xicotet espessor que literalment
formen una bastida. Finalment, les estructures que es mostren a la Figura
3.25, estan realitzades amb un porogen de diametre 250+100 pum.

e : - _ o
Figura 3.25. Micrografies SEM de suports porosos 70PEA/30TEGDMA
amb el mateix tamany de porus (250 um) i diferents porositats. a) 70 %, b)

75%, c)-d) 85%.

S00pm

Per tant, aquestes ultimes estructures poroses son les de major
tamany de porus i de goles d’interconexio, com es pot veure a 1’escala al peu
de les imatges. La Figura 3.25d és una ampliacio de I’estructura de porositat
85% (Figura 3.25¢), en ambdues figures es pot observar clarament com a
I’augmentar el diametre de porus la microestructura dels suports porosos €s
similar a I’obtesa en els diametres d’inferiors.
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Per tant, les micrografies del SEM de les figures 3.23-3.25
demostren que el procés de fabricacio de suports porosos permet obtenir la
porositat i el tamany de porus desitjat (i conseqiientment, el tamany de porus
a través de les goles d’interconnexio) d’una forma senzilla. A més, la
composicid quimica pot ser modificada sense modificacié de 1’estructura
tridimensional, com s’ha realitzat en treballs anteriors copolimeritzant amb
un monomer hidrofilic [13].

El comportament mecanic tipic que té un solid cel-lular o material
3-D, davant un assaig de compressio és pot observar a la segilient corba
tensid a compressio front deformacid per un suport pordés de composicio
70%PEA/30%TEGDMA, amb una porositat 65% i un diametre de porus 90
micres. La temperatura de transicid vitria del material en bloc (Tg=4.3°C),
del qual esta fabricat 1’estructura porosa, esta per baix de la temperatura
ambient i per tant es tracta d’una estructura porosa elastomeérica.

5 -
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Figura 3.26. Corba experimental de 1’assaig tensié a compressioé deformacio
per un suport pordés de composici6 70%EA/30%TEGDMA amb una
porositat del 65%. Les lletres al llarg de la corba indiquen els diferents
régims que es van succeint.
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La corba tensié a compressio deformacio experimental d’un suport
poliméric porés es caracteritza per 4 zones com es pot observar a la figura
3.26. Primerament, una regi6 inicial de contacte de la mostra amb les
mordasses (a), seguida d’una zona amb comportament elastic linear (b) per
passar a una regié on es donen baixes tensions amb grans deformacions
(plateau) (c) 1 finalment, 1’Gltim régim on la tensid augmenta bruscament
degut al col-lapsament o densificacié de I’estructura porosa (d) [54]. El
mecanisme associat a cada regid de les corbes en solids cel-lulars ha estat ja
descrit en I’introduccio (punt 1.6.2), perd anem a explicar breument els
mecanismes que ocorren als suports porosos en cada zona de la corba tensio
de compressié deformacid. La regio elastica linear és produeix per flexio
clastica (bending) de les parets de les cel'les en I’estructura porosa. El modul
de Young experimental (E) es calcula a partir de la pendent inicial d’aquesta
regid. La zona de plateau associada al progressiu col-lapsament dels porus
pot estar produida per diversos mecanismes, pero si el material del qual estan
construides les estructures poroses és una goma (Tg~=4.3°C), com ocorreix en
els materials 3-D sintetitzats en aquest estudi, el mecanisme predominant és
doblament o pandeig elastic (buckling) [158]. En la ultima etapa (d),
I’estructura esta completament col-lapsada, i es produeix un augment brusc
de la tensi6 de compressido per la pressido que realitzen les parets de
I’estructura al tocar-se entre elles.

A les properes grafiques es mostren els assajos mecanics dels
diferents suports polimerics porosos, on la composicidé es manté invariable
(70%PEA/30%TEGDMA) i es va canviant tant la porositat com el diametre
de porus. Per tant, a la figura 3.27, s’observa les corbes tensié a compressio
deformaci6 a mesura que augmenta la porositat per un tamany de porus
constant (250 um). A primer cop, es pot observar que les corbes no tenen les
quatre zones caracteristiques de 1’assaig tensi6 de compressié deformacio
per materials 3-D (Figures 1.8 1 3.26). Aix0 és degut, a que altes porositats (a
partir del 75%) i amb aquesta composicié (una goma), la zona on es
produeix la flexio elastica (bending) i la zona on comenga el col-lapsament
dels porus per pandeig elastic (buckling), és solapen no podent-se distingir
amb claredat les dues zones.
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Figura 3.27. Corbes tensio de compressio deformacié per materials 3-D amb
diferents porositats i el mateix tamany de porus (aprox. 250 um). Les fletxes
indiquen I’aparicio del comencament del col-lapse (plateau).

