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Resumen

El 4cido hialurénico (HA) es una molécula imprescindible en la formaciéon de muchos
tejidos del organismo, asi como en la regeneracién de los mismos. No obstante, sus
propiedades fisico-quimicas limitan enormemente su uso como material para el soporte
de células en aplicaciones clinicas si no se modifica su estructura quimica o se
acompafia de otras moléculas. En esta tesis se ha sintetizado un constructo
tridimensional de acido hialurénico acompafiado por un segundo material, un polimero
acrilico (el poliacrilato de etilo, o0 PEA) capaz de polimerizar por via radical en el
interior del HA tras liofilizarlo. La red interpenetrada polimérica (IPN) resultante ha
sido analizada para medir sus propiedades y compararlas con constructos semejantes
realizados a partir de ambos polimeros por separado, con el objetivo de comprobar los
efectos de la técnica de sintesis en las propiedades fisico-quimicas del HA. La
viabilidad de estos materiales en aplicaciones con células ha sido comprobada
mediante la realizacion de ensayos in vitro con fibroblastos L929. De forma adicional,
se han llevado a cabo varias modificaciones de la técnica inicial de sintesis para
obtener distintas proporciones de ambos componentes - HA y PEA - en los materiales.
Las propiedades de esta serie de IPNs han sido medidas y comparadas con su método
de sintesis y composicion final con tal de dilucidar el efecto que produce cada paso de
la sintesis en las mismas. Los biomateriales producidos mediante las técnicas aqui
descritas pueden ofrecer sistemas interesantes para el cultivo y/o trasplante de células
en futuras aplicaciones clinicas que deseen incorporar el acido hialurénico en forma de

constructo tridimensional estable.
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Resum

L'acid hialuronic (HA) és una molecula imprescindible en la formacio de molts teixits
de l'organisme, aixi com en la regeneracié dels mateixos. D'altra banda, les seves
propietats fisico-quimiques limiten enormement el seu s com a material per al suport
de cél-lules en aplicacions cliniques si no se'n modifica I'estructura quimica o se
l'acompanya d'altres molecules. En aquesta tesi s'ha sintetitzat un constructe
tridimensional d'acid hialuronic acompanyat d'un segon material, un polimer acrilic (el
poliacrilat d'etil, 0 PEA) capa¢ de polimeritzar per via radical a l'interior del HA
després de liofilitzar-lo. La xarxa interpenetrada polimérica (IPN) resultant ha sigut
analitzada per mesurar les seves propietats i comparar-les amb constructes semblants
realitzats a partir d'ambdds polimers per separat, amb I'objectiu de comprovar els
efectes de la técnica de sintesi en les propietats fisiques y quimiques del HA. La
viabilitat d'aquests materials en aplicacions amb cél-lules ha sigut comprovada
mitjangant la realitzacié d'assajos in vitro amb fibroblasts L929. Addicionalment, s'han
dut a terme varies modificacions en la técnica inicial de sintesi per tal d'obtenir
diferents proporcions d'ambdds components - HA i PEA - als materials. Les propietats
d'aquesta série de IPNs han sigut mesurades per tal de revelar I'efecte que produeix
cada pas de la sintesi sobre les mateixes. Els biomaterials produits mitjancant les
técniques aqui exposades poden oferir sistemes interessants pel cultiu y/o
trasplantament de cel-lules en futures aplicacions cliniques que desitgin incorporar

I'acid hialuronic en forma de constructe tridimensional estable.



Summary

Hyaluronic acid (HA) is an essential molecule in the development of many tissues in
the organism, as well as in their regeneration. Although, its physicochemical properties
greatly limit its use as a cell support material in clinical applications unless its chemical
structure is modified or is accompanied by other molecules. In this thesis a
tridimensional scaffold has been made consisting of hyaluronic acid and a second
material, an acrylic polymer (poly[ethyl acrylate] or PEA) able to be polymerized by
free-radical polymerization inside HA after lyophilisation. The resultant
interpenetrating polymer network (IPN) has been analyzed in order to measure its
properties and compare them to similar scaffolds made from the two separate
polymers, with the aim to compare the effects produced by the synthesis technique in
the physical and chemical properties of HA. The viability of these materials in cell
applications has been tested through in vitro assays using L929 fibroblasts.
Additionally, several modifications have been made to the initial synthesis technique in
order to obtain different proportions from the two components - HA and PEA - in the
materials. The properties of these IPNs have been measured to reveal the effects
produced by every step along their synthesis. The biomaterials produced though the
techniques described here may offer interesting systems for cell culture and/or cell
transplants in future clinical applications that wish to incorporate hyaluronic acid in the

shape of a stable tridimensional scaffold.







Capitulo 1.
Introduccidn

1.1. Ingenieria Tisular

La ingenieria tisular es un concepto que no apareci6 hasta finales del siglo XX,
concretamente en un seminario realizado por la National Science Foundation (NSF, de
EEUU) en 1987, donde se discutid por primera vez la emergencia de esta disciplina. La
ingenieria del tejido vivo, que es otro modo de llamarla, puede describirse de forma
resumida como un campo de estudio multidisciplinar e interdisciplinar que aspira a
desarrollar terapias para sustituir y/o mejorar los tejidos vivos del paciente mediante

el uso de células vivas compatibles.

Pero para poder describir de un modo mas profundo lo que la ingenieria tisular
representa, hay que explicar la emergencia de su necesidad desde el punto de vista
médico. Durante los ultimos siglos la cirugia ha perfeccionado técnicas que permiten
aliviar o eliminar completamente diversas dolencias relacionadas con el mal
funcionamiento o disfuncién total de algunos o6rganos y tejidos, mediante la
eliminacién y/o remodelacion de dichos tejidos y permitiendo luego la regeneracion

natural por parte del individuo.

Segun los tejidos afectados, dicha regeneracion puede ser deficiente, insuficiente o
directamente no ocurrir (como en el caso de érganos completos), lo que ocasionara
dafios adicionales al paciente como morbidez, o incluso la muerte, dependiendo de la
importancia de la parte afectada del organismo. Para evitar tales dafios, la inventiva de
los médicos dio lugar a la aparicion de los trasplantes de tejidos u drganos, asi como

las protesis e implantes de soporte mecanico.
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Pese a que se logré en muchos casos que el paciente sobreviviera e incluso mantuviera
cierta calidad de vida, el uso de tales técnicas no carece de limitaciones. Los materiales
usados para las protesis internas o implantes pueden dar lugar a artefactos debido a la
incompatibilidad con los tejidos vivos del paciente, mientras que el uso de trasplantes
conlleva reacciones de rechazo inmunolégico que deben ser tratados con medicacion
inmunosupresora -con todos los problemas que eso conlleva para el paciente-, o bien la
aparicion de morbilidad adicional en tejidos sanos del paciente en el caso de un
autotransplante de tejidos (como piel y nervios). Aln a pesar de estas limitaciones,

estas técnicas permiten salvar la vida a miles de pacientes cada afio.

Por otra parte, los inconvenientes surgidos durante la aplicacion de las diversas
prétesis, junto con la baja disponibilidad de drganos y tejidos para trasplantes
motivaron la busqueda de soluciones alternativas a los mismos. Por un lado se
desarrollé la ciencia de los biomateriales; que se centra en la bisqueda, estudio y
disefio de materiales compatibles con el soporte y/o la regeneracion de los tejidos,
como se verd més adelante. Por otro, los avances en las técnicas de cultivos celulares
abrian la puerta al uso de células expandidas fuera del organismo como bloques para la

construccion de tejidos viables.

No obstante, el descubrimiento de las células madre fue el evento que permitié
visualizar la ingenieria tisular como el siguiente paso légico hacia la obtencion de

tratamientos avanzados que superaran las limitaciones conocidas hasta entonces.

Y asi es como se empez6 a desarrollar el nuevo campo de la ingenieria tisular, que
combina estrategias y conocimientos provenientes de la medicina clinica, la ingenieria
y la ciencia. En un informe de la National Science Foundation, elaborado en el afio
2000, se mencionan los distintos campos de investigacion basica y aplicada de los

cuales se ha nutrido la ingenieria tisular:

12
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Tabla 1.1 Lista de campos y subcampos que incluye la Ingenieria Tisular:

Biologia celular y del desarrollo

Diferenciacion  celular, morfogénesis vy
formacion de tejidos

Interacciones célula-célula y célula-matriz
Factores de crecimiento

Aislamiento y seleccion de tipos celulares
Cultivo celular

Angiogénesis

Células madre (y células madre adultas)

Medicinay veterinaria
Anatomia
Citologia

Fisiologia y fisiopatologia

Trasplantologia

Inmunologia aplicada — inmunosupresion,
inmunomodulacion e inmunoaislamiento

Preservacion de érganos

Biofisica y biomecéanica
Transporte celular y molecular
Dinamica micro- y macrocirculatoria

Mecanica celular y de tejidos

Biomateriales

Polimeros naturales y sintéticos,

biodegradables y bioestables
Quimica de polimeros
Ceramicas

Interaccion célula-biomaterial

Liberacion  controlada de  moléculas
bioactivas

Microencapsulacion
Técnicas de microfabricacién
Técnicas de fabricacion 3D

Quimica de superficies

Ingenieria Biomédica
Bioreactores
Membranas y filtracion

Ingenieria de articulaciones  musculo-
esqueléticas

Sensores biomédicos

Procesado, autoajuste y control de sefiales
biomédicas

Ingenieria eléctrica y mecanica de sistemas
biohibridos

Ingenieria de disefio y analisis de sistemas
Caracterizacién cuantitativa de tejidos

Biosensores y bioelectrénica

Fuente: Research fields and subfields that have contributed to tissue engineering. - The

Emergence of Tissue Engineering as a Research Field. Jessica Viola, Bhavya Lal, Oren Grad.

National Science Foundation. October 14, 2003
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Como puede verse en la tabla anterior, los conocimientos de los que puede
aprovecharse la ingenieria tisular son muy amplios; de ahi que en su desarrollo se haga
necesaria la colaboracién de cientificos, ingenieros y profesionales de la medicina,
teniendo siempre éstos Ultimos la voz cantante a la hora de decidir qué clase de
producto o técnica satisface mejor cada demanda terapéutica. De este modo la
medicina regenerativa avanza constantemente, abarcando los distintos frentes de

interés terapéutico y adaptandose siempre a la practica clinica.

De cara a esta tesis, es importante tener en cuenta cuales pueden ser las aportaciones de
un profesional de la biotecnologia a un equipo que investigue o desarrolle nuevos
productos y/o conocimientos en el campo de los biomateriales o la ingenieria tisular.
En este sentido puede resultar interesante describir la ingenieria tisular desde el punto

de vista de la biotecnologia.

Maduracién del implante
Formacién in vitro del tejido

Implantacién
Opcional: estimulos mecanicos,

i quirdrgica Biopsia / extraccién de células
eléctricos, etc. »
TLAN =5
)%C.; g ngf‘ ;
- - & ¢ ¢
7 S

T2 7 ik
4&1{{ =

& N g
A TR

Expansién in vitro de las células

Opcidnal difi genéti
P &

Siembra en andamios tridi TS| Wy PO A1 11 FLY

Opcional: incorporacién de fairmacos y factores de crecimiento

Figura 1.1 Descripcion grafica simplificada del concepto de Ingenieria Tisular
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1.2. La Ingenieria Tisular desde la perspectiva biotecnologica

Normalmente se asocia a la biotecnologia con las técnicas de ingenieria genética
usadas para agricultura o la produccion de nuevos farmacos y vacunas. No obstante, la
biotecnologia es tan antigua como la civilizacion humana: procesos como la obtencion
de pan y cerveza pueden considerarse aplicaciones biotecnolégicas. ¢Qué es entonces

la biotecnologia?, 6 ;qué podemos considerar como un proceso biotecnoldgico?

En pocas palabras, la biotecnologia es el campo de la ciencia que se centra en el
aprovechamiento de los distintos procesos de la vida en sus distintos niveles
(molecular, celular, de organismos y de ecosistemas) para la obtencion de bienes y

servicios para la sociedad.

Esta definicién puede resultar chocante debido a que permite englobar actividades tales
como la produccidn industrial de insulina en bioreactores, el tratamiento de aguas
residuales mediante humedales, la modificacion genética de semillas para obtencion de
biodiesel o la obtencién de vino por fermentacion alcohdlica del mosto. Todas estas
actividades son procesos en los que el hombre aprovecha sus conocimientos sobre la
biologia y los procesos bioldgicos y elabora a partir de ellos técnicas que le aporten un

beneficio.

Entonces, ¢podemos decir que la ingenieria tisular es una aplicacion de tipo
biotecnolégico? Como ya se ha mencionado, en ésta se pretende utilizar el
conocimiento sobre el funcionamiento de los tejidos, e incluso manipular células vivas,
para tratar dolencias y enfermedades, lo cual coincide con la descripcion anterior de
biotecnologia. Mas concretamente, y debido a su enfoque terapéutico, la ingenieria
tisular coincidiria con la rama medicinal/farmacoldgica de la biotecnologia, conocida

como biotecnologia roja.

Ademas de poder definirse como un tipo de aplicacién de la biotecnologia roja, la
ingenieria tisular puede interactuar con ramas especificas de la biotecnologia para

ampliar su potencial. En primer lugar, el uso de la terapia celular recombinante (que
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aplica la tecnologia del ADN recombinante) puede permitir que los tejidos a trasplantar
suplan al paciente de una funcion o metabolito de las cuales no disponga de forma
normal, al introducir los genes necesarios en las células a trasplantar, como en el caso
de las isletas de Langerhans artificiales trasplantadas a pacientes con diabetes[1]; o
bien pueden usarse microorganismos modificados genéticamente en la produccion de
los biomateriales, como ya ocurre con el &cido hialurénico producido por
Streptococcus equi [2, 3]. Existe ademas la posibilidad de producir, también mediante
microorganismos modificados genéticamente, aquellas proteinas y farmacos que
permitan ajustar mejor las condiciones de cultivo de los nuevos tejidos, o mejorar su

adaptacion tras el trasplante [4-6].

Herramientas

Seleccidne para el Sin’tesis de
ingenieria diagnéstico moléculas en

genética biorreactores

BIOTECNOLOGIA BIOTECNOLOGIA
VERDE BLANCA
{AG! RO NOMA} . {INDUSTRIAL}
BIOTECNOLOGIA
ROJA
{MEDICA)
Sintesis de
farmacos en Terapias

biorreactores

Figura 1.1 Esquema basico de las principales ramas de aplicacion de la biotecnologia
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1.3. Terapia celular

La terapia celular es un pilar fundamental de la ingenieria tisular, y consiste
basicamente en la trasplantacion o inyeccién de células vivas para tratar distintas
dolencias y enfermedades. Si bien las transfusiones sanguineas podrian considerarse
como terapia celular, eso no suele ser asi ya que las células del donante solamente
tendrian una funcidon de reemplazo temporal en el transporte de oxigeno, siendo
desplazadas otra vez por las células del paciente en pocos dias, sin efectos terapéuticos
a largo plazo (excepto por la presencia de células madre adultas que puedan haber sido
transferidas) [7].

Historicamente, la terapia celular tiene sus raices en el trasplante de 6rganos, que en su
desarrollo supuso el auge de la inmunologia clinica y la inmunologia aplicada. El
sistema inmune es un factor de gran importancia en la transferencia de 6rganos, tejidos
0 celulas de un organismo a otro, e incluso entre distintas partes de un mismo
organismo segun los tipos celulares involucrados. Los principales problemas que
pueden aparecer son dos: el rechazo del 6rgano o tejido por parte del receptor y la
reaccion de las células del injerto contra el huésped. Este segundo tipo de rechazo
aparecio principalmente en los trasplantes de médula (o trasplante de precursores
hematopoyéticos), que puede considerarse como uno de los primeros ejemplos
historicos de terapia celular [8], antes incluso de que la existencia de las células madre

fuera un hecho reconocido por la comunidad cientifica.

Sin embargo fue cuando se descubrieron las células madre provenientes de la sangre de
cordén umbilical junto con las células madre embrionarias [9] que la terapia celular fue
considerada capaz de regenerar tejidos mas alla de las células hematopoyéticas: desde
neuronas hasta células endoteliales, pasando por mioblastos o condrocitos; todos los

tipos celulares podrian llegar a ser potencialmente producidos.

Hay otros dos hitos que han permitido ampliar ain mas las posibilidades dentro de la

terapia celular: el descubrimiento de los distintos tipos de células madre adultas (o

17



Diserio de nuevos biomateriales basados en dcido hialurénico y polimeros acrilicos

células madre somaticas) [10-16], y la obtencion de células madre pluripotentes
inducidas [17, 18]. El primero de ellos implica que casi todos los tipos celulares en un
individuo adulto pueden ser regenerados por distintas poblaciones de células
indiferenciadas, presentes en su propio organismo, que poseen una capacidad ilimitada
de replicacion y el potencial para dar lugar a un ndmero limitado de tipos celulares;
mientras que el segundo implica la capacidad de obtener células madre pluripotentes a
partir de células ya diferenciadas mediante la activacién de ciertas rutas de sefializacién
nuclear, normalmente inactivas, que las hacen regresar a un estado parecido al de las

células embrionarias.

A la hora de discutir sobre las limitaciones inmunolégicas en la terapia celular, los

trasplantes se clasifican segln su origen, como se puede ver en la siguiente tabla:

] Xenogénicos: procedente de un
individuo de distinta especie

Alogénicos: procedente de un
individuo de la misma especie

Singénicos: procedente de otro
individuo con idéntica genética
Autdlogos: procedente del mismo
individuo receptor

Figura 1.2 Trasplantes segun la fuente de obtencion, de menor a mayor compatibilidad

Esta clasificacion es de gran importancia, pues la respuesta inmune entre trasplante y
receptor puede comprometer el éxito de la terapia. La mayoria de trasplantes en la
actualidad son de tipo alogénico (de un individuo a otro de la misma especie), con lo

cual la aparicién de respuesta inmune depende de las coincidencias en el complejo
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mayor de histocompatibilidad (MHC, en inglés), que en los humanos se corresponde al
conjunto de antigenos leucocitarios humanos (HLA, en inglés) [19]. Las coincidencias
fenotipicas de dichos antigenos reduciran la posibilidad de respuesta inmune tras el
trasplante, con lo cual es interesante conocer el perfil genético de donante y receptor.
Normalmente el parentesco es un factor positivo, pero no garantiza la compatibilidad
donante-receptor. Los trasplantes de tejido extraido del propio paciente, de ser
posibles, son los mas deseables si se desea evitar cualquier complicacién debida a
reacciones inmunoldgicas. Del mismo modo, los trasplantes singénicos son también
ideales, pero solo pueden producirse si se dispone de un individuo donante

genéticamente idéntico al receptor (es decir, un gemelo univitelino).

Los trasplantes xenogénicos pueden resultar interesantes debido a que resulta menos
complicado disponer de donantes, pero la alta incompatibilidad entre el animal donante
y el humano receptor obliga a usar tratamientos inmunosupresores intensos [20]. No
obstante, se han estudiado alterativas al uso convencional de material xenogénico,
como la modificacion genética de animales para “humanizar” sus antigenos y hacerlos
asi compatibles para el trasplante [21]. Otra alternativa, en el caso de drganos
completos, ha sido descelularizar (eliminar el componente celular) de dichos 6rganos y
sembrarlos con células madre provenientes del mismo paciente, de modo que la matriz
extracelular sirva de soporte y estimule la diferenciacion a los tipos celulares nativos
del tejido [22-25].

Por otro lado, se indican aqui los tipos de células disponibles para terapia celular segin

su potencialidad para diferenciarse en los distintos tipos celulares.
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Totipotentes Pluripotentes Multipotentes Oligo/unipotentes
4 N bri - 4 N\
C.M.E.m rl.onarlas C.M.Fetales
(interior (embridnicas)
blastocisto)
C.M.Embrionarias C.M.Fetﬁle§ C.M.Amnidticas C.M.Adultas
(extraembridnicas)
C.M.Pluripotentes C.M.Adultas
Inducidas
\, J \, J

Figura 1.3 Fuentes/tipos de células madre (C.M.) segin su nivel de potencialidad

En general, las células madre se caracterizan por su potencialidad o capacidad de dar
lugar a los distintos tipos celulares diferenciados que conforman el organismo, asi
como por su capacidad practicamente ilimitada de replicacién, o inmortalidad. Este
altimo rasgo es el que las diferencia de las células progenitoras [26, 27], que son
capaces de dar lugar a células especializadas pero poseen una capacidad de replicacion
limitada, y son normalmente producidas mediante la division asimétrica de las células
madre (obteniéndose una progenitora y una célula madre y conservandose asi su
poblacién indefinidamente). Las células madre fetales son un caso especial, ya que la
mayoria de células se encuentra en un estado intermedio de diferenciacion, pudiendo

considerarse como células progenitoras.

La potencialidad celular est4 relacionada con la activacion o silenciamiento de genes o
zonas del genoma requeridos para la formacion de los distintos tipos celulares (en
forma retdrica, podria definirse como el “destino funcional” de las células), y estd
directamente condicionado por la epigenética de su ADN [28, 29]. Conforme el
entorno celular cambia —como puede ocurrir durante la gestacion de un embridn, o en

la pubertad con la produccion de hormonas sexuales-, las células pueden pasar a definir
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su “destino” celular silenciando o activando ciertas partes de su genoma. De ese modo,
pueden reducir su potencialidad a cambio de especializarse en la produccion de ciertos
tipos celulares especificos con el fin de generar nuevos tejidos, o bien pueden detenerse
en una fase intermedia indiferenciada para servir de reservorio en los procesos
naturales de regeneracidn y/o renovacién de los tejidos (como es el caso de las células
madre adultas [16, 27, 30]).

Los distintos rangos de potencialidad que puede asumir una célula son:
totipotencialidad, pluripotencialidad, multipotencialidad, oligopotencialidad y
unipotencialidad [31].

Las células totipotentes son aquellas capaces de dar lugar a todos los tejidos del
organismo, ademas de los tejidos propios de la gestacion, como la placenta o el saco
vitelino. Es el caso de las células embrionarias obtenidas de embriones viables de hasta
5 dias post-fecundacién, asi como de las embrionarias obtenidas por sustitucién del
nlcleo del dvulo por un nicleo diploide de célula somatica, o mediante la generacion

de dvulos partenogénicos (diploides).

Las células pluripotentes pueden dar lugar a casi todos los tipos de células, incluyendo
las correspondientes a las tres lineas germinales (endodermo, mesodermo y
ectodermo). Es el caso de las células somaticas tratadas para desdiferenciarse mediante
la activacion de ciertos genes (modificando su epigenética), y que son conocidas como
células madre pluripotentes inducidas (IPSCs, del inglés induced pluripotent stem
cells) [17, 18]. Su descubrimiento ha supuesto una revolucion en el campo de la terapia

tisular por poderse obtener de un paciente adulto siendo genéticamente compatibles.

Las células multipotentes pueden diferenciarse a muchos tipos celulares, pero no
cumplen la capacidad de las pluripotentes de dar lugar a cualquiera de las tres lineas
germinales. El individuo adulto posee grandes reservorios de estas células para poder
regenerar o renovar aquellos tejidos que sufren mayor desgaste: es el caso de la médula

6sea, donde residen las células hematopoyéticas (que producen y regeneran las células
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sanguineas, a razén de quinientos mil millones al dia), asi como las células
mesenquimales (capaces de diferenciarse a osteoblastos, adipocitos, condrocitos y

potencialmente miocitos o incluso neuronas).

Las células oligopotentes pueden dar lugar a unos pocos tipos celulares. Aunque es una
propiedad normalmente asociada a las células progenitoras, existen diversas células
madre adultas de este tipo que se han ido descubriendo estas Ultimas dos décadas [27,
32]. En el organismo, estas células se encuentran en reservorios ubicados en el propio
tejido a regenerar (puede que incluso en pequefias poblaciones dentro de los
reservorios principales como la médula 6sea) y se encargan de producir los tipos
celulares especificos de dicho tejido, o al menos una parte. Es el caso de las células

madre cardiacas o las células madre endoteliales.

Las células unipotentes se diferencian a un solo tipo celular. Por lo que sabemos, esto
se da en las células progenitoras y en las células madre adultas, si bien no hay consenso
sobre si este segundo tipo de células mantiene siempre un nivel de potencialidad mayor

y por tanto la unipotencialidad se da en las células progenitoras derivadas de éstas.

A la hora de decidir qué células pueden ser las mas aptas para la terapia celular, el
grado de potencialidad es un factor decisivo pero no el Unico, si bien condiciona la

efectividad y efectos secundarios que pueda tener el trasplante.

Las células madre embrionarias [33, 34] se obtienen principalmente de embriones
viables de hasta 5 dias post-fecundacion; si bien pueden obtenerse a través de la
transferencia nuclear o introduccién de un nlcleo somético a un 6vulo tras eliminar su
nlcleo haploide (técnica que forma parte de la clonacion somatica), o bien por la
obtencién de 6vulos partenogénicos diploides (es decir, un zigoto producido mediante
reproduccién asexual). Es precisamente por tratarse de embriones humanos
potencialmente viables que el uso de estas células implica objeciones éticas,
limitdndose en la practica cualquier experimentacion o desarrollo técnico relacionado

con las mismas.
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Su principal caracteristica es que son totipotentes, o pluripotentes si se aislan de las
capas internas del blastocisto, ademas de que se expanden facilmente y practicamente
de forma indefinida en cultivo. No obstante, su uso practico en terapia celular esta lejos
de ser viable, por diversas razones mas alla de la ética. En primer lugar, la expresion de
genes embrionarios en estas células activa la respuesta inmune del receptor, aunque se
trate de células aut6logas o singénicas, con lo cual se requiere la administracion de
terapia inmunosupresora. En segundo lugar, y quizas mas importante, es que la
trasplantacion de estas células suele producir teratocarcinomas; es decir, el crecimiento
descontrolado de tejidos indiferenciados o diferenciados y de tipo diferente al tejido
huésped, que pueden incluso metastatizar a otros tejidos [35-37]. Ello se debe
mayormente a que los mecanismos de diferenciacion de las células madre embrionarias
utilizan sefiales de activacidon diferentes a las que encuentran al injertarse en un tejido
adulto, y poseen ademas la capacidad de estimular su propio crecimiento sin necesidad

de sefiales externas.

