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PREFACIO

El contenido de este libro retne las experiencias de muchos investigado-
res iberoamericanos destacados en el campo de los Biomateriales aplicados
al disefio de sistemas terapéuticos avanzados, los cuales describen el estado
del arte y las perspectivas en algunos temas dentro de tres grandes areas:
Biomateriales, Tecnologias aplicadas al diseno y produccién de sistemas
terapéuticos y Transferencia de tecnologia para la aplicacion clinica.

Los capitulos elaborados por especialistas no solo brindan informacién
sino que incluyen evaluaciones criticas y referencias bibliograficas que
permiten orientar al lector que desee profundizar en los temas abordados.

El disponer de un libro de esta naturaleza en los idiomas espanol y
portugués resulta valioso para facilitar el acceso de estudiantes, profesio-
nales, industriales y responsables politicos o sanitarios iberoamericanos
a la consideracion y analisis de los avances cientifico-tecnolégicos poten-
cialmente transferibles a los sistemas productivos y al servicio de salud.
Esta publicacién constituye un aporte innegable a la difusion del cono-
cimiento y a la promocién del desarrollo e implementacion de nuevas
técnicas terapéuticas y quirurgicas.

Por mi parte entonces he decidido en principio hacer referencia a ciertos
aspectos cientificos-tecnolégicos de interés actual, logros recientes, cues-
tiones pendientes de analisis y desafios asociados a estas tres areas en un
contexto mundial complejo que cambia en forma vertiginosa generando
diferentes frentes simultaneos de conflicto. Por ultimo planteo el analisis
de algunos indicadores que permiten visualizar el marco socioeconémi-
co y politico en el que desarrollamos las actividades de investigacion y

desarrollo sobre terapias avanzadas.



Aunque los biomateriales fueron usados inicialmente en dispositivos
médicos las aplicaciones se expandieron rapidamente en base a la evolucién
del conocimiento cientifico en disciplinas afines y el impulso impuesto
por el incremento constante de profesionales y cientificos interesados
en este campo. Con el avance de las investigaciones estos materiales se
incorporaron en soportes para cultivo de células, sistemas de manipuleo
de proteinas en laboratorios clinicos, equipamiento para procesamiento
de biomoléculas, implantes para regular la fertilidad del ganado, sistemas
hibridos destinados a ingenieria de tejidos, etc.

La definicion de biomaterial acordada en 1987, la cual hacia referencia a
un material no vivo usado en dispositivos médicos que intenta interaccionar
con el sistema biolégico, debié adecuarse a los cambios conceptuales y la
ampliacion de aplicaciones. Actualmente se hace referencia a un “material
desarrollado para ser usado, solo o como parte de un dispositivo complejo,
para promover y direccionar el curso de un procedimiento terapéutico
o de diagnostico, en medicina humana o veterinaria, mediante el control
de la interaccion del mismo con los componentes de sistemas biologicos”
[1]. La nueva definicion considera al biomaterial en el contexto de for-
ma final fabricada y esterilizada e incluye no solo objetos tangibles sino
también arreglos supramoleculares, nanoparticulas bioactivas, agentes de
contraste solubles, etc. Esto ha llevado a la adecuacion de reglamentacio-
nes vigentes, al desarrollo de nuevas normativas y al analisis de aspectos
legales y economicos en el campo de tecnologia médica a nivel mundial.

Dado que el costo para cumplir con los estindares e implementar los
ensayos requeridos, materiales, biologicos y clinicos, son enormes y varian
significativamente segun el encuadre del producto en la reglamentacion
y el mercado de destino, deberia tenerse en cuenta la categorizacion
del producto en los inicios de todo proyecto de desarrollo que pretenda
alcanzar la etapa de aplicaciéon clinica.

Del mismo modo, el concepto de biocompatibilidad ha sido extendido
en el enfoque amplio de “ingenieria de tejidos” en el cual los procesos
fisiopatolégicos in vitro e in vivo son orientados mediante la cuidadosa
seleccion de células, materiales, condiciones metabdlicas y biomecanicas

para la regeneracion exitosa de tejidos funcionales.
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Algunos topicos de innovacion destacados dentro de los campos
abordados en este libro que constituyen verdaderos desafios cientifico-tec-
nolégicos incluyen: nanotecnologia, formulacion de nuevos biomateriales,
métodos avanzados de analisis y caracterizaciéon de biomateriales, técnicas
de analisis de la interaccion biomaterial-sistema biolégico, procedimientos
terapéuticos y quirdrgicos menos invasivos, sistemas hibridos involucrando
materiales naturales o sintéticos junto a drogas y componentes bioloégicos
y nuevas tecnologias aplicadas al procesamiento de los biomateriales.

Un problema relevante por resolver para el avance de la investigacion e
innovacion en el campo de los biomateriales es la falta de disponibilidad
de estandares. El Instituto Nacional de Estandares y Tecnologia de EEUU
(NIST), ha establecido objetivos prioritarios en el marco del programa
de “Desarrollo de materiales de referencia y métodos de testeo para la
caracterizacion de estructura-propiedades de materiales de ingenieria
a nanoescala para aplicaciones biomédicas”. Entre ellos figura la obten-
cion de materiales de referencia usados para calibrar instrumentos que
realizan mediciones a nanoescala y para la validacién de protocolos de
testeo en la busqueda de alcanzar reproducibilidad entre los diferentes
laboratorios y repetibilidad de los métodos.

La tecnologia de dispositivos médicos esta asociada cada vez mas a la
tecnologia de suministro de drogas (stents con recubrimientos poliméricos
dosificados con drogas, sistemas de monitoreo de glucosa incorporado en
bombas de insulina, etc.). El interés creciente en investigaciéon sobre cé-
lulas madres, nanotecnologia y regeneracion de tejidos originara, a corto
plazo, cambios significativos en la industria y ampliara la oferta de sistemas
terapéuticos para aplicacion clinica.