Com es veu a les corbes de la figura 3.27, el pendent inicial de la
zona elastic linear disminueix a mesura que la porositat augmenta. Eixa
mateixa tendeéncia es pot observar en la deformacio total que té un valor
major en les corbes de major porositat, degut logicament a que hi ha menys
contingut de material.

Per tant, a partir de la figura 3.27, es pot calcular el modul de Young
a distintes porositats, que té una tendéncia a disminuir amb la porositat; amb
un valor de 2.18 MPa per a 75% de porositat fins a 0.47 Mpa per al 85% de
porositat. També s’observa, com el comencament del collapsament
(Plateau), es mou cap a major deformacions i €s més definit a mesura que la
porositat incrementa. A més, la pendent final de les corbes tensio-
deformacié quan s’ha produit el col-lapsament de porus €és la mateixa per
totes les corbes (independent de la porositat i el tamany de porus) i és
equivalent al modul elastic del material en bloc del qual esta fabricat
I’estructura porosa. Per una altra banda, a mesura que la porositat augmenta
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I’espessor dels suports de 1’estructura disminueix , encara que la longitud de
les bigues i columnes es manté aproximadament constant (degut al procés de
fabricacid). Per tant, quan la porositat augmenta la relaci6 diametre dels
suports longitud, disminueix, i amb una tensié menor es produeix el pandeig
elastic (buckling), com s’observa a la figura 3.27.

Per altra banda, a la figura 3.28, es mostren els experiments de tensio
a compressioé deformacio per als tres tamanys de porus, fixant la porositat
(aprox. 85%).

85% porositat

Tensié (MPa)
FiN

Augmenta ¢ porus

2 0000000000000 000000>

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
Deformacié Y,

Figura 3.28. a) Mostra les corbes tensio de compressio deformacio per als
tres tamanys de porus a una porositat fixa del 85%.
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Figura 3.28. b) Ampliacié de la zona elastica linear, de les corbes tensio a
compressio deformacid per als tres tamanys de porus a una porositat fixa del
85%.

A la figura 3.28a, no es pot apreciar amb claredat la zona elastic
linear ni el comencament del plateau. Perd si s’observa com a menor
porositat la deformacio total que s’assoleix €s menor, degut a que amb porus
xicotets I’empaquetament del material quan es comprimeix resulta més
complicat. Per obtenir una visié més detallada de la zona elastica linear, s’ha
realitzat una ampliacié d’aquesta zona a la figura 3.28b. On s’ha calculat el
modul de Young per les estructures poroses amb una porositat constant del
85% 1 amb tres diametres de porus; 35, 90 i 250 micres. Com s’aprecia a les
tres corbes el pendent de la zona elastica linear és practicament la mateixa,
amb un valor del modul de Young de 0.6+£0.15 MPa. A banda, se observa
que el comengament del col-lapse de porus no té lloc al mateix valor de
deformaci6 per a les diferents corbes, a més, quan el diametre de porus és
més xicotet la tensid en la zona plateau €s major. Per tant, el tamany de
porus té un influencia directa amb les propietats mecaniques dels materials
3-D, encara que sembla que les propietats elastiques mecaniques sols
depenen de la porositat total.

Aquest resultat es contradictori amb un altre estudi que es va
realitzar amb escumes d’alumini, arribant a la conclusié de que el tamany de
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porus influia en el modul de Young [151], perd es concordant amb un altre
estudi on es tracta un cas d’homogeneitzacié computacional, per aplicacid
d’una flexio linear elastica (bending) d’una peca rectangular plana baix unes
condiciones de deformaci6. En aquest exemple, es prenen 11 cel-les unitats
diferents amb una distribucié de porus totalment a ’atzar (pero totes amb
una fraccié en volum constant del 12%) com s’observa a la figura 3.29. El
comportament promig d’aquestes 11 cel-les unitat s’espera estiguen
representatives de 1’estructura reial. Finalment, es compara els resultats
mecanics per a tres tipus de matrius, arribant a la conclusid6 que per a
xicotetes deformacions no s’observa practicament diferéncies en la resposta
del material. Per grans a deformacions encara que s’observa una major
diferéncia, les desviacions no sén massa significatives.
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Figura. 3.29 Matrius rectangulars planes amb un 12% de fraccié en volum
amb distribucid de porus a 1’atzar [53].