Otro tipo de células madre pluripotentes son las obtenidas en laboratorio a partir de
células somaticas adultas a las cuales se les activan ciertos genes relacionados con la
pluripotencia celular (o se les introducen copias de dichos genes para obtener el mismo
resultado). Estas células se conocen como células madre pluripotentes inducidas
(iPSCs) [17, 18]. Si bien se evitan los problemas éticos relacionados con las células
madre embrionarias, ademas de permitir la obtencion de células madre autélogas
pluripotentes, siguen acarreando otros mismos problemas en su aplicacién como la
formacién de teratocarcinomas o la activaciéon de respuesta inmune. Ademas, las
técnicas usadas en su obtencidn (p.ej. recombinacion genética usando retrovirus)
pueden dar lugar a mayor riesgo de tumores por la activacion de oncogenes o

silenciamiento de genes supresores durante la integracion genémica del virus.

Las células madre adultas (o células madre de adulto), pese a carecer del nivel de
potencialidad y de expansion de las células madre embrionarias o de las iPSCs,

suponen la fuente de células madre més seguras y por tanto con una aplicacion préactica
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viable a corto plazo en la terapia clinica: de hecho, ya existen ejemplos de aplicaciones

con resultados positivos.

Esta Gltima categoria incluye un gran rango de tipos celulares que, pese a mantenerse
indiferenciados, poseen potencialidades limitadas a ciertos rangos de tipos celulares y
actlan como los reservorios naturales para la regeneracidn de tejidos especificos del
organismo [10, 38]. Entre muchos otros tipos de células madre adultas descubiertos (y
por descubrir), existen las células madre epiteliales, encargadas de regenerar y renovar
la piel, y las células mesenquimales y hematopoyéticas albergadas en la médula dsea,
que pueden generar nuevos vasos sanguineos, tejido éseo o cartilaginoso, o bien
renovar las células sanguineas. Hasta los Ultimos afios se han ido identificado nuevos
tipos de células madre adultas, ya que en condiciones normales suelen permanecer
inactivas o quiescentes, pero pueden activarse en determinadas circunstancias: es el
caso de las células madre del masculo, las células madre cardiacas, o las células madre
neurales.

Entre sus ventajas destaca el hecho de que al poderse obtener del mismo paciente, su
uso evita cualquier rechazo inmunolégico; y a pesar de que carecen de marcadores
especificos para su identificacion fenotipica en cultivo —al igual que los otros tipos de
células madre-, el hecho de poder extraerse de sus reservorios especificos y que
ademas su potencialidad se vea limitada a varios o pocos tipos celulares, hace que la
obtencion y uso de estas células madre sea mucho menos costoso y laborioso que con
los otros tipos. Existe ademds la posibilidad de usar estas células sin extraerlas de sus
reservorios, usando en vez de ello los mecanismos que activen su migracion y

diferenciacion en el tejido diana[39, 40].

Mas alla de poder diferenciarse a los distintos tipos de células que conforman el tejido
a regenerar, la trasplantacion de células madre puede ejercer otros efectos terapéuticos
en el organismo. Diversos estudios han demostrado que estas células secretan factores

paracrinos —o de sefializacion intercelular- que estimulan la supervivencia celular
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(citoproteccién), la formacion de nuevos vasos sanguineos (vascularizacion), la
creacion o remodelacion de la matriz extracelular e incluso el reclutamiento de células
madre dentro de los propios tejidos [41]. Todos estos efectos amplian mas aun el

abanico de posibilidades de la terapia celular.

Entre las limitaciones técnicas de la terapia celular destacan los bajos rendimientos de
retencion de las células inyectadas/trasplantadas. Los principales métodos para
administrar las células al paciente consisten en inyectarlas en el interior mismo de los
vasos sanguineos que irrigan el tejido; pero estudios de seguimiento de estas células
inyectadas demuestran que tan solo unas pocas logran integrarse (a veces fusionandose
con otras células) en el tejido de destino [42-44]. En ocasiones estas células se
mantienen indiferenciadas, de modo que sus efectos terapéuticos provienen casi en su

totalidad de la secrecion de factores paracrinos.

Con tal de superar este escollo, se plantea la posibilidad de usar vehiculos celulares; es
decir, soportes fisicos que albergan las células destinadas al trasplante [45]. Esto
permite no solamente una mejor localizacion fisica de las mismas, sino que aumenta su
supervivencia y abre la puerta a controlar las condiciones presentes en el lugar de

trasplante.
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1.4. Biomateriales

Los biomateriales son aquellos materiales usados para interaccionar con tejidos o
fluidos biolégicos [46], ya sea en aplicaciones terapéuticas como de diagndstico. No
obstante, este trabajo se centra en el estudio y desarrollo de biomateriales enfocados a

la terapia, y mas concretamente la terapia para la regeneracion de tejidos.

1.4.1.1 Evolucidn de los biomateriales enfocados al implante

El objetivo original de estos biomateriales vino dado, como ya se ha mencionado
anteriormente, por la necesidad médica de restaurar en cierto grado la funcién de un

tejido defectuoso o que ha sido extirpado con anterioridad.

El uso de implantes es aun rutinario en la medicina contemporanea; especialmente
cuando los Ultimos avances en técnicas, farmacos y terapias en general para tratar la
gran mayoria de patologias -como infecciones, complicaciones cardiovasculares o el
cancer- ha aumentado la esperanza de vida media de la poblacion. Sin embargo, no
existe aln un modo de evitar o invertir el envejecimiento y/o desgaste de los tejidos a
lo largo del tiempo, con lo cual se requieren con mas frecuencia intervenciones para
sustituir dientes, huesos, valvulas cardiacas, corneas e incluso articulaciones u 6rganos

completos para mantener la calidad de vida de los pacientes.

Mas alla de la esperanza de vida del receptor, se requiere que la vida media de los
implantes sea larga, 0 que idealmente no necesiten de sustituciéon ni den lugar a
complicaciones a lo largo de la vida del paciente. Las primeras generaciones de
implantes pronto revelaron multitud de problemas relacionados con la interaccion de
un elemento artificial inerte con el organismo vivo, especialmente por diferencias en la
respuesta mecanica y la interaccion de la superficie del implante con las células
circundantes y el sistema inmune. Ademas, estos primeros biomateriales iban
degradandose o perdiendo propiedades con el tiempo. Las principales limitaciones de

estos implantes, si los comparamos con el tejido vivo, son la ausencia de
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autoregeneracion (o autoreparacion) y de la capacidad de responder y adaptarse a los

estimulos externos o del organismo [47].

La siguiente generacidon de implantes ha intentado mejorar la integracion con el
organismo mediante la fijacion bioactiva de los mismos; es decir, la funcionalizacion
de las superficies de contacto entre el biomaterial y las células, de modo que se creen
interacciones biologicamente activas (de ahi el término) entre ambos [48]. Esta
funcionalizacién de los materiales, también Ilamada biomimetizacién [49], se consigue
adsorbiendo o uniendo moléculas bioactivas que el organismo pueda reconocer, bien
tras su liberacién desde el material (como factores de crecimiento), o bien por tratarse
de moléculas bioadhesivas o que forman normalmente parte de la matriz extracelular
(como la hidroxiapatita del hueso o el colageno). Otro modo de conseguir esto es
realizando patrones nanométricos (estructuras repetitivas en la escala de los
nandmetros) en la superficie del material. Mas tarde hablaremos de cdmo funcionan

todos estos tipos de funcionalizacion y qué mecanismos intervienen.

Pese al avance que supone esta mejora de las interacciones en la interfaz implante-
tejido, siguen existiendo limitaciones practicas en los implantes, como
incompatibilidades en las propiedades biofisicas del material con el entorno vivo, y la
incapacidad de las mencionadas interfaces bioactivas para remodelarse o adaptarse

adecuadamente ante distintos estimulos como lo harian los tejidos nativos.

Por otra parte, las investigaciones mas recientes en ingenieria tisular se centran en el
disefio de nuevos biomateriales que no se limiten a reemplazar ciertas funciones de los
tejidos, sino que ayuden a la regeneracion de los mismos. Esto supone un paso mas alla
respecto a la funcionalizacion bioactiva de los implantes: se trata de que el biomaterial
actlle como un entorno biomimético para el transporte e integracion de las células a
transplantar, actuando a la vez de nicho donde éstas proliferen y/o se diferencien a los
tipos celulares correspondientes [50]. En ocasiones el biomaterial actuara simplemente

como un depdsito de factores de crecimiento y/o farmacos, liberados desde su
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estructura, o por células que pueden haber sido modificadas genéticamente para llevar
a cabo la terapia. O dicho en pocas palabras: el biomaterial pasa de ser la base del
implante a ser un componente que se integra con el resto de factores (células y/o
moléculas bioactivas) para realizar una terapia que restaure el tejido a todos los niveles:

estructura, funcion, metabolismo y propiedades biofisicas.

1.4.2. Materiales biomiméticos

Este Gltimo concepto se basa en la dindmica tisular, que engloba la formacion y
funcién de los tejidos, pero también la capacidad regenerativa de los mismos, que
utiliza mecanismos similares a aquellos que se dan en el desarrollo embrionario. Estos
incluyen la migracion, replicacién y diferenciacion de células que daran lugar al tejido
nuevo, incluyendo la formacion de la matriz extracelular del mismo. Es precisamente
la interaccion con la matriz extracelular, ademas de con las células vecinas y los
factores solubles en el medio, que las células reconocen el entorno y activan sus
mecanismos de respuesta [51-53]. Es decir, si el entorno contiene las sefiales
adecuadas, las células activaran los mecanismos de regeneracion del tejido: esta es la
premisa mas importante que ha asumido la ciencia de biomateriales junto a la

ingenieria tisular durante las dos Gltimas décadas [54].

Con tal de simular las condiciones necesarias en el entorno celular para obtener un
estimulo pro-regenerativo, se han abordado distintas estrategias en el disefio de los
biomateriales. Todas ellas se basan en los conocimientos adquiridos a lo largo del
tiempo sobre el comportamiento y sefializacion entre la célula y su entorno, estando
este Gltimo comprendido por otras células, la matriz extracelular y moléculas solubles

encargadas de transmitir sefiales intercelulares (como hormonas y citoquinas).

El paso més obvio ha sido el de usar directamente la matriz extracelular (o ECM, del
inglés extracellular matrix) de los tejidos, o bien una o varias de las proteinas que las
conforman, ya sea como material de base o como complemento en materiales

compuestos. En su estado natural, la ECM forma un gel formado por fibras proteinicas
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(como el coladgeno o la elastina), y una fase hidratada de glicosaminoglicanos
(principalmente el 4acido hialurénico y los sulfatos de heparina, condroitina y
queratina), en el cual las fibras aportan resistencia a la tension, mientras que el hidrogel
aporta resistencia a la compresion. Las células se anclan a las fibras proteinicas
mediante receptores de membrana, siendo capaces de reconocer y responder a los
estimulos mecanicos. De este modo, las propiedades biofisicas de la matriz influyen

directamente en el comportamiento celular [55].

El uso de proteinas de matriz extracelular posee ciertos inconvenientes, como son las
respuestas inmunes debido a diferencias con las proteinas del receptor, las dificultades
inherentes a la purificacién de proteinas, y el riesgo de transmisién de patdgenos
presentes en el material de origen [56]. No obstante, la tecnologia del ADN
recombinante permite sobrepasar en parte estas dificultades con la obtencion de

proteinas recombinantes humanas en bioreactores.

Como ya se ha dicho, las proteinas de ECM pueden usarse como material de base para
crear el biomaterial (como pueden ser los geles de colageno [57]) o bien usarse para
funcionalizar la superficie de otros materiales poliméricos y asi permitir el anclaje
celular de un modo parecido al que se produce in vivo. En este Gltimo caso se hace
relevante la fuerza de las interacciones que se producen entre la proteina y el segundo
material en el caso de no estar unidos por enlaces covalentes, ya que -tal y como se ha
mencionado- las células pueden detectar la resistencia de la red polimérica a la cual

estan ancladas [58].

Una segunda aproximacidn para el disefio de biomateriales biomiméticos consiste en la
formacidn de estructuras poliméricas nano- y microfibrilares, que simularian el
entorno en forma de red fibrilar de la ECM [59]. Mientras que las fibras de unas pocas
micras son reconocidas por las células como superficies bidimensionales perdiendo su
comportamiento nativo, las fibras obtenidas en la escala de los nanémetros ofrecen

resultados mas prometedores. Las técnicas para obtener estas redes son el
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electrospinning o electro-hilado a partir de soluciones de cadenas poliméricas, o bien el
uso de polimeros autoensamblables capaces de formar geles insolubles que alberguen y

retengan las células.

Otro tipo de disefio consiste en el uso de hidrogeles, que simularian el entorno
hidratado de la ECM. Este tipo de materiales tiene la ventaja de poder ensamblarse en
presencia de las células sin causar dafios a las mismas (como en el caso de los péptidos
0 polimeros autoensamblables), ademas de favorecer la difusion de nutrientes y
oxigeno a través de su estructura, un punto clave en la viabilidad de los implantes con
componentes celulares [60]. Uno de los inconvenientes es la poca o nula adhesién de
las moléculas altamente hidrofilas de estos hidrogeles, algo que se puede soliviantar

mediante otras estrategias, como se menciona a continuacion.

Un aspecto importante a tener en cuenta de la relacion entre la matriz extracelular y las
células es la presencia de secuencias moleculares que los receptores de la célula puedan
identificar, y que son usados para el anclaje de la misma al entorno. Estas secuencias
han sido identificadas, y muchas de ellas han sido usadas como ligandos o motivos de
adhesién para funcionalizar la superficie de distintos biomateriales mediante union
quimica de las mismas y mejorar asi la fijacion de las células [61]. Estos ligandos
suelen ser secuencias relativamente cortas de aminoacidos muy conservadas entre la
mayoria de las proteinas de ECM, como el péptido arginina-glicina-aspartato (RGD)
[62]. En ocasiones, el uso de estos ligandos estimula la diferenciacion de ciertos tipos
celulares al combinarlos con otras estrategias de disefio de biomateriales. Los
mecanismos celulares que regulan la unién y respuesta a estos ligandos se describiran

mas adelante en este trabajo.

Ademas de ofrecer zonas de anclaje para las células, las proteinas de la ECM son
capaces de unirse temporalmente a moléculas solubles del organismo como los factores
de crecimiento, sirviendo para su localizacion y concentracion a niveles adecuados para

la sefializacion celular (como en la creacion de gradientes para la quimiotaxis o
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reclutamiento celular), ademas de disponer estas moléculas de modo que aumente su
actividad y reducir su degradacion enzimatica [63, 64]. Estos mecanismos se han usado
en el disefio de distintos biomateriales, cargando a éstos de factores de crecimiento
ylo farmacos para su liberacion o exposicion funcional hacia las células[6]. Existen
distintas estrategias a la hora de cargar éstas moléculas funcionales en el biomaterial:
en ocasiones la molécula efectora estard unida al material para ser expuesta a los
receptores de la célula, mientras en otras se liberara por difusion, o tras degradarse el
material o las cadenas que unen el material y la molécula (ver apartado 1.5. Liberacion

de farmacos y moléculas bioactivas.

Precisamente la capacidad de los biomateriales de ser degradados es un factor a tener
en cuenta, ya que en el entorno nativo las células tienen la capacidad de degradar los
distintos componentes de la matriz extracelular con tal de migrar a través de ella o bien
remodelarla para establecer un tejido funcional. Este concepto ha sido aplicado a
distintos biomateriales sintéticos experimentales[65, 66] que incorporan secuencias
peptidicas capaces de ser degradadas por proteasas y metaloproteasas de matriz

(MMPs, del inglés matrix metalloproteases)[67, 68].

Existen otros factores a tener en cuenta en el desarrollo de biomateriales que van mas
alla de la estructura o funcionalizacién quimica de los mismos. Quizas el mas
importante que no se ha mencionado - como tal - hasta ahora es el hecho de incorporar,
0 no, células que aporten capacidad regenerativa o terapéutica a los mismos, aunque se
da por explicito por la mencion de la terapia celular y las células disponibles para la
misma. Lo que no se ha mencionado es la posibilidad de la terapia celular sin el
trasplante de células, algo que puede ser realizado mediante el reclutamiento in vivo
de las células del propio paciente. Esto Gltimo puede producirse con el uso de
biomateriales que incorporen en su disefio los efectores bioldgicos (o bioestimulos)
adecuados [40, 69].
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Si bien casi todas las estrategias mencionadas hasta el momento son compatibles con el
uso de biomateriales proregenerativos que no actden como vehiculo celular, su disefio
implica obligatoriamente la incorporacion de técnicas especificas. La mas importante
seria la incorporacion de sefiales de migracion celular junto con la invasibilidad del

implante en si (en caso de que su estructura o volumen ocupe el tejido a regenerar).

Por Gltimo es de relevante importancia para este trabajo el mencionar aquellos
biomateriales sintéticos que permiten crear interacciones bioactivas entre su
superficie, las proteinas adsorbidas a la misma y la célula, simplemente por sus
propiedades fisico-quimicas [70-72]. Este tipo de biomateriales, normalmente
polimeros tanto biodegradables como bioestables, favorecen la union de proteinas de
matriz extracelular de un modo que permiten que éstas sean reconocidas la célula, e
incluso que en algunos casos se forme una matriz extracelular viable sobre ellos,
sobrepasando la necesidad de incorporar motivos de adhesion. Su principal ventaja
frente a materiales naturales o biosintéticos es que serian relativamente baratos y
faciles de producir. Entre sus aplicaciones se incluirian los implantes regenerativos con
estructuras capaces de guiar la forma del tejido, ademas de como recubrimientos en

implantes no regenerativos con tal de mejorar la integracion con el tejido vivo.

1.4.3. Tipos de biomateriales

En cuanto a la naturaleza de los biomateriales, pueden clasificarse segun su origen en
tres tipos: naturales, sintéticos y biosintéticos (o bioartificiales). Los naturales son
aquellos obtenidos a partir de seres vivos, incluyendo desde el coldgeno humano hasta
el esqueleto calcareo del coral. Por el contrario, los biomateriales sintéticos son
aquellos creados por el ser humano, y pueden incluir desde los metales de las primeras
generaciones de biomateriales hasta los nanotubos de carbono o los polimeros
autoensamblables. Por otro lado, los biomateriales e implantes biosintéticos o
bioartificiales son aquellos que, o bien se producen mediante el uso de los seres vivos

(v la tecnologia del ADN recombinante [73]) o son reconstrucciones artificiales de
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tejidos u érganos usando material puramente biolégico (como los 6rganos impresos en
3D) [74-76]. Enumerar todos los biomateriales que son o pueden ser usados resultaria
tedioso, pero puede afirmarse que para que cualquier material pueda ser considerado
para este uso, se pueden aplicar los mismos principios que para el desarrollo de
farmacos: que sean seguros, que aporte un beneficio para la terapia, y que sean por lo
menos tan efectivos como otros materiales ya conocidos y probados en terapia. De
hecho, todos los biomateriales son susceptibles de regularizacién por la FDA (Food

and Drug Administration).
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Figura 1.4 Evolucion histdrica del disefio de los biomateriales

El disefio y desarrollo de los biomateriales también se nutre de la ciencia de materiales,
encargada de describir y medir las diferentes propiedades inherentes a los mismos. A

continuacién se describen aquellas propiedades que son relevantes en un biomaterial.

1.4.4. Propiedades de los biomateriales

Propiedades mecanicas: la resistencia mecanica a los distintos esfuerzos que puedan
sufrir los materiales (ya sean de tensién, compresién, torsion, doblado, cizalla o
desgarro) es una propiedad relevante en los biomateriales disefiados para ser
incorporados en tejidos o zonas del organismo que deban soportar cargas de distinto
tipo [77, 78]. En ocasiones dicha resistencia es imprescindible para que los
biomateriales sean Utiles en la préctica clinica: los cirujanos deben ser capaces de

manipularlos sin comprometer su estructura [79]. No obstante, deben tenerse también
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en cuenta que las propiedades mecanicas del material son importantes a la hora de
integrarse con el resto del tejido y transmitir las cargas de forma adecuada hacia el
tejido circundante [80, 81]. Esto es especialmente importante desde el punto de vista de
los materiales biomiméticos: las células adheridas a los mismos deben percibir las
fuerzas de tension y compresion en rangos que coincidan con el entorno nativo, o por
lo menos en rangos que permitan su supervivencia, proliferacion y/o supervivencia
segln se requiera [82-84]. Para lograr la transmision adecuada de cargas es interesante
o incluso imprescindible que los materiales posean determinados niveles de elasticidad
(excepto para los implantes de diente o hueso). En el caso de la mayoria de materiales
(como los polimeros o incluso los metales), dicha elasticidad estd directamente
relacionada con su cristalinidad [85, 86]; es decir: la proporcién de cristales y fase
amorfa, junto con el tamafio de dichos cristales y la cinética de cristalizacion, que
depende de la temperatura y tratamientos térmicos a la que son sometidos los mismos.
La cristalinidad o grado de cristalizacién no debe considerarse como una propiedad
meramente mecanica sino fisico-quimica del material, que influye a otras
caracteristicas del mismo como las propiedades Opticas, morfoldgicas e incluso

eléctricas.

Propiedades épticas: este tipo de propiedades son practicamente irrelevantes en la
mayoria de biomateriales regenerativos, excepto para implantes relacionados con el ojo
(como el de coérnea). En este sentido deben tenerse en cuenta la
transparencia/opacidad - o espectro de absorcion en el rango de luz visible - asi como

el indice de refraccion de estos materiales [87-89].

Propiedades morfoldgicas: la forma de los biomateriales a niveles macro-, micro- y
nanomeétrico es relevante en la aplicabilidad de los mismos, asi como la capacidad para
asumir dichas estructuras en su preparacion. Dentro de estas estructuras, suelen
medirse valores como la porosidad asi como el tamafio medio de los elementos en cada

tipo de estructura, ya sean el didmetro de poros, gargantas y trabéculas en materiales
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porosos, o la longitud y diametro de las fibras en el caso de materiales fibrilares [90-
92].

Propiedades eléctricas: para ciertas aplicaciones es necesario que los biomateriales
interaccionen de forma eléctrica con su entorno. Un claro ejemplo serian los electrodos
intracraneales usados en el control de enfermedades como el parkinson o la epilepsia
[93], pero pueden aplicarse también cuando las células requieren estimulos eléctricos
para su diferenciacién (como se ha visto en neuronas y cardiomiocitos) [94, 95]. En
estos casos pueden medirse la conductividad y la permitividad (relacionada con los
materiales dieléctricos) de los materiales, segun sea necesario. Otra propiedad
interesante relativa a ciertos materiales cristalinos es la piezoelectricidad, o la
propiedad de ciertos materiales cristalinos o semicristalinos de generar cargas
eléctricas ante estimulos mecanicos y responder también de forma inversa, generando

movimiento a través de cargas eléctricas [96, 97].

Propiedades quimicas: o derivadas directamente de la composicién quimica de los
materiales. Mas alla de dar lugar a sus propiedades fisicas, como la cristalinidad, la
composicion y estructura molecular de los materiales es de vital importancia en la
creacién de un entorno favorable al desarrollo de tejidos viables, o sencillamente para
permitir la adhesion y supervivencia celulares. Aunque algunos materiales puedan ser
relativamente inertes (como algunos metales y polimeros sintéticos), la quimica es la
escala de la realidad en la cual transcurren los procesos que permiten la vida, y por lo
tanto toda composicion tendra una interaccion determinada con el organismo. La sola
presencia de moléculas semejantes a aquellas que se producen en el entorno tisular
puede favorecer el biomimetismo de los implantes y estimular las respuestas adecuadas
por parte de las células [50, 98-100].

Una de las principales caracteristicas derivadas de la estructura y composicion quimica
de los materiales es la capacidad de unirse a las moléculas de agua, ya que el agua es

un elemento omnipresente en el organismo y por tanto el comportamiento del material
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se vera siempre condicionado por el medio acuoso. Puede describirse a los distintos
materiales como hidrdfilos, hidrofobos o bien anfifilicos (si es que existen partes de su
molécula que se unen al agua y otras partes que la repelen) [101, 102]. Normalmente,
los materiales muy hidrofilicos (como los que forman hidrogeles) son poco adherentes
para las células a no ser que incorporen determinados grupos funcionales o secuencias
peptidicas en su estructura [103], mientras que los materiales excesivamente
hidréfobos no permiten la correcta difusion de nutrientes y oxigeno por su estructura, o
bien alteran el plegamiento natural de las proteinas que se les adhieren, perdiendo éstas
su funcionalidad [104, 105]. Los materiales anfifilicos son interesantes para la creacion
de micro- y nanoparticulas capaces de transportar farmacos, entre otras aplicaciones
[106, 107]. Los distintos grados de hidrofobicidad/hidrofilicidad pueden manifestarse
en distintos niveles de energia o tension superficial de los materiales, que es una
magnitud objetiva para medir la interaccion de una superficie con distintos solventes,
incluyendo el agua, y que puede calcularse mediante la medida del angulo de contacto

de pequefias gotas de los mismos sobre muestras lisas del material.