El disefio de biomateriales destinados a ingenieria de tejidos requiere
también el desarrollo de estandares asociados tanto a investigacion basica
como a experiencia clinica. La disponibilidad de materiales de referencia
y métodos de ensayos validados constituye una condicion fundamental
para acelerar la innovacién y transferencia al sector productivo al proveer
una base comun para comparar resultados de grupos de investigacion,
establecer criterios de control de calidad y facilitar el desarrollo de nor-

mativa para la regulacion correspondiente de la aplicacion clinica de
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estos productos médicos. En relacion a este tema vale mencionar que ya
se encuentran disponibles en el mercado soportes tridimensionales de
poli(epsilon-caprolactona) estindar para ingenieria de tejidos obtenidos
mediante depdsito aditivo por extrusion de precision [2] y que ASTM
ha organizado un Taller denominado “Standards and Measurements for
Tissue Engineering scaffolds” en Indianapolis (IN, EEUU), el cual se llevo
a cabo en Mayo de 2013 [3].

La investigacion de formulaciones nuevas de biomateriales enfrenta
muchas preguntas adun sin respuesta que requiere el analisis simultaneo
de variables multiples. Por ejemplo, es comun en la etapa de disefo
del material la busqueda de un cierto valor de moédulo eldstico pero un
desafio mayor seria por ejemplo, ajustar ademas la relacién de Poisson.
En algunas aplicaciones biolégicas se requiere una estructura con
relaciéon de Poisson negativa (NPR, el material se engrosa cuando se
estira). Con este fin, Fozdar y colaboradores han utilizado una técnica
de estereolitografia para fabricar soportes multicapa de polietilenglicol
donde la propiedad buscada es el resultado de la estructura de poros
con geometrias y mecanismos de deformacion especiales [4].

Aspectos a dilucidar en el area de ingenieria de tejidos son la influencia
de la topografia del sustrato y de las solicitaciones mecanicas impuestas
por el medio sobre la definicion del tipo de respuesta del material bio-
l6gico resultado de la interaccion.

Numerosos trabajos cientificos han demostrado el rol de la topografia
del sustrato en determinar la funcién celular (proliferacion o diferen-
ciacién). Con el objeto de acelerar el testeo de nuevas topografias la
empresa Materiomics ha desarrollado una nueva modalidad para evaluar
la interaccién biomaterial-medio biolégico. Dos mil topografias diferentes,
seleccionadas entre millones disponibles, son representadas en un chip
(TopoChips) con un arreglo en forma de grilla. La topografia es disefa-
da matematicamente usando tres formas primitivas, circulo, rectangulo
y triangulo y puede ser construida, empleando métodos litograficos, en
base a polimeros degradables, fosfato de calcio o titanio. Se pueden sem-
brar células madres sobre estos chips evaluando la respuesta mediante

técnicas de microscopia. Esta tecnologia posibilita una rapida evaluacion

16



simultanea de la interaccién con superficies en funcién de la variacién
de los parametros topograficos [5].

En el area de la medicina regenerativa se evalua el diseno de soportes
fabricados en base a matrices poliméricas con memoria de forma capaces
de controlar el comportamiento celular o capaces de proveer el entorno
apropiado para el estudio de la respuesta mecanico-biologica de las células
frente a cambios dinamicos en dos y tres dimensiones del entorno extra-
celular. Baker y colaboradores han realizado el sembrado de células sobre
un polimero plano con memoria de forma a 30°C que al ser calentado a
37°C se transforma en un sustrato contraido generando de este modo un
cambio hacia células altamente orientadas con el didmetro menor en la
direccion de la contraccion [6].

Otro aspecto bajo analisis en el campo de ingenieria de tejidos es el efecto
de la composicion de la matriz extracelular sobre la funcién de las células
incorporadas al sistema. Los tejidos cultivados iz vitro son importantes en
el campo de la medicina regenerativa y de la biologia no solo porque pue-
den ser utilizados como implantes para reemplazo de tejidos daniados sino
porque pueden servir como sistemas donde se pueden manipular variables
extracelulares que influencian los procesos de diferenciaciéon, migracion
y adhesion. Karpiak y colaboradores enfocaron su trabajo en la fabrica-
cion de microgeles multicapa de poliacrilamida para cultivo y generacion
de tejidos complejos. Desarrollaron de una técnica facil y econémica para
la fabricacién de sistemas con un gradiente de propiedades bioquimicas y
estructurales, que produce interfases continuas entre capas, denominada
Polimerizacién Multicapa con Gradiente de Densidad (del inglés DGMP).
En el proceso de fabricacion se usan modificadores de densidad acuosa para
mantener soluciones estratificadas de polimeros y componentes biolégicos
(ej. factores de crecimiento) previo a la fotopolimerizacion. Los componentes
bioquimicos son conjugados a hidrogeles precursores acrilados o metacrila-
dos para minimizar difusion. Ademas, el método puede ser adaptado para
la obtencién de soportes usando otros materiales como colageno, agarosa
o polimeros de ingenieria basados en péptidos, multiples geometrias o es-
calas y otros tipos de células. Los autores del método lo estan explorando

para la creacioén de estructuras neuronales organizadas [7].
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También cabe mencionar que debido a una transferencia efectiva de
conocimiento y un fructifero trabajo multidisciplinario ya hay desarrollos
exitosos en el mercado y dispositivos que transitan la etapa de prueba
clinica. Por ejemplo, en noviembre de 2011 se ha informado el inicio
en EEUU de experiencias clinicas de implante de la primera traquea
sintética hecha de nanofibras sembradas con células autélogas y culti-
vadas previo al implante, siendo el receptor un paciente de 32 afios con
cancer de traquea. El dispositivo nanofibroso de polietilen-tereftalato
fue moldeado mediante electro-hilado por Nanofiber Solutions. Segun
se informo6 no fue necesario el uso de drogas inmunosupresoras y se
observé el desarrollo de vasos sanguineos en la estructura del disposi-
tivo lo que demuestra la importancia de la tecnologia de biomateriales
y biorreactores para la generacion de tejidos sintéticos [8].