Les propietats mecaniques experimentals dels suports porosos van
ser contrastades mitjangant un estudi amb model d’elements finits (FEM).
Primerament, es va dissenyar una estructura tridimensional similar al suports
porosos sintetitzats i €s va simular el test tensid a compressié deformacio
aplicat als assajos experimentals; “ASTM D1621-00, Test Method for
Compressive Properties of Rigid Cellular Solids”, perod sols fins la zona
elastic linear. En virtut de la linearitat del problema i per evitar els efectes de
la distribucié de tamanys de porus, la microestructura geomeétrica es
modelada idealment com una estructura ctbica centrada en les cares (CCC)
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[44], considerant que els porus esferics son situats d’acord amb 1’estructura
(CCC). Aquesta estructura conté el maxim empaquetament de les esferes en
I’espai 1 es sembla a la estructura geomeétrica del suport porods sintetitzat com
es mostra a la figura 3.30. Com la microestructura es considerada i modelada
com isotropica, la resposta mecanica del material 3-D, estara determinada
per dos constants; el modul elastic, que depén de la porositat i el coeficient
de Poisson que és independent de la porositat [75].

mitjangant a) Microscopic electronic (SEM) i les obteses amb b)-c) el model
FEM basat en una estructura CCC.

Per tant, per tal d’entendre les propietats mecaniques del material,
especialment la dependéncia del modul de Young amb els factors
geometricament caracteristics de ’estructura (porositat total i diametre de
porus), el model d’elements finits es va plantejar amb diferents porositats i
tres diametres de porus; 35, 90 i 250 um. A la figura 3.31, es mostren els
resultats de les simulacions del FEM, que es van obtindre seguint la teoria de
I’homogeneitzacio  [53][67][136], en la qual s’assumeix que la
microestructura de I’estructura porosa €s localment periodica. Aixo significa
que repetint una estructura unitaria basica es crea la microestructura de la
bastida porosa. Per tant, el modul de Young calculat és un valor promig de
dels moduls elastic de tota ’estructura porosa.

A la figura 3.31, es representa el modul de Young front a la
porositat. L’interval de porositats en el qual s’ha treballat ha estat des de
77% fins al 94%, per als tres diametres de porus. Per tant, a la figura 3.31
s’ha representat els tres diametres de porus; 35 (4), 90 (®) i 250 (™) micres,
a diferents porositats. Els resultats experimentals (O) també han estat
inclosos. Com s’observa a la linea de punts de la figura 3.31, el model prediu
una disminucié del modul elastic amb la porositat seguint una tendéncia
parabolica. A més, els resultats del model estan en concordanca amb els
resultats experimentals. Per una banda, suggereixen que el modul de Young
sols depen de la porositat total i no del tamany de porus, en contra d’altres
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investigacions que es poden trobar a literatura [23][70][151]. Per altra banda,
les dades experimentals tenen una bona concordancia amb la corba mestra
que dona la dependeéncia de la porositat amb les propietats elastiques (Figura
3.31).
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Figura 3.31. Modul de Young de dades Experimentals (O) i prediccio
mitjancant FEM en funci6 de la porositat per diametres de porus: 35 pm (4),
(®) 90 um i (™) 250 pm.

La dependéncia exponencial que té el modul elastic del material 3-D
amb la densitat relativa [54][78] es descrita per la segiient equacio (3.9)

2
E_d~
L

On p i pp son la densitat aparent del suport pords i del material en
bloc constitutiu del suport, respectivament. La densitat relativa (p/py,) €s pot
relacionar amb la porositat P, amb la segiient equacio:
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£ =1-p (3.10)

Per tant, amb 1’equacié 3.11 relacionem el modul de Young de
I’estructura porosa amb la porositat.

E 2
E——C@—P) (3.11)

b

La representacid6 del modul com una funcié del quadrat de la
porositat es representa en la figura 3.32, on es mostren les dades
experimentals i les obteses mitjangant simulacié del model FEM, per a
diferents porositats i els tres tamanys de porus. Els valors del modul del
Young i la densitat del material en bloc del qual ha estat fabricat els suports
porosos (composicio 70EA/30TEGDMA) son: E,=31 MPa i p,=1.160g/cm’.
L’ajust de I’equacié (3.11) (linea discontinua) s’ha realitzat amb les dades
obteses mitjancant simulaci6é del model FEM, obtenint un valor de C=1.002,
encara que amb un ajust amb les dades experimentals s’haguera obtés un
valor semblant de C, com es pot veure a la figura 3.32.
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Figura 3.32. Dades del modul experimental (o) dels assajos a compressio i
ajust de I’equacio 3.11 (linia discontinua) amb els valors obtesos amb el
model d’elements finits (®).