Otra manera de medir la interaccién de los materiales con medios acuosos es el grado
de hinchamiento o el ratio de contenido en agua por inmersién o en ambiente himedo.
Esto puede ser importante ya que la capacidad de absorber y retener agua esta
directamente relacionada con la capacidad de difusion de nutrientes y oxigeno a través
de los materiales [108]. No obstante, los materiales excesivamente higroscopicos
(como los hidrogeles) pueden ser muy poco manejables, limitando su rango de

aplicaciones en la terapia clinica [109].

La interaccion del biomaterial con los diferentes grados de pH en el organismo (o en el
lugar de implante) puede ser relevante, especialmente si puede alterar sus propiedades
[110, 111]. Por otra parte, debe tenerse en cuenta la presencia de grupos funcionales
que alteren el pH en el entorno del material, lo cual puede afectar seriamente la
viabilidad celular. No obstante, algunos acidos débiles como el carboxilico (presente de

forma natural en la superficie de muchas proteinas), han demostrado tener no tener
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efectos tan adversos en este sentido, estimulando incluso respuestas celulares positivas

respecto a otros materiales que no los contienen [70, 112].

Otra propiedad quimica de los materiales relacionada con la creacion de entornos mas
0 menos agresivos para las células es la que implica la absorcidn o bien la produccion
de radicales libres, u otros agentes que provocan estrés oxidativo en la célula [113].
Obviamente, lo interesante es el uso de aquellos materiales capaces de absorber o
reducir la presencia de estos agentes nocivos para el desarrollo sano de los tejidos [114,
115]. Este tipo de propiedad puede encontrarse en determinadas moléculas orgénicas,
mayormente en forma de solutos como algunos farmacos, aunque también en algunos

polimeros.

La susceptibilidad de degradacién no enzimatica - como puede ser la hidrolisis - es de
la mayor relevancia en ciencia de biomateriales, asi como la velocidad a la que se
produce ésta, ya sea in vitro o in vivo. Esto se puede apreciar en los implantes
reabsorbibles en forma de tornillo aplicados en traumatologia para fijarse al hueso:
deben degradarse a la velocidad adecuada para sostener las distintas cargas en las
primeras semanas, y desaparecer gradualmente para dejar que finalmente el hueso
recupere su integridad [116, 117]. En estos casos se usan distintos grados de
cristalinidad dependiendo de los requerimientos médicos, pues esta directamente
relacionada con la degradabilidad del polimero (a mayor cristalinidad, menor velocidad
de degradacion) [117, 118].

Propiedades bioactivas: son aquellas que se aprecian en la interaccion de los
materiales con las células y los tejidos vivos. Se derivan tanto de las diferentes
caracteristicas del material (mecanicas, eléctricas, quimicas, estructurales, etc.), como
del tipo de células y tejidos que interactlan con éste. Se miden a través de estudios in

vitro e in vivo.

El primer tipo de propiedad bioactiva a tener en cuenta en un biomaterial es su

compatibilidad con el cultivo celular, es decir: la ausencia de citotoxicidad. Esta debe
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de medirse antes de realizar cualquier aplicacion in vivo, si bien existe la posibilidad de
que los materiales presenten toxicidad una vez implantados pero no en ensayos in vitro,
debido a la complejidad intrinseca de los sistemas integrados en un organismo Vivo
[119, 120]. La citotoxicidad se mide tanto directa como indirectamente; es decir,
midiendo la capacidad de proliferacion y supervivencia de las células sobre los
materiales (directa), o bien en presencia de un extracto del material, normalmente
medio de cultivo que ha permanecido en contacto con el mismo durante un periodo de
tiempo (indirecta). Este Gltimo tipo de ensayo permite detectar si el material libera
moléculas citotoxicas al medio, ya sean fragmentos del mismo tras degradarse o

residuos de su sintesis.

Otra propiedad relativa a la interaccién de los materiales con los organismos es su
biodegradabilidad, que se deriva no solamente de su degradacion espontanea en medio
acuoso y/o en la presencia de agentes oxidantes (como los &cidos o peroxidos liberados
por macréfagos en respuesta a elementos foraneos), sino también por la interaccién con
enzimas en el caso de moléculas organicas, como el colageno o el acido hialurénico.
La capacidad de un biomaterial de ser degradado enzimaticamente puede ser de
utilidad, ya que los residuos de este tipo de degradacion pueden regular respuestas
celulares en el entorno (como la produccién de estas mismas enzimas) y dependiendo
del material daran lugar a una actividad celular beneficiosa en la terapia [121]. Al
mismo tiempo, ésta degradacion controlada permitira la invasion celular del lugar antes
ocupado por el implante, completando el proceso regenerativo [65], o la liberacién de
farmacos desde el material [122]. La degradabilidad enzimatica de un material puede
ademas alterarse mediante modificaciones quimicas como el entrecruzamiento de sus

cadenas poliméricas.

El ndmero de propiedades bioactivas que pueden integrarse en un material es
potencialmente tan grande como el ndmero de funciones que se desarrollan a nivel
celular en todo el organismo; siempre y cuando el material sea capaz de proveer las

sefiales y estimulos necesarios. Estas sefiales y estimulos que se producen en la
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interaccion célula-material pueden suceder a distintos niveles: a través de
reconocimiento y adhesion celular en la superficie del material; a través de la
liberacion de farmacos y moléculas desde el material, o a través otros estimulos
(eléctricos, mecanicos, etc.) ejercidos por, 0 mediante, el biomaterial. Los dos primeros

tipos de interaccion se describen a continuacion.
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1.4.5. Interaccion célula-material

Una de las propiedades mas importantes que determinara el efecto del biomaterial en el
organismo es la capacidad de adhesion con respecto a los distintos tipos celulares. La
adhesion celular es imprescindible en el establecimiento de colonias y cultivos
celulares, especialmente cuando la inmensa mayoria de tipos celulares humanos entran
en apoptosis (fase de muerte celular programada) si no logran adherirse a un sustrato
estable [123, 124]. Dicha adhesion implica el reconocimiento y anclaje al sustrato
mediante integrinas (una familia de receptores proteicos que atraviesan la membrana
citoplasmatica), lo que desencadena una serie de procesos celulares que incluyen la
formacién y ensamblaje del citoesqueleto. Este Ultimo es responsable de la interaccion
mecanica de la célula con el entorno, tanto a nivel motor como sensorial, y por tanto es

decisivo en el comportamiento de la misma [125, 126].

La adhesidn y anclaje de las integrinas requiere el reconocimiento del sustrato por parte
de éstas. Los ligandos naturales de las integrinas son principalmente las proteinas de la
matriz extracelular, 0 mas concretamente las secuencias peptidicas de adhesion — o
motivos de adhesidn - expuestas en el exterior de estas proteinas. Estas secuencias
peptidicas, entre ellas el ampliamente estudiado péptido RGD (arginina-glicina-
aspartato), estan altamente conservadas evolutivamente ya que son imprescindibles en
el reconocimiento del entorno tisular por parte de la célula [50]. De este modo, la
adhesion de la célula a un biomaterial estara normalmente mediada por las proteinas (o
péptidos) que conformen el material o se le adhieran previamente, siempre que éstos
contengan secuencias reconocibles por alguno de los tipos de integrina presente en la
célula. Ademas, existen otros péptidos y moléculas que, si bien no son directamente
reconocidas por las integrinas, pueden favorecer los mecanismos de reconocimiento
integrina-sustrato, o incluso potenciar la respuesta asociada a dicho reconocimiento
[127, 128].
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Tan importante como la presencia de dichos motivos de adhesion en la superficie del
material es el modo en el que se presentan los mismos con tal de que la célula los
reconozca e interactle con ellos. Es imprescindible que permanezcan unidos al
material, aunque sea de mediante interacciones no covalentes, ya que la adhesion con
estos factores por si sola no es capaz de estimular la supervivencia celular: en caso de
no “sentir” la sujecion a un sustrato estable, la célula normalmente entrard en apoptosis
[129]. Debe tenerse en cuenta también que dichos péptidos estén expuestos hacia el
exterior del material, su frecuencia y distribucién en la superficie del material sea
adecuada, e incluso que dispongan de cierta motilidad ya sea mediante las moléculas
que los unan al material (que ofrezcan libertad de movimiento) o por otros
mecanismos. Respecto a esto Ultimo, para ciertas aplicaciones es interesante que la
celula pueda reorganizar la distribucion de los elementos del sustrato, ya que dicha
reorganizacién puede ser necesaria en la correcta regeneracion de determinados tejidos
[130, 131].

Como ya se ha mencionado anteriormente, una vez las células se han anclado al
sustrato a través de sus integrinas (unidas especificamente e determinados patrones
moleculares, normalmente péptidos), se activa la polimerizacion de los distintos
componentes del citoesqueleto que permitiran a la célula interactuar con su entorno
[132-134]. Las integrinas pasan a formar parte del sistema motor-sensitivo de la célula,
uniéndose a los complejos de adhesion celular y actuando de anclas de las que la célula
“estira”, ya sea para desplazarse, reorganizar el sustrato o para reconocer el grado de
rigidez/elasticidad de su entorno [58, 84, 135]. Respecto a esto (ltimo, es de gran
importancia tener en cuenta que la célula no solamente distingue el grado de elasticidad
de un sustrato, sino que ademas su comportamiento depende en gran medida de ello,
alterando desde su ciclo celular hasta su capacidad de migracion, pasando por su
diferenciacidén o funcién especifica dependiendo del tipo celular, o incluso la rigidez de

su citoesqueleto.
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Normalmente, un sustrato excesivamente “blando” dara lugar a una adhesion celular
deficiente, limitando la formacion del citoesqueleto y con ello gran parte de las
funciones celulares, mientras que uno rigido reduciré la motilidad celular y sera menos
beneficioso para la formacion de extensiones citoplasmaticas como ocurre con las
neuronas, por lo que existen rangos de elasticidad dptimos para determinados tipos y
comportamientos celulares.

Entre las funciones que regula directa o indirectamente el citoesqueleto se incluyen el
anclaje, distribucion y transporte de los organulos y componentes celulares, la
separacion de los cromosomas en la division celular, la movilidad de la célula, la
regulacion de la apoptosis dependiente de estrés mecanico, la transcripcion de genes y
la localizacion de enzimas y moléculas de sefializacién en zonas especificas del
citoplasma para focalizar su actividad. Ademas, el citoesqueleto celular, al igual que
las integrinas, es imprescindible en el ensamblaje de la matriz extracelular y por tanto
en la formacion de los tejidos.

1.4.6. Formacién de matriz extracelular sobre los materiales

La matriz extracelular estd formada por proteinas, proteoglicanos y polisacaridos
secretados por las células, organizados formando una malla tridimensional compleja
alrededor de las mismas. La composicién y propiedades de la matriz extracelular son
especificas para cada tipo de tejido, y su funcion es tan importante que cualquier
mutacién que afecte a su correcta formaciéon y funcionamiento puede ser letal o

acarrear una alta morbilidad para el individuo [131, 136-138].

Existen dos tipos de matriz extracelular: la membrana basal y la matriz intersticial. La
membrana basal es una estructura laminar visible al microscopio éptico, si bien al
microscopio electrénico pueden distinguirse dos estructuras diferenciadas en la misma:
la lamina basal y la lamina reticular. Se trata de una red densa de proteinas y
proteoglicanos que ofrece resistencia a la tension, actia como filtro molecular y de

barrera fisica para las células, siendo intransitable para casi todos los tipos celulares
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excepto las del sistema inmune y las células tumorales que adquieren capacidad de
metastasis. La membrana basal se encuentra en tejidos epiteliales y otros tipos de
membrana celular, asi como en las células musculares, de Schwann y adipocitos,
sirviendo de anclaje para las mismas y uniéndolas a su vez al tejido conectivo
adyacente. Sus principales componentes son el colageno tipo IV y la laminina [139-
141]. Por otra parte, la matriz intersticial forma un hidrogel que contiene distintas
fibras de colageno, polisacaridos, fibronectina y sales, y ofrece proteccién a las células
frente a esfuerzos de compresién. Es producida por las células de mesenquimales:
aquellas que se forman hueso, cartilago, tendon, muasculo, grasa, médula, y tejidos

conectivos, principalmente [142-144].

El ensamblaje de la matriz extracelular es un proceso complejo, que apenas ha podido
replicarse in vitro sin el uso de uno o mas tipos de células, aunque se disponga del resto
de componentes. Muchas de sus proteinas, junto con otras moléculas de la matriz
extracelular, contienen en su estructura la informacion suficiente para producir algin
tipo de autoensamblaje, si bien es necesaria la interaccion con las células para producir
las estructuras que encontramos in vivo [55, 145, 146]. Es la unién mediante integrinas,
y la tension y movimientos producidos a través del citoesqueleto, que las células
pueden desplegar, desplazar y organizar los componentes de la matriz. La estructura
molecular de las proteinas de la matriz extracelular les permite unirse entre ellas y con
otros componentes ademas de con las células mediante receptores especificos, creando

una malla que integra todos los componentes, celulares y acelulares, del tejido.

Una produccion deficiente o alterada de la matriz extracelular tras una lesidn esta
intimamente relacionada con la mala regeneracion de los tejidos en individuos adultos.
La cicatriz de tipo fibroso que aparece tras muchas lesiones se caracteriza por un
exceso de fibras de colageno y menor densidad de células [147], lo que se traduce en la
pérdida de funcionalidad y alteracién de las propiedades mecanicas del tejido (no se
deben confundir este tipo de cicatrices con la cicatriz glial que aparece en el sistema

nervioso central, que estd formada por células gliales [148]). En cualquier caso, la
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aparicion de cicatrices y deficiencias regenerativas en general puede relacionarse con la
ausencia de mecanismos de sefializacion celular para formar de nuevo el tejido, mas
que por una incapacidad genética. Esto se confirma por el hecho de que durante la fase
fetal y embrionaria (y parte de la infancia), muchos tejidos retienen la capacidad de
regenerarse [149-151]. No obstante, es importante recalcar que en esas mismas fases
del desarrollo, la composicion de la matriz extracelular en esos tejidos difiere de la
adulta [121, 152], lo cual pone en evidencia la importancia de ésta en la sefializacion y

comportamiento de las células.

1.4.7. Cultivos 2D vs cultivos 3D

La gran mayoria de estudios realizados con células humanas y de mamifero en general
han sido realizados en forma de cultivos en placas de Petri. Es decir, que la mayor
parte de lo que se sabe del comportamiento celular proviene de la observacion de
celulas adheridas a una superficie bidimensional. Sin embargo, en el contexto de un
organismo vivo las células se encuentran inmersas en un entorno tridimensional,
generalmente, lo que conlleva que existan diferencias en su comportamiento cuando se

cultivan en dos dimensiones, més alla de la rigidez del sustrato [153, 154].

Existen distintas estrategias para lograr el cultivo de células en tres dimensiones, ya sea
para el estudio de su comportamiento o para la obtencion sintética de tejidos. Entre
ellas destacan la deposicidn capa a capa de films celulares, o layer-by-layer [81], como
el que se utiliza en la impresion 3D de tejidos y 6rganos bioartificiales [155, 156]; el
entrecruzamiento in situ de suspensiones celulares que contienen proteinas o polimeros
ensamblables, creando hidrogeles [60], o la siembra en estructuras tridimensionales

preformadas, que actdan de andamio celular o scaffold [157, 158].

Las principales diferencias entre los cultivos realizados en 2D y los realizados en 3D,
usando los mismos sustratos, se dividen en tres tipos: diferencias de adhesion,
diferencias en la transmision de esfuerzos mecanicos y diferencias en los gradientes de

solutos.
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Con respecto a la adhesion a un mismo tipo de sustrato (siempre que permita la
adhesion), la primera diferencia que se observa es la forma que adoptan las células,
pues en los sustratos 2D las células se extienden sobre la superficie aumentando su
ratio area/volumen mientras que en los 3D se extienden a lo largo adquiriendo un
aspecto fusiforme, o estrellado; dependiendo del tipo celular (méas cercano a su forma
natural) [154, 159]. El ratio area/volumen es de especial relevancia, pues en 2D se
traduce literalmente en una mayor proporcion de membrana celular con respecto al
volumen citoplasmatico, alterando la respuesta celular a sefiales externas, pues éstas se

propagan mas facilmente del exterior al interior de la célula.

La morfologia celular alterada en 2D, pese a no ser tan pronunciada en células de tipo
epitelial y semejantes, provoca cambios importantes en el comportamiento celular que
se produciria en una célula cuya morfologia se desarrolla en las 3D. Esta morfologia
puede llegar a obtenerse en sustratos bidimensionales in vitro mediante patroneados
micro- y nanométricos que presenten las areas de adhesion de forma que estimulen
distintas morfologias, pues las células tienden a extenderse a lo largo de las mismas
dependiendo de su tipo [50, 160]. Este fendmeno ha sido usado en estudios de
interaccion célula-material, donde se demuestra que la conformacién alineada en 1D
favorece un comportamiento celular mas cercano al in vivo en el caso de células como
los fibroblastos [57, 92, 161, 162].

Otro modo de simular la adhesién 3D en cultivos 2D es el sandwiching o
“emparedado” de las células, usando un segundo sustrato adherente en la parte superior
del cultivo, obteniéndose de este modo una adhesion en ambas caras de la célula, y en

todas direcciones una vez alcanzada la confluencia del cultivo [163-165].

Por otra parte, la distribucion polarizada de las integrinas en cultivos 2D no solamente
altera el aspecto tridimensional de la célula, pues los esfuerzos mecanicos entre la
célula y el material también varian. Esta interaccion o transduccion de sefiales

mecéanicas (mecanotransduccion) es completamente distinta en el 3D, donde los
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esfuerzos mecanicos son tanto de tension como de compresion y pueden darse desde
cualquier angulo [159, 166]. Al transmitirse mediante el citoesqueleto, los diferentes
tipos de esfuerzo activaran respuestas (y genes) completamente diferentes por parte de
la célula. Por distintas vias, se ha intentado simular esta mecanotransduccion de los
tejidos naturales para el estudio de su efecto en las células. Algunos de estos métodos
consisten en patroneados nanométricos 2D con materiales que poseen distintos grados
de rigidez, si bien también se han obtenido distintos grados de rigidez usando

hidrogeles y variando su grado de entrecruzamiento [50].

En un cultivo bidimensional tipico, el oxigeno, los nutrientes y solutos en general se
encuentran a una misma concentracion para todas las células. Ademas, cualquier factor
de sefializacion excretado por las mismas se diluye rapidamente en el medio. Por el
contrario, los cultivos en matrices tridimensionales ralentizan la difusion de los
distintos solutos, dando lugar a gradientes de los mismos [167-170]. La creacion de
gradientes es un factor imprescindible en la sefializacion celular, desde la quimiotaxis
(desplazamiento celular orientado mediante la deteccion de moléculas en el ambiente)
hasta la diferenciacién de los tejidos: ya en el embridn son necesarios para la
compartimentacion de los distintos tipos celulares (al responder a las distintas

concentraciones de factores solubles) que luego daran lugar a los 6rganos.

La difusion de factores en matrices tridimensionales favorece también la sefializacion
autocrina (comun en los tejidos vivos) en los cultivos in vitro, al retener los factores
cerca de las células que los secretan [171]. Ademas, los componentes de la matriz
extracelular son capaces de secuestrar factores solubles para retenerlos atn mas a lo
largo del tiempo para presentarlos a las células y permitiendo la creacion de gradientes
permanentes [63, 64, 142, 172].

En ocasiones, los estimulos mecéanicos pueden liberar estos factores secuestrados por la
matriz, creando otro nivel de mecanotransduccion a través de la matriz extracelular

[173, 174]. Los gradientes pueden simularse en cultivo in vitro, de forma permanente o
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dinamica al retenerse en sustratos como los hidrogeles [175, 176] o usando dispositivos
microfluidicos, que generan resistencia al flujo del medio acuoso, ralentizando la
difusion de solutos [177-179].

Los gradientes de oxigeno son imprescindibles para la sefalizacion celular,
especialmente en el desarrollo de vasos sanguineos, pero a su vez también limitan la
viabilidad de las células, provocando la apoptosis cuando los niveles de oxigeno
disminuyen en exceso, y causando dafios mayores tras una anoxia prolongada [180-
183]. Esto debe tenerse en cuenta, pues limita el tamafio maximo de los cultivos 3D y
los implantes con componente celular, que deberan incorporar en su disefio distintas
estrategias para promover y permitir la formacién de vasos sanguineos con tal de
irrigar de oxigeno y nutrientes el nuevo tejido, o incluso permitir la migracion de
celulas endoteliales desde o hacia el mismo [5, 23, 108, 184-188].

1.5. El &cido hialuroénico (HA)

1.5.1. Origen, estructura y propiedades

El &cido hialurénico se encuentra principalmente en los vertebrados, donde es un
componente de la matriz extracelular en practicamente todos los tejidos,
principalmente piel, articulaciones (es un componente imprescindible del cartilago) y
hueso, aunque también aparecen cantidades relevantes en pulmdn, rifién, cerebro y
musculo; y algo menos en el higado [189, 190]. La mayores concentraciones de HA en
el cuerpo aparecen en tejidos conectivos como el cordén umbilical, el liquido sinovial
y el humor vitreo, mientras las concentraciones mas bajas se dan en el plasma
sanguineo. En un humano adulto podemos encontrar hasta 15 gramos de HA seco, 5 de
los cuales se renuevan cada dia, procesandose continuamente a través del sistema

linfatico y la sangre.
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Figura 1.5 Estructura molecular del &cido hialurénico. GIcUA: &cido D-glucurénico. GIcNAc: D-
N-acetilglucosamina. Fuente: lvanov, Daniela, and Andrei Neamtu. ""Molecular dynamics
evaluation of hyaluronan interactions with dimethylsilnediol in aqueous solution." Rev. Roum.
Chim 58.2-3 (2013): 229-238 [191].

El 4cido hialurénico es un polisacarido (polimero formado por azlcares) que pertenece
a los glicosaminoglicanos (GAGs, antes conocidos como mucopolisacaridos) pues
contiene un tipo de amino-azucar, aunque de ellos es el Gnico no sulfatado. La unidad
monomérica del HA es un disacarido de acido D-glucurénico y D-N-acetilglucosamina
unidos por enlaces glucosidicos B-1,4 y B-1,3, que en el polimero forman cadenas no
ramificadas que pueden extenderse hasta pesos moleculares en la escala de los millones

de Daltons.

Se sabe que el HA aparecio evolutivamente como una modificacion de otro GAG, la
condroitina, con la que comparte casi toda la estructura molecular, con una D-N-
acetilglucosamina (en el HA) en vez de una D-N-acetilgalactosamina (en la
condroitina) [192]. A diferencia de ésta, que aparece en forma de sulfato de

condroitina, el HA no se sulfata nunca en el organismo.

La aparicion evolutiva del HA coincide con la formacién del notocordio en los
cordados (predecesor del sistema nervioso central de los vertebrados) [193]. Esto tiene
que ver con la funcién del HA en la morfogénesis del desarrollo embrionario, donde
permite la migracion celular a la vez que evita el contacto célula-célula durante la

misma, y por tanto la respuesta inmune contra la célula migrante. Este efecto se
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reproduce en los procesos malignantes del cancer, como la metéstasis [194-197]. En
los vertebrados superiores actuales es imprescindible en los procesos de regeneracion,
donde su mayor presencia y mayor longitud de sus cadenas equivalen a una mejor

respuesta regenerativa [198-201].

Las principales propiedades del HA como material derivan de su estructura y
plegamiento en solucion acuosa. A pH fisiolégico se comporta como un polianion al
ionizarse el grupo carboxilo del acido glucurénico, adquiriendo una alta capacidad para
atraer y unirse a las moléculas de agua, lo cual le aporta una alta actividad osmética y
lo hace relevante en la homeostasis del agua en los tejidos donde se encuentra [202,
203].

Ademas, las cadenas de HA poseen la capacidad de crear puentes de hidrégeno
internos en medio acuoso, dando lugar a dos fendmenos: la creacién de zonas
hidréfobas en la cadena que permiten la interaccion entre ellas, con determinadas
proteinas e incluso con la membrana celular y otras estructuras lipidicas, y la
estabilizacion de la cadenas de HA en estructuras rigidas en forma de hélice lineal; lo
cual aumenta su viscosidad en solucién y permite cierta especificidad a la hora de
interaccionar con receptores y enzimas. A su vez, esta estructura permite que se formen
redes estables a partir de ciertos pesos moleculares y concentraciones (0.5-1.0 g/L)
[204-206]. No obstante, dichas redes pueden ser revertidas mediante aplicacion de
movimiento al superar las débiles energias de entrecruzamiento y de estabilizacion
interna de las cadenas, provocando que las propiedades viscoelasticas del HA hidratado
sean andmalas: cuanto mayor es la velocidad del movimiento aplicado, menor es la
viscosidad del HA y mayor su elasticidad para recuperarse de la deformacion, al

acumular energia en el proceso.