En relacién a la transferencia tecnolégica, patentamiento e incorpora-
cion de productos biomédicos al mercado, los organismos responsables
de la regulacion y control de tecnologia médica asi como el sector
cientifico o industrial de Argentina enfrentan la dificultad de no contar
con suficientes laboratorios acreditados requeridos para la realizacion
de ensayos bajo norma. Por ejemplo, no existe una entidad que puede
certificar la biocompatibilidad (Norma ISO 10993) de biomateriales en
la etapa primaria de un desarrollo o en la condicién de producto final
que pretende incorporarse al mercado.

En el ambito de Latinoamérica, Brasil es el pais que lidera el campo de
biomateriales y dispositivos en cuanto a su organizacion, disponibilidad
de materia prima, desarrollo de reglamentaciones, capacidad de desarrollo
y produccion de dispositivos. Ademas de acuerdo a la encuesta realizada
en 2010 por Emergo Group de EEUU a 1140 profesionales de la industria
de dispositivos médicos consultados sobre la intencién de ingresar sus
productos en otros mercados, el 30% de ellos respondié afirmativamente,
eligiendo como destino a Brasil [9]. Lo mismo se observa con compainias
asiaticas que han decidido incrementar sus actividades en Latinoamérica,
en particular en Brasil, evitando asi la complejidad del mercado europeo.

El interés de concretar acciones de transferencia al sector produc-

tivo obliga a estar actualizados acerca de los cambios acelerados que
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experimenta el campo de los biomateriales y dispositivos biomédicos
en todas las areas por efecto de la globalizacién. Por ejemplo en cuanto
a reglamentaciones: (a) el compromiso de la Unién Europea adhiriendo
al Documento elaborado por la Fuerza de Tareas de armonizaciéon global
para llevar adelante la Implementacion de un “Sistema tnico de identifi-
cacion de dispositivos” (asociando dispositivo y productor) mediante un
codigo de aceptacion internacional que facilite el seguimiento global de
los articulos médicos, (b) los acuerdos bilaterales firmados por China con
EEUU y la Unién Europea que obligan, tanto a la Industria como a los
Organismos Nacionales de regulacion de Control, al analisis de la situacion
para la adecuacion rapida al cambiante contexto mundial y (¢) los cambios
introducidos en el 2010 en la normativa de la comunidad europea, con
el objeto de aumentar la seguridad de la cadena de suministro, que com-
plican el registro de nuevas formulaciones de biomateriales y la evaluacion
clinica de dispositivos a introducir al mercado. Tanto EEUU como Europa
exigen ahora un Informe de evaluacién clinica acompanado de un trabajo
de revision acerca de las publicaciones realizadas en el curso de los ensayos
clinicos de los dispositivos y la comercializacion de los mismos basados
en busquedas en costosas bases de datos.

Por ultimo, dado que este libro hace referencia a sistemas terapéuticos
avanzados propongo el ejercicio de repensar nuestros proyectos, objetivos y
posibilidades en el campo de la salud en base a un analisis mas amplio y pro-
fundo del marco de la realidad socio-econémica y politica de Latinoamérica
y su ubicacion en el contexto mundial. Para visualizar la situaciéon hay que
recurrir a indicadores cuyos valores son el resultado de las decisiones poli-
ticas tomadas por los diferentes paises a lo largo de la historia. Se podrian
analizar aspectos tales como: modelos de sistema de salud, rol del sector
publico y el privado, inversién anual en salud expresado como porcentaje
del producto bruto interno por habitante, indice de pobreza, inversion en
salud vs. esperanza de vida de la poblacion, etc. En total acuerdo con lo
expresado por el Dr. J. Rachid considero que en la Argentina es necesario
reformular el sistema de salud. El esquema de consulta médica de nivel
primario esta colapsado y en vez de la prevencion se ocupa preferentemente

de tratar la enfermedad, en base a estudios basados en tecnologia médica,
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deficiente u obsoleta en muchos casos, que ofrece como respuesta a la
prestacion una receta de medicamentos. “La inversién en salud se plantea
como gasto y la enfermedad como negocio. Las politicas agresivas sobre
modalidad de tratamiento de patologias nuevas hace que la inversién en
medicamentos represente un porcentaje alto (32%= $40 mil millones en
2011) del gasto total en salud” [10]. Ademas, el estado deberia promover
la produccién publica de vacunas y medicamentos respetando los perfiles
epidemioloégicos y aprovechando la capacidad cientifica e institucional de
calidad existente en el pais. E1 90 % de la poblacién de Argentina reciben
atencion de cuatro fuentes no integradas que podrian optimizar los gastos
mediante la compra unificada de insumos: PAMI, obras sociales sindicales,
institutos provinciales y sector publico hospitalario, lo cual representa
el 60% del total de inversion en salud. El 43 % de la poblacién argentina
no cuenta con cobertura médica y depende de la atenciéon en centros esta-
tales los cuales reciben el 28% de los recursos totales del sistema de salud.
La dependencia municipal o provincial del Hospital Publico ha generado
desigualdades en el tratamiento de los pacientes como consecuencia de
las asimetrias de las economias regionales.

En el mundo globalizado existe inequidad, tanto en los ingresos de
la poblaciéon como en la inversion en el sector salud. En las naciones
desarrolladas la relacion de ingresos entre el 10% mas rico y el 10% mas
pobre es 11,64. Estos paises reinen 1/8 de la poblacion mundial, y de-
dican al servicio de salud el equivalente a las 3% partes de la Inversion
total en este sector. En el 5% de los paises que mas invierten en salud
por individuo, cada habitante recibe 44 veces mas que aquel de los paises
ubicados entre el 20% de las naciones que menos aportan.