Aquesta correlacié de dades ens dona idea de quin son els
parametres que influeixin en el modul de Young del material 3-D i de quina
manera ho fan. L’equacio 3.11 esta basada en arguments dimensionals i la
constant C sols depén de la geometria de I’estructura porosa. Per tant, queda
clar que el diametre de porus i la porositat no fa que canvien els parametres
geometrics del les estructures poroses i per es manté la mateixa arquitectura
als suports porosos independentment de la porositat o el diametre de porus.
Per exemple, per a escumes polimériques amb diferents densitats relatives,
s’ha trobat un valor de C~1 fent un estudi d’analisi dimensional [54], amb un
analisi estructural s’ha obtés un valor de C= 0.98 [160], i per méctode
d’elements finits C=0.8 [156].

Diferents valors de C han estat reportats per escumes amb diferents
geometries de la cel-la unitat. Per aquest treball, una unica constant ¢s
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encontrada independent del tamany de porus i la porositat del material 3-D,
confirmant la dependéncia del modul de Young amb la porositat total, pero
sense influir el diametres de porus o el tamany de goles d’interconnexio.
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1. S’ha obtés una metodologia per a fabricar suports porosos
polimérics, amb una arquitectura definida; porus esfeérics d’un tamany
definit, i interconnectats regularment al llarg de 1’estructura. Es tracta d’un
metode senzill i versatil, on es pot variar; la porositat, el tamany de goles
d’interconnexiod, el tamany de porus i la hidroficilitat del material,
mantenint-se la mateixa arquitectura de 1’estructura porosa, independentment
del canvi de variable que es realitze. El comportament mecanic de les
mostres poroses ¢és significativament diferent comparat amb el material en
bloc de la mateixa de composicid, no sols el modul és menor sind que hi ha
indicis de que la relaxaci6 té un comportament distint degut a I’efecte de les
capes superficials.

2. Es coneixen les propietats mecaniques experimentals dels suports
porosos en la zona elastic linear i com els afecta els parametres geométrics
com el tamany de porus, porositat i tamany de goles d’interconnexio.
Suggerint les dades que I’inic parametre que influeix en el modul de Young
¢s la porositat.

3. Es coneixen les propietats mecaniques experimentals dels suports
porosos en la zona no linear i com els afecta els parametres geométrics com
el tamany de porus, porositat i tamany de goles d’interconnexid. Arribant a
la conclusi6 que quan augmenta la porositat, s’assoleix una major
deformacid, i la zona de plateau on es produeix el col-lapse de porus és més
definida. A més, en aquesta zona no linear el tamany de porus afecta el
comportament mecanic del material. Per una banda, s’observa que el
comencament del col-lapse de porus no té lloc al mateix valor de deformacid
als diferents tamanys de porus, i quan el diametre de porus és més xicotet la
tensio en la zona plateau és major. Per tant, el tamany de porus té una
influéncia directa amb les propietats mecaniques dels materials 3-D, encara
que les propietats elastiques mecaniques solament depenen de la porositat
total. Per altra banda, la representacié del modul de Young front al quadrat
de la porositat de les estructures poroses, deixa clar que el diametre de porus,
porositat i tamany de goles d’interconnexidé, no fa que canvie la
microestructura dels materials 3-D, i agrupa tots els parametres geomeétrics
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en una Unica constant. Finalment, s’observa que quan el tamany de porus ¢€s
menor la corba tensid de compressid deformacio arriba fins a menors
deformacions (per una porositat constant), degut a que a 1’haver un nombre
major de porus I’empaquetament del suport porods €s pitjor.