Estas propiedades como material son muy importantes en el rol del HA como
lubricante en articulaciones y tendones, al reducir las cargas durante movimientos

rapidos. Lo hace también muy relevante en la piel, donde protege a las células frente a
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esfuerzos de compresion, a la vez que permite la recuperacion de la forma inicial del

tejido tras los mismos [189, 190].

Sin embargo, sus propiedades como biomaterial-vehiculo para el trasplante de células
en formulaciones terapéuticas son normalmente insuficientes, limitandose a
inyecciones conteniendo células en suspensién por tratarse de un fluido viscoso y no un
s6lido. Aun asi, en estas aplicaciones se requiere el uso de reacciones quimicas de
entrecruzamiento para su reticulacion in situ, credndose hidrogeles relativamente

estables capaces de retener las células [207-209].

1.5.2. Modificaciones del HA

Existen diversos tipos de modificaciones quimicas del HA, la mayoria de ellas
enfocadas a la formacion de hidrogeles con tal de mejorar las propiedades del HA en
cuanto a su manejabilidad y sus funciones como biomaterial en general. Otro motivo

para entruecruzarlo es su relativamente corto tiempo de residencia en los tejidos.

Existen diversas moléculas y reacciones quimicas con capacidad de reticular las
cadenas de HA [210], pero la mayoria de ellas hacen uso del grupo carboxilo de su
azUcar D-glucurénico por su reactividad y accesibilidad, creando ésteres, o bien
mediante los grupos hidroxilo (menos accesibles en solucién acuosa), para crear éteres.
Otras estrategias incluyen el uso de derivados quimicos del HA, que contienen grupos
tiol o se encuentran funcionalizados con otros grupos [211, 212]. Pero en este trabajo

nos centraremos en el primer tipo de reticulacién.

Los entrecruzantes mas usados para obtener hidrogeles del HA son el glutaraldehido, la
1-etil-3-(3-dimetilaminopropil) carbodiimida o EDC, el polietilenglicol diepoxi y la
divinilsulfona o DVS. Si bien estas moléculas pueden ser citotdxicas (especialmente
debido a su reactividad), ese problema desaparece una vez reaccionan con el HA y se

elimina cualquier residuo de la reaccion.
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El tipo de molécula usada para el entrecruzamiento no es normalmente tan importante
en el producto final como cualquier efecto causado en la molécula de HA durante la
reaccion. Lo que resulta mas determinante para las propiedades finales del hidrogel es
la densidad de entrecruzamiento, cuyo valor maximo sera en proporciones 1:1 de
entrecruzante respecto a unidad de disacarido del HA suponiendo un 100% de
efectividad de la reaccion [213]. Dicho entrecruzamiento repercutira en la capacidad de
hinchamiento, propiedades mecanicas y degradabilidad de los hidrogeles,
principalmente, lo cual a su vez condicionard la liberacién de factores desde los
mismos, su integridad tras el implante, y la capacidad de migracion de las células a
través de los mismos, [209, 212, 214, 215].

1.5.3. Obtencion de scaffolds de HA

El entrecruzamiento del HA permite no solamente la obtencién de hidrogeles estables,
sino que ademas abre la posibilidad de crear estructuras tridimensionales o scaffolds.
Estas estructuras podrian crearse de forma previa a la siembra con células, facilitando

el disefio de implantes aplicables a distintas terapias.

El grupo de investigacién del profesor Monledn Pradas en el centro de Biomateriales e
Ingenieria Tisular, en el cual colabor6 el autor de esta tesis, ha desarrollado distintas
estructuras porosas a través de la inyeccién y entrecruzamiento del HA en moldes.
Dicha técnica se describe posteriormente en este trabajo, pues en él se desarrolla y

amplia parte de la misma.

1.5.4. Degradacion

La degradacion del acido hialurénico merece un apartado en si misma, ya que es
determinante en muchos procesos bioldgicos, desde el desarrollo embrionario hasta
procesos infecciosos bacterianos. No obstante, aqui nos centraremos en aquellos
mecanismos de degradacion relevantes para la sefializacion en procesos de dafio tisular

y regenerativos.
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En primer lugar deben tenerse en cuenta los distintos enzimas hialuronidasas (HAsas),
capaces de fragmentar las cadenas de HA en fragmentos mas pequefias. Esto es
importante pues la longitud de estas cadenas, asi como la de los fragmentos resultantes
de la degradacion, tiene un importante papel biolégico, como veremos méas adelante

(ver Funciones bioldgicas, en el apartado 1.5.5.).

El concepto hialuronidasa es engafioso, puesto que todas estas enzimas poseen la
capacidad de degradar la condroitina y el sulfato de condroitina, probablemente por la
proximidad evolutiva de estas moléculas. Las HAsas se dividen en tres grupos, con
distintos mecanismos de accion y distintos residuos de reaccion [216]. Los dos
primeros grupos, correspondientes a las HAsas de vertebrados y bacterias, atacan el
enlace glucosidico B1,4; mientras que el tercero, presente en crusticeos y anélidos

(como la sanguijuela), hidrolizan el enlace B1,3.

La principal diferencia entre las HAsas de vertebrados y bacterias es que las primeras
actlian por hidrolisis [217] mientras que las segundas introducen un enlace insaturado
en 1,4, con lo que se conocen como HA liasas [218]. Ademas, mientras que las HAsas
de vertebrados actdan principalmente escindiendo rapidamente fragmentos de 20 kDA
de forma aleatoria de las cadenas grandes de HA, y de forma mucho mas lenta
degradando estos fragmentos en tetrasacaridos [219]. Por otra parte, las HAsas
bacterianas también “muerden” de forma aleatoria las cadenas mas largas (endolisis),
pero a su vez son capaces de acoplarse a los extremos de las cadenas libres de HA
(exolisis) y procesarlas linealmente, produciendo en este caso disacaridos insaturados
(mas faciles de procesar y absorber por las bacterias). Cabe recalcar que las HAsas de
las bacterias (que no sintetizan HA, si no es mediante modificacion genética) tienen

como funcidn ayudar a la invasion de los tejidos.

Se ha detectado experimentalmente cierta actividad transglicosidasa en las HAsas de

vertebrados, produciéndose el entrecruzamiento de cadenas de HA y de HA con
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condroitina. No se sabe a ciencia cierta si se trata de un artefacto, producto de una

actividad enzimética alterada por condiciones no fisiologicas [220].

Es importante recalcar que el reconocimiento del HA por parte de las HAsas depende
de la estructura helicoidal del primero. De ahi que los fragmentos de HA de 20kDa o
menos, asi como aquellas alteraciones en el HA que modifiquen su estructura
helicoidal en solucidn, alteren su degradabilidad enzimatica. Por ejemplo, Ju Oh et al
experimentaron alterando la degradabilidad del HA mediante el entrecruzamiento del

HA a través del grupo carboxilo de la subunidad de &cido D-glucurdnico [221].

Aunqgue la degradacion del acido hialurénico puede producirse por oxidaciéon o [-
eliminacion, en este trabajo queremos centrarnos en la hidrdlisis de su estructura

quimica por HAsas u otros mecanismos.
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Figura 1.6 Modelado tedrico del HA en forma de hélices simples (una sola cadena de HA). Fuente:
Haxaire, Katia, et al. ""*Conformational behavior of hyaluronan in relation to its physical properties
as probed by molecular modeling." Glycobiology 10.6 (2000): 587-594 [222].
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1.5.5. Hidrdlisis del HA

Ya hemos visto la hidrolisis enzimatica del HA, sin embargo ésta puede producirse de
forma espontanea en medio acuoso, y verse acelerada cuando el pH del medio se aleja
de la neutralidad. Tokita y Okamoto estudiaron los mecanismos de degradacién del HA
en la hidrdlisis acida asi como en la hidrolisis basica [223]. En sus experimentos usaron
el HA en forma de sal de sodio. Sus resultados demuestran que en ambientes acidos el
HA se degrada a través de la subunidad del acido D-glucurdnico, mientras que en

medio basico lo hace a través de reacciones en la subunidad de la N-acetilglucosamina.

En la degradacion a pH acido, el acido D-glucurdnico se puede hidrolizar en las
posiciones C1, C4 y en el carbonilo. Tanto la hidrélisis de C1 como la de C4 pueden
producir la rotura del polimero HA, pero mientras la de C1 se produce en 2 pasos
(rotura del enlace glicosidico B1,3 y apertura del anillo), la de C4 produce directamente

la rotura del enlace 1,4.

En la degradacion a pH basico, la N-acetilglucosamina se hidroliza en las posiciones
C1, enel O del anillo i en el N de la amida. Solamente la hidrélisis de C1 da lugar a
una pérdida de masa de la cadena de HA. Esta se produce en dos pasos: la rotura del
enlace entre C1y C2, y la rotura del enlace p1,4. Esta reaccion produce metileno como
subproducto. Por otra parte, en medio basico se produce también acetato de sodio por

reaccion del grupo carbonilo.

Otro mecanismo de hidrolisis del HA es la radiacién ionizante [224]. Se sabe que la luz
de espectro UV es capaz de romper el HA en fragmentos mas pequefios, disminuyendo
rapidamente su viscosidad. Ramamurthi y Vesely demostraron que tras una exposicion
prolongada de hidrogeles de HA entrecruzados con DVS a luz UV se produce no
solamente una pérdida de fragmentos de HA, sino que se produce una posible
reticulacién adicional entre las cadenas de HA a la vez que se mide un aumento de la
hidrofobicidad, efectos que aumentan si la exposicion a UV se produce tras secar el
HA [225].
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Por Gltimo cabe mencionar que el liofilizado del HA produce también la rotura de
enlaces en el HA, debido a la produccién de radicales libres por tensiones y
dislocaciones mecanicas durante el mismo [226-228]. Estos radicales libres pueden
causar también una reticulacion adicional del HA, como ocurre con la exposicion a
UV; pero ademas producen grupos OH- que atacarian el enlace glicosidico. Este tipo
de degradacion es tres veces mas efectiva en el HA que en la sal de sodio de HA, y

puede evitarse o reducirse con agentes que capturen estos radicales libres.

1.5.6. Funciones biol6gicas

En los tejidos, el HA se encuentra unido a otras proteinas y proteoglicanos de la matriz
intersticial, y en raras ocasiones estara unido directamente a las células. No obstante,
durante el desarrollo y regeneracion de los tejidos (al igual que en las primeras fases de
cultivo celular, antes y algun tiempo después de la adhesién al sustrato), casi todas las
células son capaces de producir y unirse a una capa transitoria de HA a modo de
glucocalix, que las protege del ataque de virus y células inmunitarias y que a su vez

media la unidn a otras células y a componentes de la matriz extracelular [229].

Su polimerizacién, a diferencia del resto de GAGs que se producen en el aparato de
Golgi, tiene lugar a nivel de la membrana celular, en complejos proteicos en la cara
citoplasmética llamados acido-hialurénico-sintasas (HAS). Estos afiaden los az(cares,
provenientes de precursores de nucleétidos, al extremo reductor (al diferencia también
del resto de GAGs) de la cadena de polisacarido mientras ésta es desplazada hacia el

exterior de la célula a través de estructuras proteicas transmembrana [230].

Se sabe que el HA se produce siempre a nivel local en cada tejido, donde también se
produce gran parte de su degradacion, aunque otra parte se elimina al movilizarse
(excepto en esqueleto y cartilago) a través del liquido intersticial a la linfa, y de ahi a la
sangre donde es rapidamente absorbido y catabolizado por el higado (de ahi el bajo
contenido en plasma). Se sabe que la eliminacion de este hialurénico movilizado se

produce también en cierto grado en los nddulos linfaticos, los rifiones y el bazo [190].
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Las proteinas capaces de unirse al &cido hialurénico, o hialadherinas, se dividen entre
aquellas encargadas de formar complejos entre el HA y otros componentes de la matriz
extracelular, y aquellas que actian como receptores celulares. Los receptores del HA
mas conocidos son CD44 y CD168 (cominmente conocido como RHAMM o receptor
de motilidad asociada al &cido hialurénico), aunque al parecer la segunda se asocia con
la primera en su interaccion con el HA en el exterior de la membrana citoplasmatica
[231-235].

Se sabe que el HA activa diferentes tipos de sefializaciéon celular, principalmente a
partir de los mencionados receptores, si bien las células son capaces de responder de
forma distinta dependiendo de la longitud (o peso molecular) de las cadenas de HA que

detecten, en ocasiones generando respuestas completamente opuestas [121, 236].

Las cadenas de HA de alto peso molecular (entre 1000 y 5000 sacaridos), suprimen la
angiogénesis y la respuesta inmune, inhibiendo también la fagocitosis de los
macrdfagos y deteniendo la produccién de HA por parte de las células (excepto en

condrocitos, en los cuales estimula la condrogénesis o formacion del cartilago).

Los fragmentos de hialuronico, que van desde varios cientos de sacaridos a
hexasacaridos, se producen por escisiones del HA mediante degradacion o tras
lesiones de diverso tipo y estimulan en cambio la angiogénesis y la inflamacion al
inducir la secreci6on de citocinas. Se cree que ejercen un tipo de sefializacion de
“alarma” frente a infecciones y varios tipos de lesion. Por otra parte, los fragmentos
mas pequefios de acido hialurénico (tetrasacaridos), normalmente producidos por las
HAsas del cuerpo, estimulan la expresion de proteinas de shock térmico e inhiben la
apoptosis. Se cree que su funcidn contrarresta el estrés provocado por los efectos de los

fragmentos de mayor tamafio.

En lo que respecta al desarrollo de los tejidos, el acido hialurénico de alto peso
molecular es importante en la diferenciacion de los condrocitos y la condrogénesis

[237]; sin embargo inhibe la diferenciaciéon de muchos otros tipos celulares y tejidos,
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que por el contrario requieren de su degradacion y liberacién de fragmentos, tal y como

puede observarse en la embriogénesis [238, 239]

1.5.7. Aplicaciones clinicas

El uso del HA esta aprobado por la FDA (Food and Drug Administration) en maltiples
aplicaciones y terapias clinicas. Se usa comunmente como biomaterial en oftalmologia,
otologia, medicina estética y reumatologia, entre otros campos, para lubricar y proteger
tejidos blandos durante cirugias, como relleno, como separador para evitar adhesiones
entre drganos y tejidos, como tratamiento analgésico local en artritis reumatoide, y
como recubrimiento en heridas cutaneas y Ulceras para evitar la desecacién, proteger

frente a agentes dafiinos y promover la curacion [240, 241].

Otros usos mas avanzados incluyen su uso como hidrogel (tras reticulacion quimica)
para la liberacién de farmacos [242], ya sea solo o cargado con microparticulas que
porten el farmaco. Se han usado también microesferas de HA entrecruzado para

transportar y liberar pladsmidos de DNA y anticuerpos [243].

Existen multiples patentes alrededor del uso del acido hialurénico en nuevos productos
y aplicaciones clinicas [168, 244-248], asi como varios productos comercializados y

usados actualmente alrededor del mismo.

1.6. Polimeros acrilicos: polimetacrilatos y poliacrilatos

1.6.1. Reacciones de polimerizacion

Existen multitud de moléculas polimerizables (mondmeros); sin embargo, el método
adecuado para efectuar esta reaccion depende de la naturaleza quimica de las mismas.
De este modo encontramos las técnicas de policondensacién, para dioles, diacidos o
derivados de acidos e hidroxiacidos; la polimerizacién por apertura de anillo (ROP),
para lactonas y diésteres ciclicos (lactidos y glicolidos) y la polimerizacién por

radicales libres, para monémeros de naturaleza vinilica y diénicos. Esta Gltima es la
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que permite obtener polimeros y copolimeros basados en polimeros acrilicos, de interés

en esta tesis, y por tanto se detalla a continuacion.

1.6.1.1 Polimerizacién por via radical

Como ya se ha mencionado, la polimerizacion radical o por radicales libres es el
método usado cuando utilizamos mondmeros de naturaleza vinilica y diénicos, y su

mecanismo es el mas conocido de todos los de adicion [249].

1.6.1.2 Iniciacion

La iniciacion requiere la formacion de radicales libres reactivos que puedan adicionarse
al mondmero en la etapa de propagacion. Los radicales libres pueden generarse por la
descomposicion de un iniciador, pero ademas pueden generarse directamente en la
propia molécula del mondmero sin la presencia de iniciador afiadido. En éste segundo
caso, los agentes formadores de radicales libres pueden ser la radiacion
electromagnética, o la simple colisién térmica. La existencia de una iniciacién térmica
pura es dificil de establecer, porque las impurezas pueden participar actuando como
iniciador incontrolado. La iniciacion fotoquimica puede darse cuando el mondmero
tiene una banda de absorcion suficientemente fuerte. En general, la energia de longitud
de onda superior a 200 nm no es suficiente para ionizar el doble enlace, por lo que las
fotopolimerizaciones transcurren predominantemente por via radical. La radiacion de
alta energia produce especies activas que pueden ser radicales, catidnicas o anionicas,
por lo que la polimerizacion iniciada por radiacién de alta energia puede transcurrir por
cualquiera de estos mecanismos. Sin embargo, las formas idnicas generadas son
suficientemente estables para iniciar la polimerizacién s6lo a bajas temperaturas, por lo

que la polimerizacion a temperatura ambiente o superior transcurre por via radical.

De todos los métodos para iniciar la polimerizacién por radicales libres, el mas comun
es mediante el uso de iniciadores. Estos son sustancias que se descomponen muy

facilmente para dar fragmentos moleculares que tienen el caracter de radicales libres.
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La descomposicién de un iniciador puede provocarse mediante calor, radiacion o luz y
reacciones redox. La mas comun es la descomposicion térmica y los iniciadores mas
comunes dentro de esta categoria son los perdxidos, hidroperoxidos, azocompuestos y
en general sustancias con enlaces labiles, cuya energia de enlace es del orden de 25-40
kcal/mol, y que se rompen homoliticamente. Por otra parte, los iniciadores por luz UV

como la benzoina son también comunes.

ve ?
O A=2351nm O/ D
m———————-_—— 4 .
OH OH

Benzoina

Figura 1.7 Descomposicion de la benzoina por radiacion UV

La eleccién del iniciador depende de la temperatura a la cual se desee realizar la
polimerizacion, pues cada compuesto se descompone con una velocidad Util en
intervalos de temperatura diferentes. Los iniciadores antes mencionados son solubles
en solventes organicos. Para polimerizar en solucién acuosa son muy utilizados los

perdxidos inorganicos como el persulfato de potasio o el agua oxigenada.

Una vez generados los radicales libres (R-) procedentes de la descomposicién del
iniciador (por cualquiera de los método que acabamos de describir), la iniciacién de la
polimerizacion consiste en el ataque de R- al mondmero. Si se trata de un vinilo la

representacion es la siguiente:

@) O

Re + VJ\O/\ - R\)J\O/\

Figura 1.8 Mecanismo de iniciacion del acrilato de etilo mediante radicales libres
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Lo méas importante de la etapa de iniciacién es que la actividad radical pasa a estar
localizada en el carbono de la unidad monomérica. Este centro activo monomeérico es

el que ataca de nuevo al monémero en las sucesivas etapas de propagacion.

1.6.1.3 Propagacion

El primer paso de la propagacion o elongacion es la reaccion entre un centro activo y
una nueva molécula de mondmero, donde dicho centro activo radical sigue estando
localizado en una unidad monomérica. En general, al cabo de x-1 adiciones, el
mecanismo de propagacion serd el representado en la figura siguiente. Como
consecuencia de las adiciones sucesivas, la cadena polimérica va creciendo, por el
extremo en el cual se encuentra situado el centro activo propagador, hasta que dicho

centro se desactiva en la etapa final de terminacion.

O O

RQKO/\ + {VJ\O/\l — '

[}
n n

Figura 1.9 Mecanismo del proceso de propagacion en la polimerizacion radical

1.6.1.4 Terminacion

Son dos los mecanismos a través de los cuales se pierde la actividad del centro
propagador, la dismutacion o desproporcion y la combinacidn o apareamiento. Ambos
son procesos bimoleculares en los cuales dos centros activos se desactivan mutuamente

por colision. En la siguiente figurase representa esquematicamente el mecanismo.

61



Diserio de nuevos biomateriales basados en dcido hialurénico y polimeros acrilicos
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Figura 1.10 Mecanismo de los procesos de terminacion en la polimerizacion radical. a)
dismutacion o desproporcion y b) combinacion o apareamiento

En la combinacidon se unen dos cadenas moleculares para dar una sola de mayor
longitud. Es un proceso que ocurre sin energia de activacion, ya que se trata del
apareamiento de dos electrones. En la dismutacion tiene lugar la transferencia de un
hidrégeno y es por ello un proceso con energia de activacion, cuya velocidad depende
de la temperatura. La contribucion de éste mecanismo se hace mas importante al
aumentar la temperatura. La importancia relativa de cada uno de estos dos mecanismos

de terminacién varia de unos monémeros a otros.

En cada etapa de terminacién dos cadenas poliméricas, portadoras de centros activos en
sus extremos, pierden dichos centros y se convierten en macromoléculas inactivas,
cuyo grado de polimerizacién queda ya determinado. A medida que se suceden estas
etapas de terminacion, en el medio reaccionante se va acumulando las moléculas de

polimero inactivo ya formado.

1.6.2. Aplicaciones en ingenieria tisular

De entre los distintos tipos de polimeros sintéticos, los ésteres de acrilatos poseen
cierto interés por varias razones. La mas destacable es la posibilidad de combinar
varios monomeros acrilicos en distintas proporciones para obtener copolimeros (ver el

siguiente apartado), permitiendo asi controlar distintas propiedades del polimero
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resultante, como pueden ser sus grupos funcionales o incluso sus propiedades

mecanicas.

Varios tipos de acrilatos ya han sido usados en cultivos in vitro con distintos tipos
celulares, siempre mediante el recubrimiento previo con proteinas de adhesion como la
lamina, o la fibronectina soluble presente en el suero del medio de cultivo [70, 89, 250-
253]. La capacidad de adherir dichas proteinas y su funcionalidad una vez adheridas
depende de las propiedades quimicas del polimero acrilico (excepto al usar
tratamientos como la activacion por plasma) y por lo tanto también puede llegar a
controlarse combinando distintos tipos de monémero, lo cual supone una ventaja desde

el punto de vista del disefio de biomateriales.

1.7. Técnicas para combinar dos o0 mas materiales

En ocasiones puede ser interesante combinar dos o mas materiales con el fin de
combinar sus propiedades e incluso obtener otras no presentes inicialmente. En
ocasiones dicha combinacion puede ayudar a compensar las deficiencias de uno o
ambos de cara a su aplicacion clinica a la vez que se mantienen caracteristicas que

resultan interesantes y no pueden obtenerse facilmente por otras vias.

La copolimerizacion, si bien no permite combinar los polimeros de forma literal,
permite sintetizar un hibrido de dos o mas polimeros a través de sus unidades
monoméricas [254]. Ello requiere, por norma general, que todos ellos compartan un
mismo mecanismo o tipo de polimeracion: un ejemplo seria la polimerizacion por via
radical, donde cualquiera de los mondmeros permite ser activado por radicales libres o
los extremos de cadenas en elongacidn. En ocasiones alguno o varios mondmeros
difieren en su capacidad o velocidad de polimerizacion, resultando en copolimeros
heterogéneos y en ciertos casos limitando la capacidad de obtener dicho copolimero
[255, 256].
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Las propiedades de un copolimero respecto a las de los polimeros puros de sus
mondmeros  constituyentes  pueden ser tanto  directamente/indirectamente
proporcionales a la presencia de cada monémero (como puede ser su hidrofobicidad o
presencia de grupos funcionales), depender en mayor proporcion de alguno de ellos, o
darse fendmenos cooperativos 0 competitivos respecto a otras propiedades (como suele
ocurrir con las propiedades mecéanicas). Otras propiedades pueden no aparecer o darse
solamente en el copolimero (como puede ser la capacidad de cristalizar a cierta

temperatura).

En ocasiones donde dos o mas polimeros no son copolimeralizables, pueden
modificarse uno o varios de ellos para afiadir grupos funcionales que permitan dicha

reaccion.

Otro modo de combinar dos 0 mas materiales es el uso de solventes compatibles, que
permita disolverlos y mezclarlos, y luego permanezcan unidos tras el secado por ser
naturalmente insolubles en soluciones acuosas o por realizarse el entrecruzamiento

(entre ellos o de forma independiente) tras la mezcla.

1.7.1. Redes poliméricas interpenetradas (IPNs)

Cuando dos o mas polimeros se encuentran en un mismo material, sin haber uniones
entre ellos pero formando redes tridimensionales entrelazadas, hablamos de redes
interpenetradas de poliméricas, o IPNs (del inglés interpenetrating polymer networks)
[257, 258]. Este tipo de material puede obtenerse por distintos métodos, incluyendo el
uso de solventes compatibles (donde uno de los monémeros puede incluso actuar de
solvente del segundo polimero), pero siempre debe producirse que uno de los

polimeros constituyentes se polimerice o entrecruce en presencia directa del resto.

Normalmente, se distingue entre IPNs secuenciales y IPNs simultaneas. Tal y como sus

nombres indican, se refiere a si la sintesis y/o entrecruzamiento de las dos redes
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poliméricas se ha producido de forma secuencial (primero una, luego la otra) o al

mismo tiempo.

Encontramos ademas otras clasificaciones, como las semi-IPNs, donde uno o varios de
los componentes no se encuentran formando una red reticulada; las IPNs en gradiente,

o las IPNs con separacion de fases.