En cuanto a la inequidad de ingresos en Argentina vemos que la relacion
entre los ingresos del 10% mas rico y el 10% mas pobre alcanzo el valor 25
en 2010, luego de haber registrado el valor 40 en el afio 2002. La inversion
anual en salud por habitante en 2012 fue 742 U$S (10% PBI). Si bien este
altimo valor esta muy lejos del que registraron paises desarrollados como
EEUU (8.362 U$S, 16 % PBI), Suiza (7.812 U$S, 11% PBI) o Japén (4.065 U$S,
9% PBI) es mayor que el promedio de Latinoamérica que fue 436 U$S, donde

el 20 % de la poblacién mas pobre recibe solo el 3% de los ingresos totales.
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Sin embargo la tasa de mortalidad infantil de nifios menores a 5 afos
de Argentina es alta (13 por 1000) valor que duplica las de Chile y Brasil.
La relacion entre inversion y esperanza de vida no es lineal. En Argentina
la expectativa es 76 anos. Por encima de los 2.000 U$S la pendiente de
la curva esperanza de vida vs. inversion en diferentes paises disminuye
notablemente alcanzando una pendiente muy baja donde EEUU registra
78,5 anos mientras Japon supera los 83 anos. Dejo al lector la discusion
sobre modelos de sistemas de salud y validez de los distintos indicadores,
observando las diferencias profundas existentes entre sistemas tales como
el estadounidense y el inglés, para rescatar aquellos aspectos e ideas que
serian de utilidad para la reformulacién del nuestro.

En conclusion, los desafios cientifico-tecnolégicos para el diseno de
sistemas terapéuticos avanzados no parecen tan grandes ni tan complejos
frente a los problemas socio-politicos y econémicos por resolver que nos
impone este mundo globalizado, y sin dudas estos ultimos requieren una
atencion importante y urgente, tanto por parte del mundo cientifico como
de la sociedad en su conjunto, para complementar las mejoras logradas
en la calidad de vida de los pacientes mediante la implementacion de

sistemas terapéuticos novedosos.

Teresita R. Cuadrado

Profesor Titular, Facultad de Ingenieria
Universidad Nacional de Mar del Plata, Argentina
Investigador Independiente de CONICET
INTEMA, UNMdP-CONICET
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PREFACIO

A area dos biomateriais € muito abrangente, envolvendo varias ciéncias
como engenharia de matérias, nanotecnologia, e engenharia de tecidos.
Todo o processo de fabricacio engloba varias etapas importantes desde
a selecio do material até a possiveis reacdes do organismo com o mes-
mo. O numero de artigos relacionados com a area dos Biomateriais tem
crescido muito, ao longo dos ultimos anos, parcialmente devido a comple-
mentaridade de areas como a quimica, biologia, engenharia e medicina.

Este livro resulta da contribuicio de experiéncias de investigadores
ibero-americanos, na area dos biomateriais, que, deste modo, contribui-
ram para divulgar a investigaciao existente nesta comunidade cientifica.
Ha que realcar a divisao do livro em trés grandes topicos: 1) biomateriais;
2) tecnologias aplicadas ao desenho e producio de sistemas terapéuti-
cos e 3) transferéncia para aplicacdes clinicas, que, por sua vez contém
varios capitulos.

Cada capitulo contém um resumo muito completo que permite ao leitor
contextualizar-se com cada topico. No que se refere aos biomateriais (M6dulo
I), existe uma descricio abrangente sobre a aplicacao deciclodextrinas
na produciao de hidrogéis, o uso de outros polissacarideos na produc¢io
de curativos e a aplicacio de quitosano para producao de produtos em
aplicacoes dérmicas. Descrevem também a utilizacdo de poliuretanos em
biomedicina e o desenvolvimento de micelas para encapsulaciao de firma-
cos. Neste modulo existe ainda um capitulo sobre engenharia de tecidos.

O Médulo II reporta uma descricio muito atual e pormenorizada sobre
as varias técnicas para a preparacio de sistemas terapéuticos, salientando-

-se entre outras, a utilizacdo de fluidos supercriticos, electrofiaciao e



radiacdo gama. Aqui, os autores dao especial énfase ao desenvolvimento
de novas formulacdes farmacéuticas, como por exemplo sistemas de li-
bertacao controlada de farmacos.

Finalmente, no Mo6dulo III, os autores referem-se a transferéncia cli-
nica dos biomateriais, dando realce a temas muito atuais como a terapia
totodinamica, a quimioterapia combinada no tratamento do cancro, os
desafios para a implementacio clinica de produtos de engenharia de te-
cidos nos paises latino-americanos e finalmente nos aspetos econémicos
do desenvolvimento de produtos para aplicacdes biomédicas.

Este livro constitui um trabalho exemplar de colaboracao entre cien-
tistas Ibero-Americanos, com grande impacto informativo e qualidade
cientifica na area dos biomateriais, merecendo ser consultado por todos
os Investigadores interessados no desenvolvimento de um tema tiao
importante como este, nos nossos dias. Além disso, atendendo a profun-
didade e a variedade dos temas abordados, este trabalho constitui uma
excelente base de apoio para os alunos universitarios de graduacio e

de pos-graduacio do espaco Ibero-Americano interessados nestas areas.