4. S’ha simulat el comportament elastic linear del materials 3-D
mitjangant un model d’elements finits (FEM) basat en I’empaquetament dels
porus seguint la geometria cubica centrada en les cares (CCC), degut que
I’estructura resultant imita les caracteristiques geométriques dels materials 3-
D sintetitzats. S’ha entes I'influencia dels parametres geometrics (porositat,
tamany de goles d’interconnexié i tamany de porus) sobre les propietats
elastiques linears dels suports porosos. Les conclusions que s’han obtés
mitjangant simulaci6 amb FEM sén concordants amb les propietats
observades en la zona linear elastica dels assajos de compressio realitzat a
les estructures poroses. El modul de Young no depén de les caracteristiques
geometrics del porus (tamany de porus i tamany de goles d’interconnexio),
sempre que aquests dos factors no canvien I’arquitectura de l’estructura
porosa. El modul de Young sols depén de la porositat.

5. El col'lapse de porus durant la fabricacié de I’estructura porosa
polimérica ha estat estudiat sistematicament. El gran increment del volum de
la xarxa com a conseqiiéncia del procés d’unflament en I’extraccié de la
plantilla de PMMA, produeix un encolliment de 1’estructura porosa quan €s
secada i com a conseqiiéncia s’obté I’estructura col-lapsada. S’ha demostrat
que quan s’augmenta la densitat d’entrecreuador en la xarxa polimeérica que
forma la bastida porosa (mantenint constant el parametre d’interaccid
polimer-dissolvent) s’assoleix una estructura porosa regularment
interconnectada, prevenint aixi el col-lapse de porus. El col-lapse de porus no
té lloc si el polimer del qual esta fabricat la bastida esta en estat vitri, encara
que la xarxa polimérica arribe fins alts percentatges d’unflament del
dissolvent i I’estructura porosa disminuisca bruscament el seu espessor en el
procés de secat. L’increment de T,, amb valors per damunt de la temperatura
ambient, explica aquest comportament de les xarxes polimériques quan son
secades

6. L’efecte de la radiacido y en la xarxa del copolimer P(EA-co-
HEMA) s’ha estudiat per caracteritzacid del material amb assajos dinamic-
mecanics (DMS) i infraroig (FTIR) una volta s’ha exposat el copolimer a
radiacio vy, en un interval de radiacions que girava al voltant de la dosi
estandard d’esterilitzacio 25 kGy. El modul de goma del PEA homopolimer
augmenta com a conseqiiéncia dels nous entrecreuaments que son induits per
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la radiacio. Pel contrari, en el PHEMA el mecanisme predominant a mesura
que la dosi de radiacié augmenta és 1’escissio, que es reflexa en una
disminucié del modul de goma. L’efecte de la radiacié en els copolimers pot
ser obtesa com una superposicio linear dels homopolimers corresponents,
que coincideix amb la nanoheterogeneitat del sistema que formen els
copolimers EA/HEMA.

7. La radiaci6 té també un efecte en I’intensitat del mecanisme de
relaxaci6 associat al moviment del grup —OH. El nombre de ponts
d’hidrogen disminueix quan la dosi de radiaci6 yaugmenta. Aixo, es
confirma a I’espectre infraroig del PHEMA, on s’observa com quan la dosi
augment hi ha una major intensitat en la banda d’absorcié dels —OH
associats als ponts d’hidrogen. Finalment, FTIR ha confirmat la abséncia de
qualsevol procés d’oxidacio en les mostres esterilitzades a qualsevol dosi.

8. El material que s’ha obtés per copolimeritzaci6 mitjancant
radicals lliures del EA i ’HEMA no és un copolimer a 1’atzar pero si un
sistema heterogeni com 1’aplicaci6 de la teoria de la copolimeritzacio
suggereix i els experiments de relaxacid estructural confirmen. La técnica
del DSC proporciona un major detall en I’estructura del sistema i té la
capacitat de mostrar si hi ha associacié o no de les unitats monomeriques en
regions amb un minim tamany de I’ordre dels CRR (uns pocs nanometres).
Les cadenes de copolimers estan formades per llargs blocs d’HEMA i
algunes unitats d’EA, degut a D’alta diferéncia entre les constants de
reactivitat dels dos comonomers, i aixo dona lloc a que algunes cadenes de
PEA pur estiguen també presents en el sistema final.






Glossari.