Las IPNs en general son sistemas complejos que requieren de modelos tedricos
especificos para medir el amplio abanico de interacciones que se producen entre sus
componentes, asi como para determinar las propiedades micro y macroscdpicas
resultantes de dicha interaccion. En este trabajo no se pretende hacer un analisis
extenso de este campo, si bien en algn apartado ahondaremos mas detalladamente en

aspectos concretos del mismo.

1.8. Hipotesis y objetivos

En este trabajo de investigacion se parte de la hip6tesis de que es posible combinar el
acido hialurénico con un polimero acrilico, concretamente el polietilacrilato, en un
mismo material con aspecto de scaffold; de modo que se puedan mantener las
propiedades bioactivas del primero a la vez de que se modifiquen sus propiedades

fisicas como material y la adhesién celular a través de la incorporacién del segundo.

Esto seria posible combinando ambos materiales de forma que el acido hialurénico no
sufriera modificaciones en su estructura quimica que afectaran a su reconocimiento por
parte de las células y demas componentes del organismo. La estrategia de la
investigacion se centrd en la obtencién de redes poliméricas interpenetradas a partir de
una espuma de acido hialurdnico liofilizado, conteniendo a su vez el molde
porogénico, donde se inyectaria el monémero acrilico para su polimerizacién. Tras
retirar el molde mediante lavado con solvente, el polimero acrilico se encontraria
contenido en aquellos huecos producidos por la liofilizacién del acido hialurdnico,

quedando igualmente espacios porosos para la siembra e invasion de células para
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cultivo y/o implante. Esta técnica permitiria - en teoria - mantener la estructura

molecular del acido hialurénico tras la incorporacion del componente acrilico.

De forma adicional, se pretende demostrar que es posible obtener distintas
proporciones de ambos componentes para asi controlar las propiedades del
biomaterial resultante.

El mencionado método para la creacion de las IPNs no permite controlar de antemano
las proporciones de cada polimero en el material final. No obstante, pueden
introducirse variaciones en distintos parametros y técnicas del método de obtencion, y
medir las proporciones de cada componente de forma posterior. Al medir las
propiedades de los distintos materiales asi obtenidos, y compararlas entre ellos, pueden
interpretarse los efectos que comporta cada variacién del método en la estructura y
composicion de la IPN.

Siguiendo estas hipétesis y razonamientos, se desarrollaron los diferentes objetivos:

1. Obtener scaffolds compuestos por redes interpenetradas (IPNs) de acido
hialurénico y polietilacrilato, 0 HA-i-PEA.

2. Medir las propiedades de los scaffolds de HA-i-PEA obtenidos y compararlas
con las de scaffolds de sus dos componentes por separado, incluyendo su
citotoxicidad y adhesién celular en cultivos in vitro de fibroblastos L929.

3. Obtener scaffolds de HA-i-PEA con diferentes proporciones de cada
componente mediante variaciones en el método de sintesis.

4. Medir las propiedades de los distintos scaffolds de HA-i-PEA obtenidos,

comparandolas con la proporcién de sus componentes.
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2.1. Materiales

2.1.1. Reactivos de sintesis y otros

Acido hialurénico, en forma de sal de sodio con un peso molecular (M) de 1.5-1.8

MDa, (HA, Sigma-Aldrich), fue usado para la obtencion de scaffolds.
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Divinilsulfona, (DVS, Sigma-Aldrich) con M = 118.5 g/mol, fue usada para la

obtencion de hidrogeles de acido hialurénico.
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Acrilato de etilo (EA, Sigma-Aldrich), con M = 100.12 g/mol, fue usado para la
obtencion de scaffolds.

O
\)J\O/\

Dimetilacrilato de etilenglicol (EGDMA, Sigma-Aldrich) con M = 198.22 g/mol fue
utilizado como agente entrecruzante acrilico.

Ay

Benzoina (Scharlab), con M = 212.25 g/mol, se us6 como iniciador por luz UV en la

polimerizacion por via radical.

Microesferas de polimetacrilato de etilo (PEMA, comercializado como Elvacite®
2043, Lucite International Inc.) de M = 5,000 g/mol; fueron utilizadas como pordgeno

en la fabricacion de moldes porogénicos.

CHs
OO

CHs
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Microesferas de polimetacrilato de metilo (PMMA, Colacryl DP300U® de alto peso
molecular, Lucite International Inc.); fueron también utilizadas como pordgeno en la

fabricacion de moldes porogénicos.

T
OO

CHs

En la preparacién de distintas soluciones para sintesis y ensayos de analisis de los

materiales, se usaron:

hidroxido de sodio (NaOH, Panreac), con M = 40 g/mol;

tampon fosfato en solucién salina (Phosphate Buffer Saline, PBS, Sigma-Aldrich);
tampdn fosfato salino (PBS, preparado en polvo, Sigma-Aldrich);

hialuronidasa (extraida de testiculo bovino, Sigma-Aldrich) con M = ~55 kDa;
acido citrico 300mM (Sigma-Aldrich) con M = 192.12 g/mol,

dihidrogenofosfato de sodio 150mM (Na2HPO4, Scharlab) con M = 141.96 g/mol,;
cloruro de sodio 150mM (NaCl, Panreac) con M = 58.44 g/mol;

acido clorhidrico 1.0 N (HCI, BioReagent, Sigma-Aldrich) con M = 36.46 g/mol,;
acido clorhidrico al 37% (HCI, ACS reagent, pH0.1);

carbazol (dibenzopirrol, C12H9N, Sigma-Aldrich) con M = 167.21 g/mol.
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Como solventes en la preparacion de soluciones y/o el lavado, acondicionamiento, o

analisis de las muestras, se usaron:

agua desionizada (Scharlab) con M = 18.02 g/mol;

etanol (Scharlab) con una pureza del 99.9% y M = 46.07 g/mol;
acetona (Scharlab) con una pureza del 99.5% y M = 58.08 g/mol;

n-octano (Scharlab) con M = 114.23 g/mol.

En la fijacion quimica de muestras bioldgicas para microscopia, se usaron:
formaldehido (Sigma-Aldrich) con M = 30.03 g/mol;
glutaraldehido (Sigma-Aldrich) con M = 100.11 g/mol;

tetradxido de osmio al 4% (peso/vol.), (OsO4, Sigma-Aldrich) con M = 254.23 g/mol.

2.1.2. Células y medios de cultivo

Fibroblastos de la linea L929 obtenidos de tejido adiposo subcutaneo, conectivo y
areolar (Sigma-Aldrich) llevados hasta el pase 9, fueron usados en la realizacion de

todos los ensayos bioldgicos.

El medio de cultivo usado fue el DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle Medium), con
un contenido de glucosa de 4,5g/L (Invitrogen, Thermo Fisher Scientific),
suplementado con suero bovino fetal (FBS, Thermo Fisher Scientific) y una mezcla de

penicilina/estreptomicina (Thermo Fisher Scientific).
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Para el acondicionamiento y tratamiento de las muestras en los ensayos biolégicos, se

usaron: Tampodn fosfato (PB, Sigma-Aldrich);
Triton X-100 (Sigma-Aldrich) con M = ~80 kDg;
suero de albimina bovina (BSA, Sigma-Aldrich, 35% de pureza);

agua Milli-Q (Millipore).

Para la realizacién de ensayos de viabilidad celular, se usaron:

solucion MTT de 1 mg/ml (bromuro de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-ilo)-2,5-difeniltetrazol,
Thermo Fisher Scientific), y

reactivo MTS (3-(4,5-dimetiltiazol-2-ilo)-5-(3-carboximetoxifenil)-2-(4-sulfofenyl)-
2H-tetrazol, Abcam).

En la tincion de componentes celulares para microscopia de luz fluorescente, se usaron:

heptapéptido biciclico con capacidad de unidn a actina, basado en faloidina (del hongo

Amanita phaloides), conjugado con fluor6foro (Phallacidin Bodipy FL, Invitrogen), y

solucion 4,6-diamidino-2-feniliondona dihidroclorito (DAPI, Sigma-Aldrich) con M =
277.33 g/mol.

Todos los medios de cultivo se prepararon en condiciones asépticas, autoclavando
liquidos y materiales, excepto en el caso de sueros, mezclas de anticuerpos,

antibidticos, reactivos MTT y MTS.
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2.2. Meétodos de sintesis y preparacion de materiales

2.2.1.Preparacion de scaffolds de acido hialurénico (HA) entrecruzado con DVS

Se prepard una disolucién de &cido hialurdnico al 5% (peso/volumen) utilizando una
solucion acuosa de hidréxido de sodio 0.2M como disolvente (pH=12). La solucion se
dejo en agitacion continua durante 8 horas con el fin de disolver completamente el
polisacarido. Posteriormente, se afiadio - bajo agitacién continua— 11,2 pl de DVS por
cada ml de solucién de HA (1.4% en peso). Seguidamente se inyect6 dicha mezcla, a
vacio, en moldes previamente sinterizados de microesferas de PEMA. Dichos moldes
fueron preparados sinterizando las microesferas de PEMA (de 180-200 pm de
didametro) en una prensa hidraulica, aplicando presion (100-200 bar) y temperatura
(120°C) a diferentes tiempos hasta obtener una compresion del 20%,
aproximadamente. Tras inyectar la mezcla mediante un minimo de 5 procesos de vacio
consecutivos en un intervalo de tiempo de 2 minutos, se pusieron los moldes rellenos
(con la mezcla de HA y DVS) en placas Petri y se mantuvieron a temperatura ambiente

durante 1 hora; con el fin de obtener un hidrogel entrecruzado de HA (ver Figura 2.1).

Na*

oH oy O et
/ 0, 0. medio alcalino (pH>12) o
- e
0, OH % \\E
e o 3
oH ©

HN OH /\5// )
>/,Jo:|1J O// ~F o o o™
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HA 0, OH
n-1
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Figura 2.1: Reaccion de entrecruzamiento del &cido hialuronico (HA) con divinilsulfona (DVS)

para la obtencion de hidrogeles.
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Posteriormente, los moldes+hidrogel de HA fueron sumergidos en abundante agua
desionizada durante 1 hora para eliminar el exceso de DVS y neutralizar el pH.
Finalmente, se colocaron los moldes sobre una placa de teflén y se congelaron a -20°C
durante 2 horas antes de liofilizarlos. Después del proceso de liofilizacion, los
moldes+hidrogel fueron lavados en un Sohxlet durante 24 horas utilizando etanol como
disolvente, para eliminar el molde de microesferas de PEMA y finalmente obtener

scaffolds porosos de HA entrecruzado con DVS.

Siguiendo el mismo procedimiento descrito anteriormente, se prepararon muestras
variando la concentracion inicial de HA (25 y 15 % peso/volumen
respectivamente).Para ello, a una solucion de HA en agua se le afiadié NaOH hasta una
concentracion de 0.2M. Esta adicién a posteriori de NaOH ademas de ser necesaria
para activar los grupos funcionales involucrados en la reaccion de entrecruzamiento
con DVS, evita el plegamiento y degradacion de las cadenas de HA. Paralelamente, se

prepararon scaffolds de HA sin hacer uso del molde porogénico como muestras control.

2.2.2. Sintesis de polietil acrilato (PEA) en forma de scaffolds

Los scaffolds de PEA fueron sintetizados a partir de una mezcla monomérica que
contenia 97% (% peso) de acrilato de etilo, un 2% de EGDMA, utilizado como
entrecruzante y un 1% de benzoina, como fotoinicador. Tras agitar la mezcla durante

20, ésta fue inyectada en moldes porogénicos de PMMA.

Los moldes fueron obtenidos previamente mediante sinterizacion de las
microparticulas de PMMA con ayuda de una prensa hidraulica. Las microesferas de
PMMA de diametro conocido (100-120 micras), fueron sinterizadas aplicando varios
ciclos de compresion (100-200 bar) y temperatura (hasta 160°C). El porcentaje de
compresion de las placas fue del 20%, con un grosor final de 2.5mm aproximadamente.
En este caso se utilizaron microesferas de PMMA para preparar los scaffolds debido a

que el mondmero de acrilato de etilo disuelve las particulas de PEMA.
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Una vez empapados los moldes en la mezcla monomérica, se colocaron en una cdmara
con luz ultravioleta durante 8 horas para iniciar la polimerizacion por via radical del
poliacrilato de etilo (ver Figura 2.2). Pasado este tiempo, los moldes fueron mantenidos
durante un minimo de 12 horas en un horno a 90°C con el objetivo de evaporar los
restos de mondmero sin reaccionar. Posteriormente, los moldes fueron lavados en
acetona usando un montaje de reflujo Sohxlet para poder eliminar los residuos de la
polimerizacion junto con el molde de PMMA. Se realizaron 4 ciclos de lavado durante

8 horas cada uno y se renovd el solvente tras el primer y tercer ciclo.

El uso de moldes porogénicos de PMMA de alto peso molecular requiere el uso de
acetona para su disolucién, pues comparado con el etanol, la acetona disuelve las
microesferas de PMMA y a la vez hincha la estructura del PEA lo suficiente como para

facilitar la eliminacion.

Los scaffolds de PEA resultantes, muy hinchados en acetona, fueron colocados en un
recipiente en el cual la acetona fue sustituida gradualmente por mezclas con
proporciones crecientes de agua, en un periodo de 3 horas, para evitar la deformacion
de la estructura de PEA. Una vez estabilizados en agua, los scaffolds se secaron a vacio

y a 50°C en un desecador durante 24 horas.

Os_O-__CHs

n

Figura 2.2 Poliacrilato de etilo (PEA)
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2.2.3.Sintesis de redes poliméricas interpenetradas (IPN) de acido hialuronico y
polietil acrilato (HA-i-PEA) en forma de scaffolds

Los scaffolds de HA-i-PEA fueron preparados a través del método de sintesis que se
describe a continuacién, utilizando las espumas de HA liofilizadas incluidas en los
moldes porogénicos de PEMA como punto de partida. En primer lugar, se prepard una
disolucion de HA al 5% (%peso/volumen) en una solucién de NaOH 0.2M,
manteniéndola en agitacion durante 8 horas o hasta disolver el HA. Posteriormente se
le afiadié DVS hasta el 1.4% (%peso) gota a gota y bajo agitacion durante 15 segundos,
se inyecto la mezcla a vacio en los moldes porogénicos de PEMA y se dejé que curaran
durante 1h, seguidamente se enfriaron a -80°C durante 2 horas y se liofilizaron. A
continuacién se realizé una mezcla que contenia un 97%(%peso) de acrilato de etilo,
un 2% de EGDMA y un 1% de benzoina. La mezcla monomérica se agité durante 20
minutos y se inyectd a vacio en los moldes de espuma de HA. Posteriormente, los
moldes impregnados con la mezcla monomérica fueron introducidos en una cdmara de

luz UV durante 8h para iniciar la reaccién de polimerizacién por via radical.

Una vez polimerizados, los moldes inyectados con HA-i-PEA fueron lavados con
etanol en ebullicién en un Sohxlet durante 24 horas, renovando el etanol cada 8 horas
con el fin de disolver las microparticulas del pordgeno. Finalmente, los scaffolds de
HA-i-PEA fueron hidratados gradualmente en concentraciones crecientes de agua en
un intervalo de 2h, seguidamente de un periodo de acondicionamiento de 8h en agua
desionizada. Posteriormente, las redes de HA-i-PEA se enfriaron a -80°C durante 2 h 'y

se liofilizaron. Estos materiales se corresponden a la primera version de IPN producida.

Con el objetivo de obtener scaffolds de HA-i-PEA con diferentes composiciones de
PEA y HA, se realizaron modificaciones al método de sintesis explicado anteriormente
(ver Figura 2.3). Basicamente, se variaron 3 pardmetros fundamentales: (i) la
concentracion de HA utilizado en la preparacion de la plataforma inicial, (ii) la

concentracion de la mezcla monomérica, mediante diluciones en etanol y (iii) proceso
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de hidratacion del molde de HA previo a la liofilizacion e inyeccién de la mezcla
monomeérica. En la tabla 2.1 se resumen los codigos utilizados para cada tipo de

scaffolds de HA-i-PEA segun la variante de sintesis.

El pardmetro (i) fue modificado con el objetivo de controlar el contenido de PEA a
través de la cantidad inicial de HA: a menor presencia de HA en el molde, mayor
deberia ser la cantidad de PEA que polimerice en el interior del mismo. En cambio, el
parametro (ii) pretende reducir la cantidad de PEA a través de su dilucion. Por Gltimo,
el proceso de hidratacion adicional del HA tras el gelificado —pardmetro (iii)-,
aumentaria la porosidad del molde+hidrogel de HA tras la liofilizacion, favoreciendo la
invasion del monémero de EA y aumentando presumiblemente la cantidad relativa de
PEA en las IPNs.

Inyeccion HA-DVS Liofilizacion Inyeccion EA Lavado en Etanol

Método 1 &

Método 2 &

Método 3 &

HA 5% hinchado en H,0

Molde de PEMA Plataforma inicial HA-i-PEA
sinterizado . D

Figura 2.3. Esquema de sintesis de los scaffolds de redes poliméricas interpenetradas de HA'y
PEA, (HA-i-PEA). El parametro (i) se modifica en el Método 1y el Método 2, donde se utilizan tres
concentraciones diferentes de HA (1.5%, 2.5% y 5%), mientras que en el Método 3 solamente se
utiliza HA al 5%. La variacion del parametro (ii) se introduce en el Método 2, en el cual se
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modifica la concentracién de la mezcla monomérica, mediante la adicién de etanol. Por Gltimo, se
modifica el parametro (iii) del método inicial, mediante la hidratacion adicional del hidrogel de
HA, dando lugar al Método 3.

Tabla 2.1 Codificacion de los scaffolds de HA-i-PEA, segun las variantes de sintesis utilizadas.

Codigo de muestra  [HA] (%) Dilucion del EA  Tratamiento de hinchado en agua  Método de sintesis

I50N 5 No No 1
125N 2,5 No No 1
115N 1,5 No No 1
150D 5 Si No 2
125D 2,5 Si No 2
115D 1,5 Si No 2
I50NS 5 Si Si 3

2.3. Métodos de caracterizacién de los materiales

2.3.1. Microscopia Electronica de Barrido

Los scaffolds de HA, PEA y HA-i-PEA fueron pegados sobre portamuestras de un
material conductor y se les aplic6 un recubrimiento con oro volatilizado por
bombardeo iénico. A continuacion se introdujeron en la camara de vacio del
microscopio electronico de barrido JSM-5410 (Jeol, Tokio, Japon). Las muestras se
fotografiaron a una distancia de trabajo de 15mm, con un voltaje de 15 kV. Las
imagenes obtenidas a 100 aumentos fueron procesadas mediante el software gratuito
ImageJ/FI1J1, con el objetivo de medir el tamafio medio de los poros, mediante el uso

del plug-in ‘Nearest neighbour Distance’ (NnD, de Yuxiong Mao).

Ademas, muestras en himedo de HA-i-PEA fueron fotografiadas mediante cryoSEM
en un microscopio JSM-5410 (Jeol), equipado con una unidad criogénica CT-1500
(Oxford Instruments, Abingdon, Reino Unido). Para ello, las muestras se hidrataron

durante 48 horas mediante inmersion en agua destilada y se congelaron sumergiéndolas
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en nitrdgeno liquido antes de ser sometidas a vacio y baja temperatura en la misma
célula criogénica con tal de sublimar el agua y desvelar la estructura porosa de los

scaffolds. Para estas muestras se usé un voltaje de 20 kV.

2.3.2. Densidad

Se realizé el calculo de las densidades (p) de los scaffolds de cada material mediante el
principio de Arquimedes: midiendo masa de cada muestra en seco al aire (Majre), Y
luego completamente inmersa en n-octano (M), tras asegurarse de que éste ocupara
sus poros, aplicando vacio con un émbolo de ser necesario. Finalmente fue aplicada la

formula:

Pmuestra = Poct

En ésta se asume que, segiin Arquimedes, el peso de un cuerpo inmerso en un liquido
es el resultado de la diferencia entre su masa y la masa de liquido desplazado por su
volumen. Por lo tanto la densidad de una muestra puede calcularse dividiendo su masa
en seco por el volumen de n-octano desplazado (la diferencia entre peso al aire y

sumergido, dividida a su vez por la densidad del n-octano a la temperatura de trabajo).

2.3.3. Porosidad

La porosidad de los scaffolds fue determinada a través de medidas de masa, primero en
seco al aire (mgre), luego completamente llenos de octano al aire (m sire), Y finalmente
llenos e inmersos en octano (mg). La formula siguiente fue utilizada para calcular la

porosidad:

!
o= ]/pOTO _ Vporo _ Maire — Maire

Vscaff + Vporo (maire - moct) + (m&ire - maire)

Vtotal

En ésta se utiliza también el principio de Arquimedes para considerar la diferencia de
masas entre la medida en aire y en octano para calcular el volumen de octano

desplazado por la fase sélida del scaffold (Vseat = [Maire-Moct] / Poct), Mientras que el
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volumen de poro se calcula a través del volumen de octano que rellena el scaffold
(Vporo=[m "aive= Maire] / poct). El valor de densidad del n-octano es despejado al
desarrollar la férmula. Se asume que no existe hinchamiento de los materiales por parte

del n-octano.

2.3.4. Andlisis Termogravimétrico

Muestras de unos 5-10 mg de cada material fueron analizados en un termogravimetro
TA-Instrument SDT-Q600, monitoreando su masa mientras eran calentados hasta los
900°C a una velocidad de 10°C/min, manteniéndolos en una atmoésfera inerte de
nitrogeno (N,) con un flujo de gas de 50mg/min. Con el objetivo de eliminar cualquier
molécula de agua persistente en la estructura del acido hialurénico de las muestras,
éstas fueron pre-tratadas calentandolas hasta los 100°C a 10°C/min, manteniéndolas a
esa temperatura durante 10 minutos antes de volverlas a enfriar hasta los 30°C,

sometiéndolos a una atmaosfera inerte de nitrogeno durante todo el proceso.

2.3.5. Andlisis Elemental

Se obtuvo la composicién elemental de los scaffolds mediante espectroscopia de
energia dispersa por rayos X (EDS). Los datos fueron extraidos en un aparato FESEM
(Carl Zeiss Ultra 55, Germany). El voltaje se fijo en 10 kV, y fueron medidas 5 zonas
distintas en cada muestra, usando 3 réplicas para cada tipo de muestra para obtener la

composicion elemental promedio.

2.3.6. Hinchamiento en agua

La absorcidn de agua de los scaffolds se determiné a través de su masa antes (mg) y tras
inmersion en PBS 1x a 37°C en diferentes tiempos (m), hasta alcanzar el equilibrio. El

contenido en agua (WC) fue calculado mediante la formula:
_ (m —m,)

wc
my
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El valor de WC en equilibrio equivale a EWC (Contenido de Agua en el Equilibrio o
Equilibrium Water Content). De forma adicional se midié el grosor de las muestras

antes y después del hinchamiento.

Se realiz6 también un experimento para medir el hinchamiento en ambiente con
humedad relativa del 98%, dejando equilibrar las muestras en dicho ambiente durante
una semana; pesandolas antes y después de la exposicion a ambiente humedo para
extraer el EWC.

2.3.7. Espectroscopia de Infrarrojos con Transformada de Fourier

Los espectros infrarrojos de las muestras fueron obtenidos mediante la técnica de ATR-
FTIR ThermoNicolet Nexus (EEUU) a partir del procesado de 64 barridos de
longitudes de onda entre 650 y 4000 cm™, eliminando ruidos procedentes del ambiente,
y con una resolucién de 4 cm™. El procesado de los datos se realizé mediante el
software OMNIC.

2.3.8. Andlisis mecanico

2.3.8.1 Respuesta a la tension

Los scaffolds fueron cortados en forma de barras de 20x10x1 mm®. Los ensayos de
tensidn se llevaron a cabo a una velocidad constante de 5 mm/min en un aparato TMA/
S6000 (Seiko Instruments Inc.). Las medidas de deformacion (AL) y fuerza (F) fueron
usadas para calcular la deformacion (¢ = AL/Lp) y la carga ejercida sobre la seccion de
material (c = F/A) a partir de la longitud inicial (Lo) y area de la seccién (A) de cada
muestra. EI médulo de Young de cada muestra (E) fue extraido de la pendiente inicial
(hasta 0.05 o 5% de deformacion) de la curva de carga-deformacion, segun la formula:

e F/A
o AL/L,
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De forma adicional, y mediante los datos de porosidad extraidos de cada tipo de
muestra (ver apartado 2.3.3), se pudo extrapolar el médulo de Young de la fase
polimérica de los scaffolds (E’), suponiendo un aporte nulo de la fase porosa a la

resistencia de los mismos.

E A E
A 1-2
Ya que la relacién entra la seccion polimérica (A”) con respecto a la seccion total del

scaffold (A), es:

A=A-(1-9)

2.3.8.2 Respuesta a la compresion

Se midi6 la respuesta de los distintos scaffolds al estrés por compresién en un aparato
TMA/S6000 (Seiko Instruments Inc.). Los materiales en forma de discos fueron
sometidos a una fuerza méxima de -1N, a una velocidad de -100nN/min, mientras se
encontraban inmersos en agua desionizada a 37°C. De forma previa se dejé hinchar las
muestras en dicho medio durante 10 minutos. Tras el hinchamiento, se midio el grosor

y didmetro de cada disco de material.