Maria Helena Mendes Gil

Professora Catedratica, Departamento de Engenharia Quimica
Faculdade de Ciéncias e Tecnologia

Universidade de Coimbra, Portugal
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CAPITULO 1.
HIDROGELES DE CICLODEXTRINAS
PARA ADMINISTRACION DE FARMACOS

José F. Rosa Dos Santos, Juan J. Torres Labandeira,

Carmen Alvarez Lorenzo, Angel Concheiro

Departamento de Farmacia y Tecnologia Farmacéutica, Facultad de Farmacia, Universi-
dad de Santiago de Compostela, 15782-Santiago de Compostela (Espaiia)

Resumen:

Las ciclodextrinas (CDs) son oligosacaridos ciclicos constituidos por
anillos de seis a ocho unidades de glucosa ligadas por enlaces a(1-4), de
manera que forman un toroide en el que los grupos hidrofilicos quedan
expuestos hacia el exterior. Esta conformacién determina que puedan
formar complejos de inclusiéon con farmacos de naturaleza diversa, que
presenten en su estructura grupos poco polares. Tradicionalmente, las
CDs se han utilizado dispersas de manera individualizada para mejorar
las propiedades fisicoquimicas y biofarmacéuticas de gran namero de
farmacos. Esta aproximacion tiene la limitacion de que la dilucién en
medio fisiol6gico suele desencadenar una rapida decomplejacion, con
el consiguiente riesgo de precipitacién. La incorporaciéon de CDs en
entramados poliméricos conduce a sinergias que incrementan conside-
rablemente sus prestaciones. Las CDs permiten modular las propiedades
del entramado y dotarlo de un nuevo mecanismo de incorporacién
del farmaco y de control del proceso de cesidén; por su parte, el con-
finamiento de las CDs en un entramado que, cuando se administra al

organismo, se disgrega lentamente hace que se mantenga una elevada
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concentracion local de CDs que ralentiza la decomplejacioén del farmaco.
En este capitulo se revisan las posibilidades que ofrece la incorporacion
en entramados poliméricos de CDs libres, la formacion de poli(pseudo)
rotaxanos con CDs quimicamente unidas, y la incorporaciéon de CDs al
esqueleto del entramado polimérico o como estructuras colgantes, en

los campos de la tecnologia farmacéutica y la medicina regenerativa.

Palabras clave: ciclodextrina; polipseudorotaxano; gel fisicamente
reticulado; hidrogel quimicamente reticulado; monémero de ciclodex-

trina; cesién controlada.

Abstract:

Cyclodextrins (CDs) are cyclic oligosaccharides consisting of six to eight
ring glucose units linked by a(1-4) bonds, so as to form a toroid in
which the hydrophilic groups are exposed to the outside. This arrange-
ment determines that CDs can form inclusion complexes with a variety
of drugs bearing low polar groups. Traditionally, CDs have been used
individually dispersed to improve the physicochemical and biophar-
maceutical properties of many drugs. This approach has the limitation
that the dilution in physiological medium triggers rapid rupture of the
complexes, with the risk of drug precipitation. Incorporation of CDs
into polymeric networks leads to synergies that greatly increase their
performance. CDs enable tuning of network properties and endow it
with a new mechanism of drug incorporation and control of release; on
the other hand, the confinement of the CDs in a network which, when
administered to the body, slowly disintegrates provides a high local
concentration of CDs which slows down decomplexation. In this chapter
the possibilities of incorporation into polymer networks of free CDs, the
formation of poly(pseudo)rotaxanes with chemically bonded CDs, grafting
of CDs to the polymer backbone or as pendant structures, are reviewed

in the context of pharmaceutical technology and regenerative medicine.

Keywords: cyclodextrin; poly(pseudo)rotaxane; physical gel; chemi-

cally cross-linked hydrogel; cyclodextrin monomer; controlled release.
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1.1. Introduccion

Para que un farmaco se absorba y pueda alcanzar su lugar de accion
debe presentar un adecuado balance entre su solubilidad en medio
acuoso y su capacidad para atravesar las membranas biol6gicas. La ma-
yoria de los farmacos considerados como esenciales por la Organizacion
Mundial de la Salud, y de las nuevas moléculas candidatas a convertirse
en farmacos, presentan un caracter marcadamente lipofilico y, conse-
cuentemente, una baja hidrosolubilidad [1,2]. También es frecuente que
los farmacos planteen problemas de estabilidad y de toxicidad. Todo
ello dificulta el desarrollo de formas de dosificacion eficaces y seguras,
y obliga a buscar estrategias que permitan alcanzar las concentraciones
requeridas en el lugar de accién sin comprometer la seguridad de los
tratamientos [3,4]. La posibilidad de incorporar ciclodextrinas (CDs) a
una gran variedad de estructuras poliméricas abre interesantes perspec-
tivas para el desarrollo de sistemas hidrofilicos capaces de incorporar,
formando complejos de inclusion, fairmacos hidrofébicos o hidrofilicos

para cederlos de manera controlada [5-7].

1.2. Estructura y propiedades de las ciclodextrinas

Las CDs son oligosacaridos ciclicos constituidos por anillos de
seis a doce unidades de glucosa ligadas por enlaces a(1-4) (Figura
1.1). Desde el descubrimiento, hace mas de 100 afios, de las CDs
naturales a (6 unidades), p (7 unidades) y y (8 unidades), se han
puesto a punto nuevas técnicas de produccién y purificaciéon y nu-
merosos métodos de preparaciéon de derivados, lo que ha permitido
incrementar sus aplicaciones en el campo farmacéutico [8]. La p-CD
se disuelve en agua con dificultad debido a su tendencia a formar
puentes de hidrégeno intramoleculares. La sustitucion de algunos gru-
pos hidroxilo por otros grupos, hidrofilicos o hidrofébicos, conduce
a la formacién de derivados mas hidrosolubles [9,10]. La solubilidad,

la capacidad de la CD para formar complejos con otras sustancias y
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otras propiedades de interés practico dependen de la naturaleza del
sustituyente y del grado de sustituciéon [6,10-12]. La a-, - y y-CD y
los derivados 2-hidroxipropil-p-CD (HP-$-CD), la sulfobutil-p-CD y
la metil-p-CD (M-B-CD) cuentan con la aprobacién de las agencias
reguladoras para ser utilizadas como excipientes farmacéuticos. El
grado de sustitucion de las CD de calidad farmacéutica es 4.5-7 para
la HP-B-CD (0.65-1 grupos hidroxipropilo por unidad de glucosa), 7
para la sulfobutil-p-CD, y 4-12 para la M-f-CD (0.57-1.8 grupos metilo

por unidad de glucosa).