BA Acrilat de butil
Mecanisme de doblament elastic linear dels suports que

bending mantenen la cel-la (bigues/pilars) en I’estructura porosa.
. Pandeig elastic dels suports que mantenen la cella
buckling . . ,
(bigues/pilars) en I’estructura porosa
Cin Constants que depenen de les  caracteristiques

microestructurals d’un solid cel-lular
) Parametre de Williams—Landel- Ferry
CCC Geometria clibica centrada en les cares
CHO03 Copolimer amb 30% de PHEMA i1 70% PEA, en pes
CHO5 Copolimer amb 50% de PHEMA i 50% PEA, en pes
CHO7 Copolimer amb 70% de PHEMA 1 30% PEA, en pes

CRR Regi6 de reagrupaments cooperatius d’un material
Cp Capacitat calorifica de la mostra (J/gK)
Cpref Capacitat calorifica de referéncia (J/gK)
cc Diferéncia de capacitats calorifiques de la mostra 1 la
p~pref referéncia (J/gK)
(Cp-Cref)maxim Ma‘lxim d’altura del pic en la corba (cp-Crer)
ds Es la densitat d’entrecreuament d’una xarxa polimeérica

E’ Modul de goma
E Modul de Young del solid cel-lular

E, Modul de Young material en bloc o no pords
EA Acrilat d’etil
Y%EA op Percentatge molar d’EA en el copolimer
Y%EA, Fraccié molar de monomers d’EA en la barreja de reaccid

ECM Matriu extracel-lular
EGDMA Dimetacrilat d’etilenglicol
EMA Metacrilat d’etil
EO Oxid d’etilé

F Carrega transversal
F; Fraccié molar dels monomers en el copolimer
f; Fraccio molar dels monomers en la barreja inicial de reaccio

FEM Meétode d’elements finits
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HEMA
Homopolimer

1

m;

m;
Material 3-D
Material en
bloc

M.

ne

ndV, ndV
PEA

plateau

PMMA
PHEMA
TEGDMA
T

R

RVE

SAL

streching
t
ta

T,
T,
Tinicial
T

Va VZ
Vi

Va(9)
Vip

Vporus
Vv

polimer

Metacrilat d’hidroxieti

Polimer format amb un sols monomer
Longitud de biga en una cel-la

Massa eixugada en ’estructura porosa

Massa unflada d’aigua en I’estructura porosa
Material amb una estructura porosa
Material sense porus

Pes molecular promig entre punts d’entrecreuaments

Nombre de mols de cadenes elasticament actives

Densitat de cadenes elasticament actives

Poliacrilat d’etil

Zona corresponent al progressiu col-lapsament dels porus i es
doéna a baixes tensions amb llargues deformacions
Polimetacrilat de metil

Polimetacrilat d’hidroxietil

Trimetacrilat d’etilenglicol

Constant de reactivitat del monomers

Constant universal dels gasos perfectes

Element de volum representatiu d’una microestructura

Nivell seguretat d’esterilitat

Mecanisme de doblament elastic linear de les cares per
estructura porosa amb cel-les tancades

Espessor de biga en una cel‘la

Periode de temps que es deixa una mostra en el DSC a una
temperatura isoterma.

Temperatura propera a la Ty a la qual es realitza una isoterma
per un periode determinat

Temperatura de transici6 vitria

Temperatura inicial on comenga la mesura de la mostra
Temperatura més baixa a la que es refreda la mostra quan es
realitzen assajos de relaxacio estructural en el DSC.

Volum de la mostra

Volum molar del solvent (64.26 cm’/mol per al diclorometa)
Volum de un CRR d’un material multifase

Volum ocupat per I’estructura porosa

Volum ocupat pels porus a I’estructura porosa

Volum ocupat pel polimer a I’estructura porosa



d1

Paigua
Po

p/ps

Ps
ATR

DSC
DMS
FTIR
SEM
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Capacitat dels materials en bloc per absorbir diclorometa
(massa de dissolvent absorbit per la massa del polimer sec)
Massa d’aigua que absorbeix en equilibri el polimer en bloc
dividit per la massa del polimer sec

La mateixa mesura pero referida a una estructura porosa.
Xarxa polimer entrecreuat quimicament

Polimer entrecreuat quimicament

Parametre d’interaccioé aparent de Flory-Rehner

Flexio6 elastic linear d’una biga de longitud en una cel‘la
Composicié d’un material multifase

Fraccid de volum en equilibri del dissolvent en la xarxa
Densitat d’una estructura porosa

Densitat de I’aigua

Densitat del polimer en bloc

Densitat relativa de 1’estructura porosa respecte al material
en bloc

Densitat material en bloc o no poros

Reflectancia Total Atenuada

Calorimetria Diferencial d’Escombrada

Espectroscopia Dinamic-Mecanica

Infraroig de Transformada de Fourier

Microscopia electronica d’escombrada
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