2.3.9. Degradacion

Muestras secas de los distintos scaffolds fueron pesadas antes y después de permanecer
inmersas durante distintos periodos de tiempo en dos tipos de medio: una solucién
conteniendo 10 unidades/ml de hialuronidasa, acido citrico 300mM, fosfato de sodio
150mM vy cloruro de sodio 150mM, estabilizada a pH 6.3, y una solucion de PBS 1x
estabilizada a pH 7.4. Los medios de degradacion fueron sustituidos cada 2-3
diasdurante3 semanas. Se realiz6 este proceso con cuatro réplicas para cada muestra y

tiempo de degradacion.
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Un estudio de degradacidn rapida se llevd a cabo con tal de observar los residuos de
PEA en los scaffolds de HA-i-PEA en cryoSEM, para ello se sumergieron en una

solucion concentrada de HCl a pH 1 hasta un maximo de 48 horas.

Un tercer estudio de degradacion se realizé con la bateria de IPNs preparadas bajo
diferentes variantes del método de sintesis. El estudio incluy6 3 medios de degradacion
distintos: una solucién de PBS 1x, estabilizada a pH 7.4; una solucién de HCI en PBS
1x, estabilizada a pH 4, y una solucion de hialuronidasa en PBS 1x, estabilizada a pH
5.7. Se recogid y congel6 el sobrenadante de cada muestra a dias 1, 7, 14 y 21,
sustituyéndolo por medio de degradacién nuevo. A continuacion se midié la
concentracion de los residuos de hialuronico de cada sobrenadante, mediante un ensayo
de reaccion de carbazol en placas de 96 pocillos para la deteccion de acido urénico
[259], en un lector de placas Victor Multilabel Counter 1420 (Perkin Elmer, Waltham,
MA, USA). Mediante estos residuos y el uso de patrones de dilucidn de una solucién
de acido hialuronico al 2,5% se pudo medir la degradacion del polisacarido en cada

muestra. Cinco réplicas fueron usadas para cada tipo de muestra.

2.4. Ensayos bioldgicos. Cultivos in vitro
2.4.1. Acondicionamiento y siembra de los materiales para el cultivo in vitro

Las muestras fueron higienizadas con un tratamiento en etanol al 70% (vol%) durante
12 horas. Una vez desinfectadas, se lavaron con una soluciéon de PBS 1x apH 7.4 y
posteriormente se acondicionaron incubandolas durante una noche en el medio de
cultivo. Para las siembras se colocaron los scaffolds en placas de 48 pocillos y, tras
retirarles el exceso de medio, se pipeted sobre cada uno una suspension conteniendo
2-10* fibroblastos L929 en 20ul de medio de cultivo (ver mas adelante), e incubando
durante 30’ para permitir la adhesién inicial de las células antes de rellenar con otros
400pl. Los cultivos fueron realizados en incubadora, renovando el medio cada 48

horas, hasta un periodo maximo de 10 dias de cultivo.
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2.4.1. Ensayos de citotoxicidad

Se llevaron a cabo dos tipos de ensayos de citotoxicidad o viabilidad celular, uno
indirecto y otro directo. En ambos se hizo uso de la linea celular de fibroblastos L929
llevados hasta el pase 9. A su vez, el medio de cultivo fue el DMEM alto en glucosa
(4,5g/L), suplementado con un 10% de suero bovino fetal y un 1% de mezcla de
penicilina/estreptomicina. Todas las muestras a usar se desinfectaron con etanol y agua

estéril antes de su uso.

La citotoxicidad indirecta de las muestras de scaffolds de HA, PEA y HA-i-PEA fue
medida a través de extractos de las mismas obtenidos de su incubacion en 1ml de
medio de cultivo, a 37°C y en una atmosfera himeda con 5% de CO,, durante 24 horas.
Estos extractos fueron luego usados como medio en cultivos de células previamente
sembradas (en las mismas condiciones de temperatura, humedad y CO,) en placas de
96 pocillos con medio fresco durante 24 horas. Como control positivo para
citotoxicidad se utiliz6 el extracto de una pieza de latex, mientras que para el negativo
se usé medio fresco de cultivo. Los cultivos fueron analizados a las 24, 48 y 72 horas
de incubacion mediante un ensayo de MTT. Primero, se les retir6 el medio a los
pocillos y se les afiadi6 a cada uno 100ul de medio MTT, preparado con un 90% de
DMEM vy un 10% de solucion MTT de 1mg/ml, dejandolos incubar en oscuridad
durante 2.5 horas. Luego se sustituyd el medio MTT de cada pocillo con 120ul de
isopropanol. Tras mantener 1 minuto en agitacion, se extrajo 100ul de cada pocillo a
una placa de 96 para medir su absorbancia a 550nm (Victor Multilabel Counter 1420,

Perkin Elmer).
2.4.2. Ensayos de adhesién y proliferacion celular en los scaffolds

2.4.2.1 Adhesion celular mediante fluorescencia de la actina

La adhesioén y proliferacion de las células L929 en los distintos scaffolds (HA, PEA 'y

HA-i-PEA) fue analizada a través de la observacién de su citoesqueleto de actina a los
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10 dias de cultivo in vitro. En este ensayo no se midié la fuerza de la adhesién sino
simplemente la capacidad de las células para reconocer y asentarse en el sustrato. En
primer lugar, se fijo cada una de las muestras provenientes del ensayo de viabilidad
tratdndolas con paraformaldehido al 4% durante 20°, para luego lavarlas con una
solucion sin sales de tampon fosfato (PB) y sumergirlas en otra solucién de PB con un
10% de FBS y un 1% de Triton X-100 durante 1 hora a temperatura ambiente.
Posteriormente, las muestras fueron incubadas durante otra hora en una dilucién 1:200
de Phallacidin Bodipy FL con un 1% de suero de albdmina bovina en PB y en ausencia
de luz durante 12 horas. Para finalizar, se lavaron las muestras con PB y se incubaron
durante 10’ en una dilucién 1:5000 de una solucién 4,6-diamidino-2-feniliondona
dihidroclorito (DAPI) en PB, seguida de otros dos lavados en PB. Las muestras ya
tefiidas fueron examinadas usando un microscopio de fluorescencia Nikon eclipse 80i,
y un microscopio confocal LSM Zeiss 780 Axioobserver z1 (Carl Zeiss AG,
Oberkochen, Germany). Se usaron tres réplicas para cada tipo de muestra. Los
espectros de excitacion y emision usados para detectar el Phallacidin Bodipy FL

(actina) fueron 505 y 512, respectivamente.

2.4.2.2 Viabilidad celular mediante MTS

La viabilidad de las células sembradas en los distintos materiales se midio6 a través de
ensayos MTS después de 1, 5 y 10 dias de cultivo, usando tres réplicas para cada
tiempo y material. Primeramente, se retird el medio de cultivo de todas las muestras y
se lavaron tres veces con PBS 1, tras lo cual se afiadié 400l por pocillo de la mezcla
MTS (conteniendo una parte de reactivo MTS por cada 5 de medio DMEM sin rojo
fenol). Tras 2 horas en incubacion, se retir6 la solucion MTS de todas las muestras,
dividiéndola en 3 pocillos distintos de una placa de 96 para su lectura a 490nm en un

lector multiplaca Victor Multilabel Counter 1420 (Perkin Elmer).

2.4.2.3 Observacion de las morfologia celular mediante SEM.
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Las muestras provenientes de cultivos in vitro fueron fijadas con glutaraldehido al 3%
en PBS 1x, durante 60’ a 37°C, y luego con tetradxido de osmio al 2% durante 2 horas
a temperatura ambiente, seguido por cuatro lavados en agua destilada. Las muestras
fijadas se deshidrataron aplicAndoles concentraciones crecientes de etanol y luego se
secaron a vacio. Posteriormente fueron tratadas para su observacion siguiendo el

protocolo mencionado anteriormente.

2.5. Analisis estadistico

Los resultados se expresan en forma de promedios + desviacién estandar de al menos
tres réplicas diferentes para cada una de las muestras. Los datos fueron analizados
mediante un test ANOVA, con un valor de p<0.05. Los datos con diferencias

significativas son tenidos en cuenta al describir y discutir los resultados.
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3.1. Sintesis de scaffolds de PEA, HA y HA-I-PEA

La sintesis de los scaffolds de cada uno de los materiales se realiz6 de forma
satisfactoria segun los procedimientos descritos en el apartado 2.2 de materiales y
métodos. La morfologia de todos los scaffolds revela una estructura porosa regular con
poros interconectados. El tamafio medio de poro en el caso de los scaffolds de PEA fue
de 104+18um, resultado que concuerda con lo esperado debido a que el diametro
promedio de las microparticulas de PMMA utilizado como porégeno fue de 100 pum.
En el caso de los scaffolds de HA y las primeras IPNs de HA-i-PEA se obtuvo un
tamafio de poro promedio de 174+32 y 182+20 um, respectivamente. En ambos casos
se ha obtenido un tamafio ligeramente menor comparado con el diametro inicial de las
microparticulas de PEA (200 um) utilizada como porégeno en la confeccién del molde.
Dicha disminucién puede deberse al segundo proceso de liofilizacion que se llevo a
cabo en la preparacion de las muestras, aunque resulté ser menor en el caso de las
IPNs, presumiblemente debido a la presencia no higroscopica del PEA. Puede
esperarse también un cambio en el tamafio de los poros tras el hinchado de esas

muestras en agua.

Las imagenes de SEM permiten distinguir claramente el aspecto de los scaffolds de
PEA y HA liofilizado, en las cuales el segundo aparece formando mas rugosidades y
pliegues que el primero. En el caso del HA-i-PEA, las imagenes de SEM no permiten

distinguir fases diferenciadas que se correspondan a los dos componentes.
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Figura 3.3 Iméagenes obtenidas mediante SEM de los primeros scaffolds obtenidos: PEA (A, B),
HA (C, D), HA-I-PEA (E, F)

Los resultados de porosidad de la primera IPN, asi como de los controles de HA y
PEA, pueden consultarse en la Tabla 3.2. La porosidad media es significativamente
menor en el caso del PEA, aunque los valores de la IPN y el HA podrian verse

alterados tras su hinchamiento en medio acuoso.
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Con respecto a las diferentes variantes del método de sintesis de la IPN, pueden
distinguirse varios cambios en la morfologia de los materiales a nivel microscopico
mediante las imagenes de SEM, los valores de porosidad y el diametro medio de poro.
En todos los materiales, el aspecto observado en el SEM se corresponde en gran
medida con el de los controles de HA, o plataforma inicial, de su misma concentracién
(Figura 3.2). Puede afirmarse que su estructura microscépica depende en gran parte de
la estructura obtenida en la plataforma inicial, tanto para el Método 1 como para el
Método 2. Para el Método 3 (muestra I5S0NS) no puede realizarse dicha afirmacion ya
que se utilizé una sola concentracién de HA para preparar la plataforma inicial. Para
este Ultimo se obtuvieron los valores mas bajos de porosidad, cercanos a los del control
de PEA (ver Figura 3.3), si bien el tamafio de poro se mantuvo con respecto a las otras
IPNs. Si se tiene en cuenta que la variacion de dicho método se produce durante la
preparacion de la plataforma inicial, se confirma que esta Ultima es determinante en la
morfologia y porosidad de las IPNs asi como en la incorporacion de PEA. Los valores
de porosidad no mostraron variaciones significativas en los materiales obtenidos por el
Método 1y 2, manteniéndose cerca de los valores obtenidos para todos los controles de
HA. Otra vez, debe tenerse en cuenta que estas medidas se produjeron en seco,

eliminando el efecto de hinchado del acido hialurénico en las IPNs y los controles.

89



Diserio de nuevos biomateriales basados en dcido hialurénico y polimeros acrilicos

Figura 3.2 Muestras representativas de las imagenes obtenidas en SEM, a 200 aumentos, de los
distintos materiales. Barras de escala: 600 micras.
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Figura 3.2 (Continuacion) Muestras representativas de las imagenes obtenidas en SEM, a 200

aumentos, de los distintos materiales. Barras de escala: 600 micras.
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Tabla 3.1 Principales propiedades de la primera IPN sintetizada

HA PEA HA-i-PEA

Grosor (en seco) (mm) 2.07 + 0.05 1.26 +0.11 1.89+0.10

Densidad (p) (g/cm’) 0.94+0.12 1.13+0.01 1.00+0.16

E.W.C. (scaff.) (Meq-mo)/mo 78.06 £9.31 2.53+0.80 66.39 +5.58

E/ (1- @) (MPa) 1.16 2.23 9.02

®pea por EDS (%) - - 23.2+04

Porosidad segiin método de sintesis
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Figura 3.3 Relacién entre el contenido de HA de la plataforma inicial y la porosidad medida en las
muestras secas tras la sintesis, distinguiendo entre los distintos métodos usados y los controles.
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3.2. Caracterizacion de los scaffolds

Las propiedades medidas en la primera IPN se listan en la Tabla 3.2, mientras que las
propiedades medidas de los materiales obtenidos mediante variaciones de la técnica
inicial se listan en la Tabla 3.3. Los valores de densidad de la primera IPN se
encuentran entre los del PEA y el HA, algo que puede relacionarse con la proporcion
de ambos en el mismo (ver el apartado 3.2.1 de este capitulo). Del mismo modo ocurre
con los valores de absorcién de agua por inmersion de los scaffolds. La absorcién de
agua en los scaffolds de PEA se corresponde casi Gnicamente al agua retenida en sus
poros y no incrementa con el tiempo, mientras que el contenido en agua de la IPN y el
HA incrementa rapidamente durante la primera hora, estabilizandose lentamente hasta
Ilegar a su valor méximo en un periodo de 3 a 5 dias (ver Figura 3.3), teniendo la IPN
siempre un contenido menor en agua que el HA respecto a su masa en seco. El
incremento del grosor (y didmetro) de los discos tras el hinchado es también menor en
la IPN si se compara al del HA (Tabla 3.2). De forma adicional, las imagenes de
cryoSEM permiten observar la IPN en un estado hinchado (Figura 3.10), apreciandose
que la fase de HA se expande creando mallas porosas mientras que la fase de PEA

aparece en forma de I&minas rigidas.

Los controles de HA correspondientes a las distintas plataformas iniciales del Método
1y 2 (H50, H25 y H15) poseen valores distintos de densidad y contenido en agua
(EWC) en humedad relativa (HR). Concretamente, los scaffolds de HA con menor
densidad muestran una mayor absorcién de agua. Por su parte, los valores de EWC en
HR de las distintas IPNs son siempre menores que sus respectivos controles de HA. En
lo que respecta a su densidad, ésta aumenta con respecto a los controles en el caso de
las muestras con plataforma inicial de HA al 5% y 2.5% (150 e 125 con respecto a H50
e H25), mientras que disminuye con respecto al control en el caso de la plataforma con
HA al 1.5% (115 respecto a H15), que posee el valor més alto de densidad de los

controles de HA, aln por debajo del de PEA.
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Figura 3.4 Gréfica con las medidas de hinchamiento dindmico por inmersion de los primeros

scaffolds obtenidos.

Cabe mencionar que el proceso de preparacion de las plataformas iniciales podria dar
lugar a aire encapsulado en el interior de las trabéculas de HA, afectando a la fiabilidad
de las medidas de porosidad y densidad durante el proceso de inmersién en octano (ver
apartados 2.3.2 y 2.3.3 del capitulo anterior) ademas de durante la inyeccién de PEA en
las plataformas iniciales. Esto se hace especialmente evidente a través de las medidas
en H25, cuyo pesaje en inmersion en n-octano dio resultados de peso nulo e incluso
negativo, incluso tras varios procesos de inyeccidn del solvente a vacio. Sin embargo,
ese aire encapsulado si se veria desplazado durante el hinchamiento por inmersion del
HA y las IPNs en agua. Teniendo en cuenta el conjunto de datos de densidad e
hinchamiento, la presencia de este aire encapsulado seria mayor en el caso de las
plataformas iniciales de HA al 2.5%, algo menor en las de HA al 5% del método 1y 2

y mucho menor o nula en el caso de las de HA al 1.5% y de las de HA al 5% del

94



Capitulo 3. Resultados

Método 3. Una alta compactacién de las cadenas de HA liofilizado o una muy baja

compactacién de las mismas evitarian la aparicién del mencionado encapsulamiento.

Tabla 3.2 Principales propiedades de los distintos materiales producidos a partir de las variaciones

del método de sintesis.

Codigo @pea Densidad  Porosidad  Mddulo de Modulo de EWCen Didmetro

de (%) (p) () (%) Compresion  Compresion (E;) HR 98% de poro
muestra (E1) [KPa] [KPa] (um)

H50 - 1,08+0,07 0.96%0.01 9.53+1.77 85+14 1,09+0,10 184+21
H25 - 0,70+0,00  0.95+0.02 8.37+0.57 87+20 2,02+0,51 216+26
H15 - 1,48+0,06 0.97+0.01 6.01+0.90 75116 0,54+0,86 191433
PEA - 1,54+0,00 0.61+0.06 76.67+0.02 2.10+0.01 (MPa)  0,0040,01 100+22
I50N 25,26+3,64 1,16+0,12 0.97%0.02 8.22+0.83 71+09 0,60+0,14 179+11
125N 46,26+4,60 1,09+0,18 0.90%0.05 7.27%1.20 97+23 0,44+0,19 184+15
115N 59,1748,95 1,29+0,15 0.94%0.07 5.38+0.51 65109 0,13+0,06 188+20
150D 12,69+4,43 1,13+0,13  0.98%0.01 6.22+0.67 63+07 0,88+0,12 200+39
125D 48,26+1,26  1,17+0,08 0.96+0.01 5.88+1.27 102435 0,62+0,21 190+14
115D 59,49+13,20 1,30+0,03 0.92+0.05 6.97+£1.92 91+21 0,63%0,27 173+16
I50NS 68,64+1,69 1,42+0,03 0.55+0.08  37.49%5.96 161425 0,14+0,03 178437
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3.2.1. Composicion de las IPNs

La degradacion térmica o TGA se expresd en un grafico que relaciona la masa residual
del material en funcién de la temperatura (Figura 3.4). La derivada de esta curva (ver
detalle en la misma Figura) permite distinguir en qué rangos de temperatura se
producen los principales eventos de degradacion, revelandose que tanto el HA como el
PEA poseen un solo pico principal de degradacion entre los 25°C y los 900°C. En el
caso del HA, la mayor parte de la masa inicial se volatiliza alrededor de los 240°C,

mientras que en el PEA esto ocurre sobre los 400°C.
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Figura 3.5 Resultados del TGA de los primeros scaffolds de PEA, HA 'y HA-i-PEA, mostrando la
evolucion de la masa (su pérdida) respecto a la temperatura. Abajo a la izquierda, la grafica

derivada de esas mismas curvas, mostrando los principales eventos de degradacion.

Otra diferencia es que el PEA no presenta apenas residuos sobre los 500°C, mientras
un 20% del HA inicial sigue presente en forma de residuos incluso a 800°C,

degradandose (o volatilizdndose) muy lentamente aln a estas temperaturas.
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Por otra parte, la IPN presenta los mismos picos que el HA y el PEA, sin otros picos
adicionales, lo cual es indicativo de que ambos componentes degradan de forma
independiente. Esto permite usar los valores de masa residual de la IPN (mpy) para
calcular la proporcion masica de PEA (wpga) en la misma, al compararlos con las
masas residuales de los scaffolds de dichos componentes a la misma temperatura,

segun la formula:

Mipy = Mppa " Wppa + My (1 — Wpga)

Los valores calculados de (wpea) Varian segin la temperatura de TGA escogida para
obtener la masa residual, si bien algunos de esos valores son compatibles entre ellos;
por ejemplo el céalculo a 800°C da como resultado un porcentaje en masa de PEA de
23.43+4.50%, cercano al de 23.07+0.85% obtenido con las masas residuales a 240°C,
mientras que esos mismos datos a 500°C dan un valor de 12.23+0.83%. Este conflicto
en los resultados puede deberse a diferencias en la liberacion de residuos volatiles de
PEA entre los scaffolds de IPN y los de PEA.

Como valor definitivo de composicion por TGA se escogid el obtenido mediante las
masas residuales a 800°C, cuando la red de PEA ya se ha volatilizado completamente.
No obstante, esta medida no esta libre de incertidumbre, puesto que pequefios
fragmentos de HA podrian verse arrastrados por el flujo de gas nitrogeno durante el
analisis.

Para confirmar estos resultados, se comparé el calculo de composicion de la primera
IPN con una medida independiente a través de un analisis elemental cuantitativo en
FESEM. Asumiendo que no hay contaminacion de las muestras, la presencia de
nitrogeno elemental (N) en las muestras de IPN proviene directamente de su contenido
de HA. Por lo tanto, si comparamos esa medida de nitrégeno con las encontradas en las

muestras de PEA y HA, seremos capaces de cuantificar la proporcion de PEA:
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Nipy = Npga* Wpga + Nyg* (1 — wpgy)

Siendo N la fraccién promedio de nitrégeno elemental medida por EDS cuantitativo.
Tras realizar esta medida en la primera IPN (ver Tabla 3.4), se confirma la consistencia
con los valores de composicion anteriores, al obtenerse un valor de ®wPEA del
24.0£0.7%.

Tabla 3.3 Resultados del andlisis elemental cuantitativo por EDS. La presencia de Na depende

también de la fraccion de HA ya que se encuentra en forma de sal de sodio.

N atémico (%) Na atémico (%0)

HA 4.4+1.2 5.6+0.1
PEA 0.1+0.1 0
HA-i-PEA 3.4+0.7 4.2+0.2

De forma adicional, y suponiendo que ambos componentes de la IPN mantienen sus
propiedades fisicas individuales, se usaron también los valores de densidad de las

muestras para calcular el porcentaje masico de cada componente, segun la férmula:

1 1 + 1 a )
- Cw — (1-w
PipNn PPEA PEa PHA pEa

En la anterior formula se tiene en cuenta que el volumen especifico (el inverso de la
densidad) es una propiedad que se mantiene proporcional a la aportacion masica de
cada componente en el compuesto, siempre que no exista una fraccién de volumen
desocupada (u ocupada por aire) entre dichos componentes durante la medida de estas

propiedades.
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Figura 3.6 Resultados del TGA de los segundo scaffolds de PEA, HA y HA-i-PEA, en todas sus
variantes, mostrando la evolucion de la masa (su pérdida) respecto a la temperatura (A). Abajo, la
grafica derivada de esas mismas curvas, mostrando en detalle los principales eventos de

degradacion (B, misma leyenda).

El valor obtenido por esta formula, teniendo en cuenta los datos de densidad de los tres
tipos de scaffolds (ver Tabla 3.2), es de 0.35+0.06 (0 35£6%) de fraccién de PEA en la
IPN. Este valor dista del valor de composicién obtenido mediante TGA, lo cual puede
deberse a la existencia de aire retenido en los scaffolds durante las medidas de densidad
(ver seccidn 2.3.2) o quizas por una alteracién de las propiedades del HA o el PEA en
la IPN respecto a los controles. Teniendo en cuenta los valores de densidad obtenidos
de las variantes de scaffold de HA (H50, H25 y H15, ver Tabla 3.3), se confirma que
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puedan darse huecos de aire en la estructura de HA liofilizado que interfieran en las

medidas de densidad (y porosidad).

Una vez obtenidas las variantes de HA y HA-i-PEA, se analizaron mediante TGA
(Figura 3.5), comprobando que no aparecian nuevos procesos de degradacion térmica y
realizandose el calculo de su porcentaje masico a partir del residuo a 800 °C (ver Tabla
3.3). Para cada variante de IPN se us6 como referencia de residuo el scaffold de
plataforma inicial con la misma concentracion (H50, H25 6 H15). Las muestras que

presentan un mayor porcentaje masico de PEA se corresponden a la variante I50NS.
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Figura 3.7 Espectros de transmitancia del espectro infrarojo de los diferentes scaffolds, segin su

composicon medida por TGA (leyenda adyacente).

De forma paralela se realiz6 el barrido ATR-FTIR de varias muestras representativas,

cuyos espectros se ilustran en la Figura 3.7, asociandolos directamente a los valores de
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composicion obtenidos a través del TGA. En casi todas las muestras de IPN, las
sefiales apreciables en forma de pico invertido o surco se corresponden con los
controles de HA, mientras que en otros se hacen visibles ademas otros picos en
longitudes de onda que coinciden con las del PEA, en particular la sefial del grupo éster
alrededor de los 1700 nanémetros. En ningln caso se producen picos adicionales que
puedan corresponderse con modificaciones quimicas o enlaces en los polimeros
constituyentes. Tampoco pueden usarse estas sefiales de transmitancia del espectro
infrarrojo (IR) para medir la presencia relativa de los mismos, puesto que su
distribuciéon en el material puede producir apantallamiento y afectar su deteccion

mediante este método.

3.2.2. Degradacion

Durante las cuatro semanas que durd el ensayo de degradacién de la primera IPN
(Figura 3.8) no se detectd pérdida de masa de los scaffolds de PEA en ninguno de los
dos medios usados. Por otra parte, los scaffolds de HA perdieron masa en un rango de
5-10% en el medio con PBS, y un 10-15% en medio con hialuronidasa (HAsa). La IPN
mostré una degradacion similar a la del HA, siendo significativamente menor a dia 28
en el medio con HAsa. En medio con PBS a pH 7.4, la diferencia en la pérdida de masa
inicial de HA de la IPN en PBS a pH 7.4 es el doble de que la del control a dia 28
(Figura 3.8 D), por lo que pueden darse alteraciones en la susceptibilidad a hidrolisis

del componente HA entre la plataforma inicial y la IPN producida.