Figura 1.1. Representacion espacial esquematica de la p-ciclodextrina
(vista frontal y lateral).

Las CDs tienen forma de cono truncado hueco de 7.9 A de altu-
ra y dizmetro maximo comprendido entre 4.7 y 8.3 A (Figura 1.1).
La cara externa de la cavidad es hidrofilica, mientras que la cara in-
terna es hidrofdobica. Las CDs pueden formar complejos de inclusion
con moléculas poco polares capaces de penetrar total o parcialmente
en su cavidad, produciéndose la complejacion por sustitucién de las
moléculas de agua inicialmente en el interior de las CDs. En la comple-
jacion intervienen interacciones hidrofébicas, electrostaticas y de van

der Waals, asi como puentes de hidrogeno y cambios conformacionales,
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estableciéndose un rapido equilibrio entre las moléculas que se en-
cuentran libres en el medio y las que estan alojadas en el interior
de la cavidad [13]. La adicién de cosolventes o polimeros y los cam-
bios de pH o de temperatura pueden desplazar el equilibrio hacia la
complejacion o la decomplejacion [14-17]. La formacién de complejos
con CDs puede ser util para corregir las propiedades organolépticas,
incrementar la solubilidad aparente y mejorar la estabilidad de los
farmacos [12,18,19]. En estado s6lido, los complejos suelen presentar
estructura amorfa, con lo que la velocidad de disolucién del farmaco
se incrementa considerablemente.

Por su elevado tamafio e hidrofilia, las CD y los complejos CD-
farmaco no atraviesan las membranas biolégicas [20]. No obstante,
los complejos pueden actuar en la proximidad de la membrana como
reservorios que proporcionan elevadas concentraciones aparentes de
farmaco, lo que facilita el paso del farmaco libre por difusion. Ademas,
los complejos difunden mejor que las moléculas de farmaco libre a
través de las capas acuosas asociadas a la superficie de la mucosa.
Para que se mantenga el equilibrio de complejacién, a medida que
el farmaco va atravesando la membrana, se produce una progresiva
decomplejacion. Ademas, la complejacion puede estabilizar el farma-
co evitando su degradacién en la zona de absorcion. Las CDs pueden
actuar como promotores de la absorcion, extrayendo componentes
lipofilos de la membrana [21] (Figura 1.2). Los complejos también se
pueden utilizar para prevenir efectos secundarios locales, como irri-

tacién ocular, gastrointestinal o dérmica [22].
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Figura 1.2. Esquema del proceso de disolucion y absorcion de un farmaco a

partir de un complejo de inclusiéon, y competencia por la complejacién de los

componentes de la membrana. Adaptado de referencia [23] con permiso de
Pharmaceutical Society of Japan.

Esta variedad de funcionalidades y aplicaciones junto con la amplia dispo-
nibilidad de datos que prueban la seguridad de las CDs [20] y la progresiva
reduccion que se esti produciendo en los precios de estos excipientes,
explican que el nimero de medicamentos que las incorporan se haya in-
crementado en los dltimos afios de una manera muy notable [5,12,23-20].
En la actualidad, estan comercializados en el mundo unos cuarenta medica-
mentos basados en complejos con CDs, para administracion oral, sublingual,
nasal, ocular, tépica y parenteral [8,12,27]. Ademas, el interés por las CDs
se ha visto potenciado por la adopcion por la FDA y la EMA del Sistema
de Clasificacion Biofarmacéutica (SCB) de firmacos que se administran
por via oral [28]. El SCB distingue cuatro clases de farmacos en funcion de
la solubilidad y la velocidad de disolucién de la dosis terapéutica y de la
capacidad para atravesar las membranas biolégicas [29,30] (Figura 1.3). Las
CDs pueden incrementar la solubilidad y la permeabilidad de farmacos de

Clase II y de Clase IV, desplazandolos a la Clase I [28].
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Clase Il

PERMEABILIDAD

Clase V Clase Il

SOLUBILIDAD

Figura 1.3. Sistema de Clasificacion Biofarmacéutica (SCB) de firmacos que se
administran por via oral.

Los farmacos que se encuentran formando complejos de inclusion
con CDs experimentan una cesién rapida cuando se administran al
organismo, ya sea en forma liquida o sélida, al diluirse los complejos
en los fluidos biolégicos [31-33]. Esta rapida decomplejaciéon puede
resultar ventajosa para desarrollar sistemas de liberacion inmediata,
facilitando la absorcion de glucésidos cardiotonicos, analgésicos
o antiepilépticos en situaciones de emergencia [34]. Las CDs con
sustituyentes anfifilicos dan lugar a agregados supramoleculares
o nanosferas que pueden incorporar farmacos hidrofébicos en pro-
porciones elevadas. El fairmaco también se libera rapidamente hacia
el medio acuoso a partir de estas nanoestructuras [35-37]. Por otra
parte, las CDs se pueden modificar con grupos ionizables o hidro-
fobicos para dotarlas de capacidad para modificar la cesion [6]. Por
ejemplo, la solubilidad de CDs modificadas con grupos acido carboxi-
lico, como la O-(carboximetil)-O-etil-B-CD, depende del pH por lo que
resultan utiles para preparar formas entéricas [38]. Los conjugados
CD-farmaco tienen también un gran potencial en el desarrollo de for-
mas de liberacion coldénica [39]. Para conseguir una liberacién lenta
con farmacos de elevada hidrosolubilidad se puede acudir a CDs con
sustituyentes alquilicos o acilados, si bien su capacidad para regular

la cesion se ve limitada por la decomplejacion relativamente rapida
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que se produce como consecuencia de la dilucién de las formula-
ciones [40,41]. Puesto que el equilibrio depende fundamentalmente
de la concentraciéon local de CD, una estrategia muy atractiva para
controlar la cesién consiste en incorporar el complejo a una estruc-
tura que minimice la dilucion.