El ensayo de deteccion de &cidos urénicos mediante carbazol fue llevado a cabo para
determinar la cantidad de HA liberada al medio a través de la degradacion o
desintegracién de las distintas variantes de IPN y plataformas iniciales de HA, al medir
su absorbancia y compararla con la de soluciones no degradadas de HA sin entrecruzar.
Los resultados obtenidos de los distintos medios de degradacion se expresaron como la
fraccion de masa degradada con respecto a la masa inicial de &cido hialurénico de cada

muestra (segin su composicién, ver la tabla 3.3) frente al tiempo de degradacion. Se ha
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asumido que el componente PEA es estable en todos los medios (HAsa, pH7.4 y pH4).

Todos los valores expresan la degradacion acumulada hasta ese tiempo (Figura 3.9).
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Figura 3.8 Ensayo de degradacién de las primeras muestras, a lo largo del tiempo, en
hialuronidasa (A), y en PBS a pH 7.4 (B). En el caso de la IPN, se ha corregido el valor de la
fraccion de masa degradada dividiéndola por la fraccion de masa de HA calculada a través del

analisis elemental, en hialuronidasa (C) y en PBS (D).
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Figura 3.9 Ensayo de degradacién de la segunda bateria de muestras, a lo largo del tiempo, en
hialuronidasa (HAsa), PBS a pH 4 y en PBS a pH 7.4. Se muestran por separado los resultados de
las muestras producidas a partir de plataformas iniciales de HA al 5% (fila superior), al 2.5% (fila

central) y al 1.5% (fila inferior) en cada tipo de medio.

Durante los ensayos de degradacién, las muestras correspondientes a la plataforma
inicial de hialurénico al 1.5% tienden a liberar gran parte de su estructura o incluso
desintegrarse, independientemente del medio usado. Por otra parte, al comparar todas
las variantes basadas en hialurénico al 5% (ver Figura 3.9, fila superior), se aprecia una

mayor degradacion del componente HA en las muestras 150NS.

Los primeros scaffolds de HA-i-PEA tratados mediante degradacién rapida (pH=0.1)

fueron observados en el cryoSEM. Sin embargo, las muestras de 48 horas resultaron
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imposibles de manejar al desintegrarse facilmente, revelando que el PEA no forma una
estructura continua en las mismas. Por este motivo solamente se pudieron observar al
microscopio aquellas con 24 h de tratamiento (Figura 3.10). En éstas se aprecia, entre
los restos de HA sin degradar, que la fase de PEA forma no solamente laminas, sino
también filamentos que no podian ser apreciados en las muestras sin degradar. Estos
filamentos se encontrarian retenidos en el interior de la estructura del HA en la IPN, al

no encontrarse unidos entre ellos ni el resto de PEA.

Figura 3.10 Imégenes de cryoSEM de la primera IPN hinchada hasta el equilibrio en agua (A, B),

y de la mima muestra tras la degradacion casi completa de su red de HA (C, D). A la derecha,

iméagenes del scaffold de I50NS tras una degradacion completa de su red de HA.

El ensayo de degradacién rapida de la segunda tanda de muestras dio lugar a la
desintegracién de todos los scaffolds, con la excepcion de las muestras I50NS, que
conservaron una estructura de PEA tras la degradacién completa de la fase de HA
(Figura 3.10). A esta estructura se le midi6 la porosidad mediante el método
mencionado anteriormente, dando como resultado un promedio del 87.00+1.72% entre

las tres réplicas degradadas, un 58% mayor que la porosidad de esas mismas muestras
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sin degradar, pero aun asi por debajo del resto de las IPNs. La densidad media de esta
fase PEA residual es de 1.42+0.6g/ml.

3.2.3. Propiedades mecénicas

Los ensayos de traccion permitieron analizar las diferencias en la respuesta de los
distintos materiales a este tipo de esfuerzo. Este ensayo se realiz6 Unicamente en los
primeros materiales obtenidos, analizando la respuesta de deformacion a un incremento
constante de la fuerza de traccion sobre los materiales, como vemos en la Figura 3.11.
Los valores del médulo de Young (E) de las IPN (0.28+0.04 MPa) confirman el
refuerzo mecanico de los scaffolds mediante la incorporacion de la red de PEA
(0.83+0.09 MPa), en comparacion con los scaffolds iniciales de HA (0.05+0.02 MPa).

De forma adicional se calculd el modulo de la seccién polimérica (no porosa) a partir
de los anteriores modulos, al dividirlos por la fraccion correspondiente al polimero
(1- @) extraida de las medidas de porosidad -en seco- de cada tipo de muestra. Estos
calculos revelan que la resistencia a la traccion por parte de la fase polimérica de los
scaffolds de IPN (9.02 MPa) es varias veces superior a la del HA (1.16 MPa) e incluso
a la del PEA (2.23 MPa). No obstante, las medidas de traccion se realizaron con

muestras hidratadas por lo que el dato de porosidad en seco puede ser menor al real.

Por otra parte, los ensayos de compresion en TMA permitieron analizar la respuesta
dinamica de los materiales a este otro tipo esfuerzo, ejercido con una fuerza creciente y
en inmersién a 37°C, sin estar confinados. En este caso se pretende analizar como se
distribuye la red de PEA en las diferentes variantes de IPN con respecto a la red inicial
de HA a través de la respuesta mecanica en compresion. Esto Gltimo no puede

apreciarse a través de los ensayos de traccion.
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Figura 3.11 Curvas de tensién/deformacion de los primeros scaffolds obtenidas en los ensayos de

traccion.

Los graficos de compresién contra deformacion en inmersién no confinada se pueden
ver en la Figura 3.12, distinguiéndose dos procesos: una primera deformacion
consistente en el colapso de los poros (por debajo de 1HPa, aproximadamente y para la
mayoria de muestras), y una segunda deformacion (>1HPa) donde se comprime el
material en bloque una vez ha colapsado su estructura de scaffold. EI médulo de Young

de cada proceso se calculd, como se puede ver en la Tabla 3.3.

Al comparar los valores de los modulos de compresion de las distintas IPNs y sus
controles puede afirmarse que, en general, la incorporaciéon de PEA no permite un
refuerzo apreciable de los scaffolds a este tipo de esfuerzo, suponiendo incluso una
pérdida de la resistencia del componente HA en algunos casos. Esto puede explicarse
por la reduccién del hinchamiento en agua en las IPNs, ya que ésta al ser incompresible
aporta una resistencia extra a la compresién del HA incluso sin confinamiento, al

encontrarse retenida en el interior del material. Por otro lado, las muestras 150NS

106



Capitulo 3. Resultados

presentan una gran resistencia a la compresion, debida presumiblemente a una

interconexion de las estructuras formadas por el componente PEA (ver apartado 4.2.3

del capitulo de Discusion).
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Figura 3.12 Curvas de compresion/deformacién de la segunda bateria de scaffolds, obtenidas en

los ensayos de compresion.
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3.3. Estudios in vitro con fibroblastos L929

3.3.1. Citotoxicidad de los materiales

El ensayo de citotoxicidad indirecta revela que los extractos de IPN dan valores de
viabilidad menores que el control positivo a las 24h y 28h de cultivo, menores incluso
que los extractos de HA y PEA a los mismos tiempos (Figura 3.13A). No obstante, tras
96 horas de exposicién en cultivo los extractos de todas las muestras dan valores de
viabilidad celular significativamente superiores al control positivo (100% de
viabilidad).

A B
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T 120%
1]

E 100%

.-E mpPC
M 80% mHA
>
X

uIPN

20%

0%

Figura 3.13 Resultados de viabilidad mediante MTT de los cultivos realizados con extractos de los
primeros materiales para medir su citotoxicidad (A). Imagenes de los cultivos con extractos a las 96

horas de cultivo (B).

Las imagenes de microscopio dptico de los distintos cultivos L929 con extractos
(Figura 3.13B) no revelan diferencias importantes entre ellos y el control positivo, con
la excepcién del control negativo de latex donde las células muestran claramente una
menor densidad de poblacién. Segin estos resultados, ninguno de los materiales a
analizar debe considerarse citotoxico.
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3.3.2. Adhesion y proliferacién celular en los distintos scaffolds

La proliferacion de las células L929 sembradas sobre los distintos scaffolds se midid
mediante un ensayo MTS (Figura 3.14). Tras un dia de incubacion, no se aprecian
diferencias en el crecimiento celular entre los distintos materiales y el control 2D. A
dia 5y 10, sin embargo, el crecimiento de las células en los scaffolds de HA y HA-i-
PEA son significativamente mayores que en el PEA, siendo la IPN el sustrato con

mayor proliferacion celular.
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Figura 3.14 Resultados de los ensayos MTS de las células sembradas y cultivadas de forma directa

sobre los distintos materiales.

Las imagenes SEM de los cultivos a dia 10 sobre los materiales (Figura 3.15) permiten
ver los fibroblastos L929 creciendo en el interior de los scaffolds, unidos a las paredes
interiores de los poros y trabéculas. Estas células se muestran extendidas sobre la
superficie del material, con sus nucleos con morfologia esférica y aparecen
empaquetadas sobre la superficie de los materiales, sin apreciarse grandes diferencias
entre la IPN, el HA y el PEA.
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100um

400urpes

Figura 3.15 Iméagenes SEM de los fibroblastos L929 cultivados sobre los distintos scaffolds: PEA
(A, B), HA (C, D) y HA-i-PEA (E, F). Barras de escala: 100 um (A, C, E) y 50um (B, D, F).
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Figura 3.16 Fotografias obtenidas mediante fluorescencia de los fibroblastos L929 cultivados

sobre los distintos scaffolds, usando un fluoréforo conjugado con falacidina, capaz de unirse a la
proteina de actina (verde en las imagenes), y DAPI para tefiir los ndcleos (azul en las imagenes):

PEA (4, A’), HA (B, B’) y HA-i-PEA (C, C°). Barras de escala: 20 um (A, B, C) y 10um (4°, B’,

).

En el caso de las imagenes obtenidas por microscopia de fluorescencia, mediante
tincion del citoesqueleto de actina con Phallocidin (Figuras 3.16 y 3.17), se pueden
apreciar diferencias en la morfologia y tipo de adhesién ejercido por las células en los
distintos materiales. En los scaffolds de PEA, los fibroblastos se encuentran extendidos
mostrando un citoesqueleto denso de actina con mdltiples fibras de estrés® bien
definidas. En los scaffolds de HA, en comparacion con los de PEA, las células se

encuentran menos extendidas aunque siempre en forma de huso, y en mayor densidad;

! Traducido comtnmente del inglés: (actin) stress fibers
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y mientras que la actina de su citoesqueleto también comprende fibras alineadas y
orientadas a lo largo de la célula, ésta se presenta también en forma de multiples
cumulos de proteina sin alinear. En la IPN estos cimulos disminuyen e incluso
desaparecen en algunas zonas, encontrandose su citoesqueleto de actina mas extendido
que el de las mismas células sobre el HA, aunque no tanto como en las del PEA, siendo
la densidad de células mayor que en este Ultimo material. Ademas, las células en la IPN
muestran tanto forma de huso como otras formas mas extendidas. Las células se
encuentran invadiendo el interior de los scaffolds en el caso del HA y la IPN

Figura 3.17 Detalle de los cultivos realizados con células L929 cultivados sobre los distintos

scaffolds, obtenidos mediante tincion de la actina (verde en las imagenes), y el uso de DAPI para
teflir los nucleos (en azul): HA-i-PEA (A), HA (B) y PEA (C). Barras de escala: 5 um.
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4.1. Sintesis de scaffolds de PEA, HA 'y HA-I-PEA

La técnica usada para la obtencidn de las IPNs se basa en un sistema a dos pasos que
incluye la sintesis de una plataforma inicial de HA liofilizado y la posterior infiltracion
de una mezcla monomérica y su polimerizacion, dando lugar a scaffolds porosos de
HA-i-PEA (redes interpenetradas de HA y PEA).

Cabe recalcar la importancia de la formacion de poros y canales microscépicos tras la
liofilizacion de los cristales de agua en la plataforma inicial de HA, que han de ser
luego ocupados por el mondémero de EA, permitiendo polimerizar una fase PEA
hidrofébica en el interior de la estructura de un glicopolisacarido altamente hidrofilico
e higroscépico. Esto da como resultado una IPN secuencial [257, 258], en la que la
presencia e interconectividad de la fase PEA depende de distintos factores como son:
1) la cantidad de agua absorbida por el hidrogel de HA antes de su congelacién; 2) la
nucleacién y crecimiento de cristales de agua en el HA durante la congelacion previa a
liofilizar; 3) la densidad de entrecruzamiento del polimero de HA y/o su concentracion
efectiva en forma de hidrogel hidratado antes de liofilizar (algo que también influye la
formacion de cristales en 2); 4) la interconectividad de los poros e intersticios creados
en la plataforma inicial de HA tras el liofilizado, y 5) la concentracién/dilucion del
monomero de EA inyectado en los huecos creados en el HA liofilizado. Es posible
entonces alterar la composicion de las IPNs obtenidas, asi como la distribucion de la
fase PEA, si se modifican dichos parametros en la preparacion de la plataforma inicial

de HA, tal como vemos en las variantes de IPN sintetizadas.
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Las imagenes en SEM de los distintos materiales obtenidos revelan cémo el HA
liofilizado en las plataformas iniciales de los métodos 1 y 2 forma laminas y trabéculas
que sin embargo aparecen completamente lisas en su superficie, sin poros en su
estructura a nivel nanométrico. Esto reduce en gran parte la interconectividad de la fase
porosa de cara a inyectar y polimerizar el PEA, produciéndose una inyeccién poco
eficiente y/o provocando que la estructura de PEA se encuentre dispersa y sea en parte
eliminada durante el proceso de lavado de los materiales. En este sentido, el
tratamiento de hinchado en agua llevado a cabo durante la fase de preparacién de la
plataforma inicial en las IPNs del Método 3 aumentaria dicha interconectividad y con

ella la efectividad de la inyeccion del segundo polimero.

Al analizar en los didmetros medios de poro de los scaffolds en seco, comparandolos
con el valor de wpea €n los mismos (Figura 4.1), se aprecia que tienden a disminuir
ligeramente, pero logran mantenerse en los mismos rangos; algo esperable si tenemos
en cuenta el uso de moldes durante la preparacién de las muestras. No obstante, si nos
fijamos en los valores de porosidad respecto a wpea (Figura 3.3) se ve claramente como
en I50NS el valor de porosidad disminuye en gran medida, lo cual podria indicar que el
mondémero de EA ha disuelto el porégeno, si no fuera porque el tamafio de poros se
mantiene, y ademas el residuo de PEA tras la degradacion de I50NS (fotografiado en la
Figura 3.10) posee un valor de porosidad del 87%. Esto es indicativo de que en las
IPNs de I50NS, a diferencia del resto de IPNs, la fase PEA logra invadir en mayor
medida todos los espacios creados en la plataforma inicial de HA, llegando a crear una
estructura continua y aun asi manteniendo los niveles de porosidad atribuibles a la

estructura de porégeno.
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Figura 4.1 Relacion entre el diametro medio de poro medido en seco y el porcentaje en masa de
PEA (wpga) incorporado en las IPNs.

4.2. Caracterizacion de los scaffolds

A través de las propiedades de las distintas IPNs obtenidas, y la comparacion con los
correspondientes scaffolds de HA, podemos llegar a extrapolar cémo afecta la
incorporacion del PEA en las mismas, e incluso coémo se distribuye por los distintos
materiales. Sabemos, por los resultados de la primera IPN, que el PEA polimeriza en
los espacios creados por el HA tras la liofilizacién, principalmente en canales del
interior de las trabéculas y en el interior de los poros, entre el HA y el porégeno. Pero
las distintas variantes de IPN pueden dar lugar a variaciones en las plataformas

iniciales de HA, y/o en la forma que el PEA polimeriza en las mismas.

Las distintas IPNs producidas presentan un menor EWC en humedad relativa en
comparacion con las plataformas iniciales control de HA, algo que cabe esperar debido
a la naturaleza hidrofébica de la fase PEA que contribuye a su masa en seco (ver
Figura 4.2). Sin embargo, es posible que se produzca una reduccién en la capacidad
higroscépica de la fase HA por los procesos adicionales de liofilizado y exposicién a

UV que ocurririan durante la sintesis de las IPN a diferencia de los scaffolds de HA,
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puesto que estos procesos serian capaces de degradar parcialmente las cadenas de alto
peso molecular del HA en fragmentos mas pequefios, disminuyendo la capacidad de

retencion de agua de las redes de glicopolisacarido [225, 227].

Por otro lado, el hinchamiento de los scaffolds de IPN podria verse afectado
adicionalmente por un constrefiimiento volumétrico por parte de la fase no
higroscépica de PEA, algo visible en el ratio de engrosamiento o estiramiento de las
muestras medido en los ensayos de hinchamiento (ver Tabla 3.1). No obstante, este
constrefiimiento seria parcial en el caso de que las estructuras de PEA carezcan de
continuidad, como se puede observar en el cryoSEM de las muestras degradadas
(Figura 3.10 Cy D).
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Figura 4.2 Relacion entre el contenido en agua en equilibrio (en humedad relativa del 98%) vy el
porcentaje en masa de PEA (wpgp) incorporado en las IPNs, en funcién de la concentracion de HA
de sus plataformas iniciales. Nétese que el peso de PEA no se ha eliminado en el calculo de EWC,
por lo que no se miden diferencias en la absorcion de agua del HA sino las propiedades del
scaffold.

Las medidas de densidad (o volumen especifico) de las muestras no permite extrapolar
la composicion de las mismas, e incluso presentan grandes diferencias entre las

plataformas iniciales dependiendo de la concentracion de HA usada (ver Figura 4.3).
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En este sentido, parecen guardar algun tipo de similitud con las medidas de
hinchamiento en HR (Figura 4.2).
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Figura 4.3 Relacion entre las medidas de volumen especifico de las muestras y su porcentaje en
masa de PEA (wpgp), en funcion de la concentracion de HA de sus plataformas iniciales.
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Figura 4.4 Gréficas superpuestas indicando por un lado la relacion entre las medidas de volumen
especifico de las muestras y la concentracion de HA de sus plataformas iniciales (eje vertical
izquierdo) y por otro lado la relacidn entre su porcentaje en masa de PEA (wpgp) Y 12
concentracién de HA de sus plataformas iniciales (eje vertical derecho).
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Si comparamos tanto el volumen especifico (v) como la proporcion de PEA (wpga) €N
relacion a la concentracion de HA usada ([HA], ver Figura 4.4), vemos como la
variacion que ocurre entre los valores de v de las plataformas iniciales deja de
producirse entre las IPNs de los métodos 1y 2, y parece no afectar a la proporcién de
PEA que acaban incorporando. No obstante, mientras que para las IPNs con plataforma
inicial de HA al 2.5% su v disminuye acercandose al del PEA, en el caso de las del 5%

su valor de v se aleja tanto del de su plataforma inicial como del v del PEA.

4.2.1. Composicion de las IPNs
La masa residual del TGA de las IPNs y los otros scaffolds de PEA y HA a 800°C han
permitido estimar la composicién relativa al porcentaje masico de sus componentes,
tras comprobar que los valores obtenidos concuerdan con el andlisis elemental
cuantitativo en FESEM.
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Figura 4.5 Representacion de los valores obtenidos en el porcentaje final en masa de PEA en las
IPNs (wpgp), con respecto a la concentracion de HA de sus plataformas iniciales y del método de
sintesis usado.

Una vez establecidos los valores de composicion de las IPN, resulta de interés
compararlos con las técnicas usadas en la obtencién de las mismas. Como se aprecia en

la Figura 4.5, hay una relacion lineal entre el wpga de las IPNs obtenidas y la
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concentracion de HA en solucion para la preparacion de la plataforma inicial ([HA]).
Por otro lado, la dilucion de la mezcla de polimerizacion del PEA con etanol apenas
disminuye la cantidad de polimero final en el compuesto (Método 2) frente a la no
dilucion (Método 1). Lo que si resulta determinante es el tratamiento de hinchado del
hidrogel de HA antes de congelar y liofilizar (Método 3), pues al parecer aumenta la
interconectividad de los espacios creados para la inyeccion del mondémero de EA, lo
que a su vez permite la creacion de una red continua de PEA que se retiene tras el

lavado de las muestras, a diferencia de lo que puede ocurrir en el resto de las IPNs.

4.2.2. Degradacion

Los primeros ensayos de degradacion revelan que los scaffolds de HA y HA-i-PEA son
particularmente resistentes a la degradacion con hialuronidasa (Figura 2.9), segin los
protocolos usados, distinguiéndose por muy poco del control en PBS a pH 7.4. No
obstante, podemos esperar que la densidad de entrecruzamiento del HA sea
especialmente alta, dado el ratio molar de mondmero de HA contra el DVS usado en la
reaccion de gelificacion, cercano a 1:1, lo que reduciria en efecto la degradabilidad del
HA [209, 260]. Este hecho se produciria en el caso de haberse logrado un alto
rendimiento de la reaccion [213] (especialmente si se evita la polimerizacion del DVS),
resultando en una red de HA muy resistente a la degradacion por enzimas, como se ha
visto en otros estudios semejantes [260]. Por otro lado, se sabe que la exposicion del
HA a procesos de liofilizado y luz UV (como en el caso de la IPN) puede fragmentarlo
y crear oligoémeros en el hidrogel que aumentan su degradabilidad [225-228, 260]. Pero
si el entrecruzamiento es tan alto que se producen distancias internodales de uno o
pocos disacaridos, la degradacién a esperar seria la que observamos en nuestros
experimentos, ya que dichos efectos por liofilizacion y UV afectarian solamente a las

cadenas mas largas de HA [227].
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Figura 4.6 Nivel de degradacion de la fraccion de acido hialurénico (HA) frente al porcentaje
masico de PEA (wpgp) Y la concentracion de HA de la plataforma inicial.
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Los resultados de la degradacion en medios acuosos parecen indicar que, mas que por
la incorporacion de una fase PEA, la degradabilidad de la estructura de HA de los
materiales depende principalmente de los procesos de sintesis de la plataforma inicial
(Figura 4.6). En primer lugar, los scaffolds producidos a partir del hidrogel de HA al
1,5% tendieron a desintegrarse a lo largo del ensayo (con excepcion de 115N), dando
lugar a los niveles de degradacion registrados a través de la cuantificacion de residuos
de HA en el sobrenadante. Esto se debe, muy probablemente, a la endeble estructura
trabecular de estos scaffolds, algo que en ciertos casos seria compensado por la
presencia estructural del PEA. No se observa esta desintegracion en ninguno de los
scaffolds con [HA] al 2,5% y 5%.

Si comparamos la degradabilidad de los materiales procedentes del HA al 5% podemos
apreciar que el factor mas destacable se corresponde al Método 3, es decir al
hinchamiento previo a la congelacion y liofilizado del hidrogel de HA (que se
corresponde al mayor valor de wpga de todas las muestras). Se ha visto que esta parte
del proceso puede aumentar en gran medida la cantidad e interconectividad del EA que
polimeriza y se retiene en la plataforma inicial de HA, por lo que es razonable que
también ayude a exponer cadenas o fragmentos de HA para que sean liberados tras la
hidrélisis, o para que sean alcanzados por las unidades de hialuronidasa, 0 ambos. Es
posible también que el tratamiento de hinchamiento de I50NS reduzca la efectividad
del entrecruzamiento con respecto a los otros tipos de IPN, al separar las cadenas del
hidrogel de HA mediante el agua absorbida, aumentando las distancias internodales del
hidrogel. Esto explicaria también la mayor degradacién especifica mediante

hialuronidasa de estos materiales.

4.2.3. Propiedades mecénicas

Tras comprobar el refuerzo mecanico a la traccion que se produjo tras la incorporacion
del PEA al HA en la primera IPN, se realiz6 un estudio sobre la respuesta a la

compresion de las diferentes variantes de IPN. Al analizar el médulo de compresion las
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dos principales fases de la compresion - el colapso de la estructura trabecular (mddulo
1) y la densificacion (médulo 2) -, se puede extrapolar la distribucion de sendos
componentes en cada material (Figura 4.7). En todas las IPNs, con excepcion de I50NS
(Método 3), la incorporacion de PEA no supone un refuerzo de cara al colapso de la
estructura trabecular. Esto debe de asociarse a una falta de interconectividad de las
estructuras de PEA en la direccion de la compresion. Por otra parte, apenas aparece un
aumento del médulo 2 correspondiente a la densificacion del material en la mayoria
muestras, algo atribuible al menor hinchamiento en agua y por tanto menor resistencia
a compresion de la estructura HA en las IPNs (si tenemos en cuenta la
incompresibilidad del agua retenida en el interior de la fase de hidrogel).
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Figura 4.7 Graficos superpuestos relacionando los dos principales médulos de respuesta a la
compresion con la incorporacion efectiva de PEA en las muestras (wpga ), €n diferentes escalas
para facilitar la representacién. A la izquierda se muestra el eje correspondiente al médulo de
colapso de las trabéculas (puntos en gris oscuro), y a la derecha se muestra el eje correspondiente
al modulo de densificacion (puntos en gris claro).

Con tal de discernir mejor el tipo de distribucién de ambas fases tras el hinchamiento
de la fase HA, se tomo el modelo de Takayanagi [261] para modelizar los dos procesos
de compresion de los scaffolds en el TMA: el colapso de los poros y la densificacion;
usando como referencia los valores del mddulo de los scaffolds de PEA y plataforma

inicial de HA al 2,5% (H25). Para ello, se asumi6 un modelo de distribucion dispersa
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de la fase PEA en una matriz de HA (esquema en Figura 4.8), para diferentes valores

del factor de dispersion A.