A diferencia de lo que ocurre en los sistemas en los que los complejos
CD-farmaco no tienen restringida su movilidad, que ceden el fairmaco
a una velocidad dependiente del proceso de dilucion, la incorporaciéon
de CDs a entramados poliméricos o hidrogeles permite controlar la
liberacién regulando la difusién y/o la afinidad del firmaco por las
CDs inmovilizadas [5]. Los hidrogeles son materiales biocompatibles
muy versatiles que encierran un gran potencial como componentes
de sistemas de liberacion de medicamentos para la practica totalidad
de las vias de administracién [42]. Los hidrogeles fisicamente reticu-
lados controlan la cesién por el efecto que ejerce la viscosidad sobre
la difusién, pero su capacidad de regulacién no es tan elevada como
cabria esperar de los altos valores de macroviscosidad (viscosidad
aparente) que presentan, puesto que la variable critica es la viscosidad
del microentorno a través del que debe difundir el firmaco [43,44].
Como consecuencia de ello, es frecuente que no se consiga un control
eficaz de la cesién con hidrogeles muy viscosos. La incorporacién de
CDs hace que el mayor volumen hidrodinamico del complejo ralentice
la difusion. Los hidrogeles quimicamente reticulados ofrecen mayores
posibilidades de control de la cesién. El tamafio de malla del entrama-
do se puede mantener inalterado en el transcurso del proceso o bien
modificarse por efecto de estimulos o por reacciones de degradacion
enzimatica [45]. Desde un punto de vista practico, la utilidad de los
hidrogeles se ve limitada por su escasa afinidad hacia los farmacos
lipofilicos, que impide que se incorporen en cantidad suficiente, y
por el deficiente control de la liberacion de los fairmacos hidrofilicos.
La unién covalente de CDs a hidrogeles quimicamente reticulados
puede dotar al entramado de afinidad por ciertos farmacos. En la fi-
gura 1.4 se esquematizan diferentes formas de incorporacién de CDs

a entramados poliméricos.
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Figura 1.4. Distintas formas en las que se pueden encontrar las CDs formando

parte de entramados poliméricos: a) CDs libres; b) poli(pseudo)rotaxanos con las

CDs quimicamente unidas; ¢) CDs formando parte de las cadenas poliméricas y

actiando como agentes reticulantes que unen varias cadenas poliméricas; d) CDs

formando parte del entramado tridimensional del hidrogel; y e) CDs “colgantes”
de la estructura del entramado.

1.3. CDs libres en entramados poliméricos

La dispersion de CDs en matrices s6lidas o semisolidas (Figura 1.4a)
es un recurso muy util para modificar la velocidad de cesién y modu-
lar la biodisponibilidad. Si el farmaco se incorpora en cantidades muy
altas, las CDs pueden promover la cesién, incrementando la proporcién
de farmaco disuelto y en condiciones de difundir. Por el contrario, si
el farmaco se encuentra en proporciones bajas, de manera que una vez
que el sistema se hidrata la concentracioén sea inferior a su coeficiente
de solubilidad, la complejaciéon reduce la concentracion de farmaco
libre y dificulta la difusién como consecuencia del mayor tamano de
los complejos [46]. Por ejemplo, la incorporaciéon de un 1% de HP-B-CD
0 M-B-CD a hidrogeles fisicos de hidroxipropilmetilcelulosa (HPMC 4000
cPs) facilita la solubilization de melatonina y promueve su absorcion a

través de la mucosa nasal. Si la CD se incorpora en proporciones mas
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elevadas (5-10%), se forman complejos estables que difunden con dificul-
tad con lo que la absorcién nasal disminuye [47]. La incidencia de otros
mecanismos, como el impedimento estérico o la interaccién de la CD o
el farmaco con otros componentes de la formulacién, explican los resul-
tados aparentemente contradictorios recogidos en la bibliografia [48,49].

Como regla general, si se forma un complejo estable entre un fairmaco
hidrofébico y la CD, la velocidad de difusion dentro del entramado es
menor que la que presenta el farmaco libre [50,51]. La aplicaciéon de mo-
delos matematicos que permiten estimar la difusividad del farmaco libre
y del complejo CD-farmaco en sistemas ternarios farmaco/CD/polimero,
pone de manifiesto una progresiva reduccion de la velocidad de cesion
del farmaco a medida que se incrementa la proporciéon de CD [52]. Esta

tendencia no se manifiesta en las dos situaciones siguientes:

a) cuando la formacion del complejo incrementa significativamente la so-
lubilidad vy facilita la disolucion y la salida del farmaco del entramado
polimérico [53]. En este caso, un elevado gradiente de concentracién
de firmaco permite mejorar significativamente la absorciéon oral
y transdérmica [54]. Especialmente ilustrativos son los resultados
obtenidos con HP-B-CD y y-CD y con ibuprofeno, ketoprofeno y
prednisolona en hidrogeles de polivinilpirrolidona (PVP) reticulada
con acido polietilenglicoldimetacrilico [55]. La incorporacion de
los farmacos se llevo a cabo sumergiendo hidrogeles secos en una
disolucion saturada de farmaco (hidrogeles control) o en una diso-
luciéon de complejo CD-farmaco. La relacion molar CD:farmaco en la
disolucién de carga varié entre 6 y 50, solubilizindose la totalidad
de la dosis al encontrarse la CD en exceso. Con HP-B-CD se consi-
guib incrementar, con respecto al hidrogel control, 6, 9 y 3 veces
la carga de ibuprofeno, ketoprofeno y prednisolona. Con y-CD se
duplicé la cantidad de prednisolona cargada, pero no se mejoré la
carga de ibuprofeno o ketoprofeno debido a la baja solubilidad de
los complejos. La HP-B-CD increment6 la velocidad de cesion de los
tres farmacos, mientras que la y-CD no solo no alter6 la liberacion

de ibuprofeno, que tiene una baja tendencia a formar complejos,
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sino que retras6 la cesién de ketoprofeno y de prednisolona. Este
altimo efecto se explica por el gran tamafno y el bajo coeficiente
de difusion de los complejos que forma la y-CD. Si la constante de
afinidad CD-farmaco es suficientemente alta, no se necesario prepa-
rar previamente el complejo ya que este puede formarse de forma
espontianea una vez que se hidrata el entramado [49].