Figura 4.8 Esquema representativo de un modelo de Takayanagi. La parte gris representa el
componente disperso del material que ocupa un porcentaje volumétrico ¢, y A representa el factor
de dispersién de dicho componente con respecto a la fase continua del material. En la parte
superior se indica la direccion del esfuerzo mecanico ejercido sobre el material (c).

Los médulos de respuesta a compresion (o) de los modelos Takayanagi se calcularon

segun la formula:

1 1-¢ 4 ¢
E'tpy  YEppa+ (A —Y)Eys  Eyga

Paraé = A(1—@); Y = (12). ¢ se corresponde con la fraccién volumétrica de PEA

y A representa la fraccion volumica de la fase continua que trabaja mecanicamente en
serie (misma tension) y que, por lo tanto, da idea del grado de dispersion de los

componentes en la direccién de la compresién (esquema en Figura 4.8).

Con tal de obtener la fraccién volumétrica en seco del PEA (¢'pg4), Se partio de los
datos de fraccion masica y volumen especifico de las IPNs en seco, ademas del valor

de volumen especifico del PEA, segln la férmula:

VpEa _ Mppa*Vpga  Mypy " Wpga " VpEa

!
@ ppa =
Vien  Mypy * Vipn Mypy * VipN
' __ Wpga " Vppg
Ppga=—"_
Urpn
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Donde wpea €S la fraccién masica de PEA en la muestray v;py Y Upga SON los valores
de densidad de ambas fases calculadas a través de las medidas en las IPNs y el control
de PEA (ver apartado 2.3.2).

No obstante, al haberse realizado la compresién con las muestras inmersas en agua,
debe tenerse en cuenta que el agua y el HA hidratado pasan a ocupar un espacio
adicional en los scaffolds, mientras que el PEA mantiene su volumen. Si se supone que
la porosidad de los materiales no varia tras el hinchado, se puede asumir que el
volumen del HA aumenta en la misma proporcién en la que lo hacen los discos de IPN
durante el hinchado (V/V;). Por ese motivo, y para calcular mas fielmente la fraccion
volumétrica de PEA en la IPN hinchada (@pg4), se midio el aumento volumétrico de

los materiales antes de las medidas de compresion. De este modo se usé la formula:

VpEa
Vien + Vha - (V/VO)

Ppea =

Donde (V/V,) es el incremento promedio del volumen de cada tipo de muestra tras el
hinchamiento. Por otra parte, el volumen ocupado por el HA en la IPN seca puede

expresarse segun la formula:

Via = Vien — Vpga = Mypn " Vipy — Mypy - WpEa " Vpga

Si combinamos las férmulas anteriores, obtenemos la formula para calcular la fraccién

volumétrica de PEA tras el hinchado.

MypN * Wpga " VpEA

. . . . (V
Mypy * Vipy + (Mypy " Vipy — Mypy * Wpga * Vpea) ( /Vo

Ppea =

Wpgg " VpEa

Urpy + (V7PN — WpEA * Vpga) * (V/VO)

Ppea =

Tras introducir los valores de ambos médulos de las IPNs en las gréaficas, junto con los

modelos de distribucion de Takayanagi (Figura 4.9.B y .C), puede apreciarse como en
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la mayoria de las IPNs la fase PEA apenas aporta resistencia a la compresién, debido a
una distribucion dispersa y discontinua. Eso no ocurre en los scaffolds de I50NS (valor
mayor de @pg4), PUes tienen una mayor presencia de PEA en las trabéculas, tal y como
vemos en el modelo para la primera compresion (Figura 4.9.B), donde el valor de A es
cercano a 0.1, mientras que en la compresion en blogue o densificacion (Figura 4.9.C)
pasa a ser de 0.75. De hecho, la distribucion continua del PEA en la estructura
trabecular de I50NS (Método 3) podria interpretarse también como un modelo
Takayanagi en el que el HA sea la fase dispersa del material. Lo que se puede apreciar
es en el modelo para el colapso de los poros es que I50NS (Método 3) se distribuye
practicamente forma continua en la direccion de la compresion (A=0.1), mientras que
en la fase de densificacion, una vez colapsados los poros, se corresponde con un
modelo de distribucién dispersa, con un valor de A cercano a 0.75. Esto indica que el
PEA efectivamente crea una estructura continua en el interior de los scaffolds de I50NS
creando el refuerzo mecanico observado, si bien el HA hidratado sigue ocupando gran
parte de la estructuras y confiere un comportamiento menos rigido en las zonas internas

del material.
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Figura 4.9 Curvas de compresion contra deformacion de las distintas muestras (A); curvas teéricas
de médulo de compresion respecto a fraccion volumétrica del componente disperso, o ¢, del modelo
de Takayanagi aplicando varios valores al factor de dispersion Ay tomando al PEA como
componente disperso de la IPN y la plataforma inicial H15 como mddulo de referencia para la fase
continua de HA, tanto en la fase de colapso de poros (B) como en la posterior densificacion (C).
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4.3. Estudios in vitro con fibroblastos L929

4.3.1. Citotoxicidad de los materiales

La citotoxicidad de los materiales se evalu6 de dos formas distintas. En primer lugar, la
citotoxicidad indirecta pretende medir la liberacion al medio por parte de los materiales
de aquellas sustancias que interfieran en los procesos celulares de forma que se vea
afectada su supervivencia o proliferacion. Esto se mide a través de la actividad celular
con el uso de moléculas como el MTT y el MTS, que son indicadoras de la actividad
mitocondrial a través de las enzimas reductasas de ese organulo. Al reducir estas
moléculas a formazan, de color lilaceo, permite medir por espectrometria la presencia
de las mismas tras reaccionar. Los estudios in vitro con extractos de los materiales en
fibroblastos L929 permitieron comprobar de forma sencilla que los materiales no
presentan citotoxicidad a nivel celular en contraste con los controles, si bien ain
podrian aparecer otras interacciones a nivel de tejidos u érganos tras el implante. Este
tipo celular fue escogido por ser un modelo ampliamente usado en la bibliografia, tanto
en estudios de citotoxicidad como en otros tipos de estudio. Por otra parte, el estudio de
viabilidad de los cultivos de esas mismas células sembradas directamente sobre los
materiales resulta de interés para determinar su potencial en posteriores aplicaciones
biomédicas, ya que no todos los materiales son adecuados como sustrato o incluso
podrian resultar citotéxicos por contacto directo con la célula viva. En el caso de esta
linea de fibroblastos se puede apreciar que los cultivos proliferan favorablemente,
produciéndose la adhesion, proliferacion e invasion de la superficie y el interior de
estos materiales por parte de las células (Figuras 3.13, 3.14, 3.15 y 3.16).

4.3.2. Adhesion y proliferacion celular en los distintos scaffolds

Como ya se ha mencionado en el apartado anterior, los ensayos MTS de los cultivos
realizados sobre los materiales revelan que las células pueden proliferar sin problemas
sobre los materiales. De hecho, los resultados muestran que la proliferacion en los

scaffolds de HA es mayor incluso que en el PEA, un hecho que no estaba previsto, ya
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que el HA no es una molécula de adhesién celular per se sino que debe interactuar con
otras proteinas de la matriz para permitir el anclaje celular. Ademas, en forma de
hidrogel no permite adhesion celular de ningun tipo ya que las células no son capaces
de detectar un sustrato rigido, si bien en este caso se encuentra entrecruzado de forma
que se comporta hasta cierto grado como un sustrato rigido. Dicho esto, los altos
niveles de proliferacién encontrados siguen sin ser los esperados [197] en comparacion
con los del PEA, un sustrato que ya ha demostrado un alto rendimiento tras la siembra
de células en anteriores estudios [89, 251, 262, 263]. Estos resultados pueden
explicarse por distintos motivos que son ademas compatibles entre si. En primer lugar,
el tamafio y porosidad de los scaffolds de PEA es menor que el del HA una vez
hinchado en el medio (un 62% de porosidad del PEA contra un 96-97% del HA y la
IPN, y un tamafio un 54% menor que el de los scaffolds de HA hinchados, de acuerdo a
las medidas (ver Tabla 3.1); y por lo tanto también es menor la superficie disponible
para las células sobre el PEA. En segundo lugar, las células se extienden mas sobre el
PEA que sobre el HA (si atendemos a las imégenes obtenidas por fluorescencia de la
actina), reduciendo el nimero de ellas necesario para alcanzar la confluencia. En tercer
lugar, la adhesion de las células al HA (que deberia ser baja) se ve favorecida por el
pretratamiento en medio de cultivo antes de la siembra, puesto que dicho medio
contiene FBS y por tanto fibronectina soluble, capaz de unirse al HA y ser reconocido
por las células para adherirse al sustrato [104, 264, 265], de modo que se enmascara el
efecto producido por el tipo de sustrato [266]. Se sabe ademas que el HA potencia el
efecto de adhesion inicial mediada por fibronectina en los fibroblastos, través de sus
receptores especificos en la superficie celular [104, 229, 267]. Por ultimo, la creacion
de oligdbmeros de HA en el mismo mediante la liofilizacién favorecerian de forma
adicional la adhesion de las células [227, 228, 260, 268]. Pese a todo, la IPN muestra

un valor de proliferacion igual o mayor que el HA en todos los tiempos (Figura 3.14).

La observacion del citoesqueleto de actina de las células sobre los distintos materiales a

dia 10 (Figura 3.16) permite distinguir el efecto de cada material en su comportamiento
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celular. La morfologia del mismo es un indicador de la fuerza con la que las células se
adhieren al sustrato, o incluso si se desplazan sobre él, y su correcta formacion es
necesaria para activar diversas funciones celulares, e incluso para activar la
diferenciacion celular a través de distintas vias de sefializacion. En primer lugar, puede
observarse como la superficie altamente hidrofdbica del PEA produce una morfologia
extendida en las células (Figura 3.16.A y .A’), caracteristica de sustratos rigidos [84,
135], aunque por otro lado esto limita la superficie disponible y por tanto el
crecimiento celular a través de la inhibicion por contacto entre células, como se refleja

en el ensayo con MTS (Figura 3.14).

En los scaffolds de HA, las aparicion manchas de actina sin alinear revela un
comportamiento dindmico del citoesqueleto (Figura 3.16.B y .B"), algo que esperable
debido a que el HA promueve la motilidad celular a través de la desactivacion de las
uniones focales mediante el receptor RHAMM [84, 231]. Estas manchas suelen
aparecer en las fases iniciales de la polimerizacion del citoesqueleto de actina, cerca del
lado citoplasmatico de las integrinas unidas al sustrato, en procesos de adhesion celular
y movilidad celular mediante lamelipodios [269]. Dichas manchas suelen desaparecer
minutos después de formarse, al desplazarse y unirse los cimulos de actina en frentes
que llegan hasta el borde de la célula, extendiendo la superficie celular en contacto con
el sustrato y ayudando asi a expandir la célula sobre el mismo [58]. No obstante, en el
HA aparecen estas manchas junto con fibras de actina tipicas de adhesiones focales
estables. Esto puede explicarse ya que las adhesiones focales son compatibles sobre
este tipo de material —poco rigido- una vez se ha llegado a la confluencia, cuando las
células son capaces de crear uniones entre ellas, camuflando en parte el efecto
producido por la rigidez del sustrato en la morfologia de la actina [83, 84]. Segun esto,
las células podrian mostrar tanto las fibras de tension de actina derivadas de la
adhesion célula-célula, a la vez que un proceso interrumpido (incluso activo) de

adhesién o migracién sobre un sustrato secundario.
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Por Gltimo, en los scaffolds de HA-i-PEA (Figura 3.16.C y .C’) las células no muestran
las manchas de actina mencionadas (0 por lo menos éstas no son tan visibles), si bien
son capaces de crecer con una densidad superior a la vista en el PEA y con una
morfologia més fusiforme. Esto estaria relacionado con la disponibilidad de ambos
polimeros en la superficie del material, con lo que cabria esperar un proceso de
durotaxis, o migraciéon celular hacia las areas de sustrato mas rigido; pero este
fendmeno también se veria anulado una vez se alcanza la confluencia del cultivo. No
obstante, y a diferencia de lo que ocurre en los fibroblastos en confluencia sobre el HA,
algunas células de la monocapa se encontrarian presumiblemente ancladas a zonas de
sustrato mas rigido (PEA), desde donde podrian transmitir esfuerzos de tension al resto
de células a través de la matriz extracelular [166]. Esto es compatible con la
observacion de una alta colonizacién y densidad celular en los scaffolds de la IPN,
semejantes o superiores a los de HA, junto con la formacién de un citoesqueleto de

actina maduro mas semejante al observado en las células cultivadas sobre PEA.

Cabe recalcar que el comportamiento observado de los cultivos sobre la IPN se
corresponde a la primera variante de material, donde las estructuras de PEA carecen de
continuidad, si tenemos en cuenta el analisis mecéanico y la comparacion con el modelo
de Takayanagi realizados. Aunque las células dispongan de un sustrato variable de
PEA y HA en el interior de los scaffolds en todas las IPNs, el uso de una IPN con PEA
continuo como es el caso de IS0NS abriria la posibilidad realizar cultivos celulares con
estimulos mecénicos externos combinados con nichos de sustrato blando en forma de
hidrogel de HA.
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La hipotesis inicial de este trabajo defendia que es posible combinar el &cido
hialurénico con un polimero acrilico, concretamente el polietilacrilato, en un mismo
material con aspecto de scaffold; de modo que se puedan mantener las propiedades
bioactivas del primero a la vez de que se modifiquen sus propiedades fisicas como

material y la adhesidn celular a través de la incorporacion del segundo.
Con tal de demostrarlo fueron fijados los primeros objetivos:

1. Obtener scaffolds compuestos por redes interpenetradas (IPNs) de acido
hialurénico y polietilacrilato, o HA-i-PEA.

2. Medir las propiedades de los scaffolds de HA-i-PEA obtenidos y compararlas
con las de scaffolds de sus dos componentes por separado, incluyendo su

citotoxicidad y adhesion celular en cultivos in vitro de fibroblastos L929.

Estos objetivos fueron completados mediante la sintesis de la primera IPN de HA-i-
PEA junto con su caracterizacion y estudios in vitro. Las propiedades del material
obtenido desvelaron que ambos materiales se encuentran incorporados en los scaffolds,
reduciéndose el hinchamiento de agua con respecto a los scaffolds de HA. Del mismo
modo, se aprecié una respuesta celular positiva en cultivo, con ausencia de
citotoxicidad directa o indirecta y una adhesion celular diferenciada con respecto al
PEA vy al HA por separado tras observar el citoesqueleto de actina de los fibroblastos
L929. Por tanto, los resultados obtenidos confirman la validez de la primera hipotesis
inicial de esta tesis.
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La segunda hipétesis inicial planted que es posible obtener distintas proporciones de

ambos componentes para asi controlar las propiedades del biomaterial resultante.
Para demostrarlo fueron fijados los diferentes objetivos:

3. Obtener scaffolds de HA-i-PEA con diferentes proporciones de cada
componente mediante variaciones en el método de sintesis.
4. Medir las propiedades de los distintos scaffolds de HA-i-PEA obtenidos,

comparandolas con la proporcion de sus componentes.

Tras realizar varias modificaciones en el método inicial de sintesis se obtuvo una serie
de scaffolds de IPN HA-i-PEA con distintas propiedades. Los resultados del TGA
sirvieron para calcular la fraccién méasica de PEA en las muestras mediante un método
validado a través de EDS en la primera IPN. Los datos de composicion demostraron
que se habian obtenido diferentes proporciones de PEA en los constructos, y a su vez
permitieron revelar la aportacion de dicho polimero al conjunto de propiedades de las
IPNs, asi como el efecto producido por cada paso de sintesis en las propiedades del
componente HA. El andlisis de todos los datos experimentales obtenidos permite
afirmar que el limite de incorporacién maxima de PEA, asi como la distribucién y
conectividad de la red de PEA resultante dependen principalmente de la preparacion de
la plataforma inicial de HA. Asimismo, el componente HA no se vio afectado
quimicamente por la incorporacién del PEA, por lo que sus propiedades finales en la
IPN dependen Unicamente de los procesos previos al liofilizado. Este hecho resulta de
interés ya que supone que el HA podria llegar a usarse sin ningln tipo de modificacién,
incluyendo el uso de reticulantes quimicos. La técnica aqui desarrollada permite el uso
de varios disefios de matriz pordgena, incluyendo moldes tridimensionales producidos
por impresion 3D que se adapten a la terapia clinica. Por lo tanto, se confirma la

segunda y Ultima hipétesis inicial planteada en esta tesis.

En conclusion, puede afirmarse que los objetivos de la presente tesis quedan

satisfechos, y ambas hipotesis iniciales confirmadas. No obstante, restan muchas
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posibilidades de estudio para con estos materiales, en cualquiera de sus variantes, y
mas aln si tenemos en cuanta todos los posibles ensayos con cultivos in vitro. Entre las
muchas posibilidades que ofrece la técnica de sintesis esta el desarrollo de scaffolds
obtenidos mediante moldes negativos producidos por extrusion de dos materiales en
impresoras 3D. Este tipo de moldes permitirian retirar uno de los dos negativos tras
liofilizar el HA, aumentando los espacios disponibles para la inyeccion y
polimerizacion del PEA y creando asi zonas del scaffold donde la estructura del PEA
sea continua y refuerce en mayor grado las propiedades mecanicas de la IPN de HA-i-
PEA. De este modo, el abanico de posibilidades de estos materiales haria factible su
uso en gran variedad de tejidos, desde sistema nervioso hasta piel o cartilago, donde la
presencia de HA de alto peso molecular resultaria altamente beneficiosa en procesos

regenerativos.
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This study describes a strategy for the covalent immobilization of active adhesion
peptide moieties onto polymers through the intermediacy of itaconic acid. The
arginine-“glycine-aspartic acid peptide was grafted to a novel poly(caprolactone 2-
(methacryloyloxy) ethyl ester)-co-itaconic acid bulk biomaterial, in order to
improve the cell adhesion of the polymer. First, the arginine-glycine-aspartic acid
sequence was grafted onto itaconic acid via an amidation reaction using N-(3-
dimethylaminopropyl)-N-ethylcarbodiimide hydrochloride/N-hydroxysuccinimide
as activation complex. The itaconic acid-arginine-glycine-aspartic acid macromer
was characterized by Fourier transform infrared spectroscopy and 1H-NMR,
yielding a functionalization degree of 85%. In a second step, poly(caprolactone 2-
(methacryloyloxy) ethyl ester-co-itaconic acid-arginine-glycine-aspartic acid)
(with a feed mixture of 90 wt% of caprolactone 2-(methacryloyloxy) ethyl ester
and 10 wt% of itaconic acid-arginine-glycine-aspartic acid macromer) and a series
of copolymers of caprolactone 2-(methacryloyloxy) ethyl ester and itaconic acid
with different compositions (weight fractions of itaconic acid up to 20 wt%) were
synthesized by radical copolymerization. The microstructure and network
architecture of the new polymer systems were investigated. Mechanical moduli of
poly(caprolactone 2-(methacryloyloxy) ethyl ester-co-itaconic acid), evaluated by
dynamic-mechanical analysis, increase with the itaconic acid content. In
poly(caprolactone 2-(methacryloyloxy) ethyl ester-co-itaconic acid-arginine-
glycine-aspartic acid), the glass transition temperature and the mechanical moduli
of the system are smaller than in the nonfunctionalized poly(caprolactone 2-
(methacryloyloxy) ethyl ester-co-itaconic acid) copolymers, and the polymer is

less hydrophilic. The results indicate that arginine-glycine-aspartic acid grafting of
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poly(caprolactone 2-(methacryloyloxy) ethyl ester-co-itaconic acid) copolymer
networks can be useful for tissue engineering applications, because regenerative
processes in the nervous system can be promoted and accelerated, thus, opening a

possibility to generate materials with a high potential for clinical applicability.

Martinez-Ramos, C., et al. (2014). "Design and assembly procedures for large-sized

biohybrid scaffolds as patches for myocardial infarct." Tissue Eng Part C Methods 20(10):

817-827.
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OBJECTIVE: To assemble a biohybrid cardiac patch consisting of a large (5 x 5
cm) elastomer scaffold whose pores are filled with a self-assembling peptide
(SAP) gel entrapping adipose stem cells, to be used as a novel implant in a big
animal model (sheep) of myocardial infarction. The study focuses on the way to
determine optimal procedures for incorporating the SAP solution and the cells in
the patch to ensure cell colonization and a homogeneous cell distribution in the
construct before implantation. The problems associated with the scale-up of the
different procedures raised by the large size of the construct are discussed.
MATERIALS AND METHODS: Experiments were performed to choose between
different assembling alternatives: incorporation of the SAP gel before cell seeding
or simultaneous SAP and cell loading of the scaffold; surface seeding of cells or
cell injection into the scaffold pores; dissemination of the cells throughout the
scaffold before incubation by gentle shaking or by centrifugation.
Immunocytochemistry  techniques and confocal and scanning electron
microscopies were employed to assess and quantify cell colonization of the
material and early cell distribution. Cell concentrations and the uniformity of
cellular distribution throughout the scaffold were taken as the main criteria to
decide between the different alternative procedures. RESULTS: The combination
of peptide preloading, cell injection, and shaking before incubation yielded the
best results in terms of greater cell density and the most uniform distribution after

24 h of culture compared with the other methods. These techniques could be
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scaled-up to obtain large biohybrid cardiac patches with success.
CONCLUSIONS: The results obtained after the different seeding methods allowed
us to establish an effective protocol for the assembly of large biohybrid patches for
their subsequent implantation in the heart of a big animal model of myocardial

infarct in the context of a preclinical study.

Rodriguez-Perez, E., et al. (2016). "Scaffolds of Hyaluronic Acid-Poly(Ethyl Acrylate)

Interpenetrating Networks: Characterization and In Vitro Studies." Macromol Biosci.

Hyaluronic acid (HA) provides many advantages to regenerative implants through
its bioactive properties, but it also has many limitations as a biomaterial if it is not
chemically modified. In order to overcome some of these limitations, HA has been
combined with poly(ethyl acrylate) in the form of interpenetrating polymeric
networks (IPNs), in which the HA network is crosslinked with divinyl sulfone.
Scaffolds of this IPN have been produced through a template-leaching
methodology, and their properties have been compared with those of single-
network scaffolds made of either PEA or crosslinked HA. A fibroblast cell line has
been used to assess the in vitro performance of the scaffolds, revealing good cell
response and a differentiated behavior on the IPN surface when compared to the
individual polymers. Altogether, the results confirm that this type of material
offers an interesting microenvironment for cells, which can be further improved

toward its potential use in medical implants.
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Patentes

Ref: P201231147 Rodriguez, P. E., et al. (2014). Material compuesto de &cido

hialurdnico y al menos un polimero acrilico para aplicaciones biomédicas

Material compuesto de &cido hialurénico y al menos un polimero acrilico para aplicaciones
biomédicas. Material compuesto que comprende &cido hialurénico y al menos un polimero
acrilico, caracterizado porque este material comprende una estructura porosa de &cido
hialurénico al menos parcialmente recubierta por al menos un polimero acrilato.
Preferiblemente el polimero acrilico es poliacrilato de etilo. Asi como su procedimiento de
obtencion y un producto seleccionado del grupo que consiste en un implante biomédico, un

soporte para cultivo de células y una composicion farmacéutica.

162



Abreviaturas

Abreviaturas

OPEAHA fraccion masica de PEA/HA en la IPN

QPEAHA fraccion volumétrica de PEA/HA en la IPN

BSA albimina de suero bovino (del inglés bovine serum albumin)
CLSM microscopia confocal laser de barrido (de confocal laser scanning

microscopy). También se denomina asi al equipo

CryoSEM sistema de criopreservacion y sublimacion acoplado a un

microscopio electrénico de barrido
DAPI 4'.6-diamino-2-fenilindol

DMEM medio Eagle modificado por Dulbecco (del inglés Dulbecco’s

modified Eagle médium)

DNA acido desoxirribonucleico o ADN

DSC Calorimetria diferencial de barrido

DVS divinilsulfona

ECM matriz extracelular (del inglés extracellular matrix)
EDS espectroscopia de energia dispersa

EGDMA dimetacrilato de etilenglicol

EWC contenido de agua en equilibrio (del inglés equilibrium water content)
FBS suero fetal bovino (del inglés fetal bovine serum)
FTIR espectroscopia infrarroja por transformada de Fourier
GAG glicosaminoglicano

HA acido hialurénico (del inglés hyaluronic acid)
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HA-i-PEA redes poliméricas interpenetradas de acido hialurénico y poliacrilato
de etilo

HAsa hialuronidasa

HR humedad relativa

IPN/IPNs red/es polimérica/s interpenetrada/s

MTT bromuro de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-ilo)-2,5-difeniltetrazol

MTS 3-(4,5-dimetiltiazol-2-ilo)-5-(3-carboximetoxifenil)-2-(4-sulfofenyl)-
2H-tetrazol

PB tampon fosfato (del inglés phosphate buffer)

PEA poliacrilato de etilo (del inglés poly(ethyl acrylate))

PEMA polimetacrilato de etilo

PMMA polimetacrilato de metilo

RGD polipéptido de arginina, glicina y &cido aspartico

SEM equipo (y técnica) de microscopia electronica de barrido (del inglés

scanning electron microscopy)

TGA analisis termogravimétrico
TMA andlisis térmomecénico
wC contenido de agua
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