b) cuando el fairmaco interacciona fuertemente con el entramado po-
limérico, como ocurre en el caso del hidrocloruro de propanolol y
el 4acido poliacrilico (Carbopol®). El firmaco, catiénico, forma agre-
gados insolubles con las cadenas poliméricas y reduce de manera
significativa el grado de hinchamiento y la bioadhesividad de los
microgeles. La complejacion con p-CD minimiza las interacciones
farmaco-polimero, devolviendo a los microgeles su comportamiento

caracteristico e incrementando la velocidad de cesién [56].

Cuando no se forman complejos, las CDs hidrosolubles pueden au-
mentar la velocidad de cesion formando, a medida que se disuelven y
abandonan la matriz del hidrogel, canales por los que puede salir el
farmaco. Las CDs menos hidrofilicas aumentan la tortuosidad, dificultan
la difusion y retrasan la cesion [46]. Una buena prueba de la complejidad
de los efectos de las CDs sobre la cesion de farmaco a partir de entra-
mados fisicamente reticulados, es el comportamiento que se observo
al incorporar p-CD e HP-B-CD a geles y comprimidos matriciales de hi-
droxipropilmetilcelulosa (HPMC K4M) junto con un farmaco hidrosoluble
(diclofenaco so6dico) o un farmaco de reducida solubilidad (sulfameti-
zol). Los dos farmacos forman complejos de constantes de estabilidad
de 100.6 y 115.2 M1 (diclofenaco sédico) y 651.8 y 563.9 M1 (sulfame-
tizol) con B-CD y HP-B-CD, respectivamente [57,58]. En geles preparados
con HPMC al 2%, una relacion molar CD:fairmaco 0.5:1 dio lugar a un
incremento en la velocidad de difusion al minimizarse las interaccio-
nes hidrofébicas entre el polimero y el farmaco. En cambio, un exceso
de CD, en especial de la variedad mas voluminosa (HP-B-CD), dificulté
la difusion de los complejos a través de la malla relativamente estrecha

del entramado. En comprimidos matriciales preparados con relaciones

37



CD/lactosa elevadas se observo un incremento marcado de la velocidad
de cesion de sulfametizol, mientras que la cesion de diclofenaco sodi-
co se ralentiz6, lo que prueba que el predominio de uno u otro efecto
depende de la hidrofilia del firmaco [59].

Otro aspecto a tener en cuenta es la posibilidad de que se produzca
una complejacién parcial de algin componente polimérico con la CD,
en particular de un copolimero anfifilico o de un polimero con grupos
hidrofébicos [60]. Por ejemplo, las CDs se pueden utilizar para modular
la viscosidad y la respuesta a la luz de polimeros funcionalizados con
grupos azobenceno, que experimentan cambios de conformacién trans/
cis cuando se irradian con luz UV. En la oscuridad los isomeros trans,
hidrofébicos, se asocian y actdan como puntos de unién a lo largo de la
cadena polimérica, con lo que aumenta la viscosidad del gel. Bajo irra-
diacion, la transicion de la forma trans a cis (mas hidrofilica) hace que
las uniones se rompan. El isémero trans del azobenceno puede formar
complejos con a-CD, inhibiendo su autoasociacién e incluso revirtiendo
el efecto de la radiacion UV sobre la viscosidad [61]. A su vez, el isdbmero
cis se puede complejar con HP-B-CD. Cuando los sustituyentes azobence-
no estan anclados sobre las cadenas de un copolimero anfifilico, como
el poli(N,N-dimetilacrilamida-co-metacriloiloxiazobenceno) (DMA-MOAB),
y se afiade HP-B-CD, su capacidad para interaccionar con otros copolime-
ros anfifilicos y dar lugar a micelas se puede alterar considerablemente
modificando las condiciones de irradiacién. Este fenémeno puede ser nutil
para modular la difusién de solutos hidrofilicos a través de hidrogeles [62].

Las CDs también pueden formar complejos de estequiometria muy su-
perior a 1:1 con copolimeros bloque, dando lugar a estructuras en forma
de collar denominadas polipseudorotaxanos [63]. Las CDs se ensartan en
las cadenas de polimero acumuliandose en las regiones mas favorables
para la complejacion (por ejemplo, en los bloques polioxido de etileno
la a-CD o en los bloques polioxido de propileno la B-CD) [64-66]. Si los
extremos del polimero se bloquean con grupos voluminosos de manera
que las CDs no puedan abandonar el polimero, se obtienen estructuras
conocidas como polirotaxanos. Las interacciones intermoleculares entre uni-

dades de CD incorporadas a polirotaxanos pueden dar lugar a la formacion
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de superestructuras en forma de nanotubos. También se ha propuesto la
reticulacion de las CDs de polirotaxanos adyacentes [67] (Figura 1.4b) y
para unir quimicamente las CDs que ocupan los extremos de las cadenas
poliméricas [68] con el fin de obtener geles con puntos de reticulacion
deslizantes. Un diseo adecuado de los polirotaxanos permite una amplia
modulacion de las propiedades del hidrogel, lo que abre interesantes
posibilidades en el ambito biomedicina [63,69,70]. Aunque el nimero de
estudios sobre las posibilidades que ofrecen los polirotaxanos para incre-
mentar la solubilidad y modificar la difusividad de los farmacos es todavia
reducido, los resultados de los que se dispone indican que la complejacion
espontanea de copolimeros bloque con CDs eleva la concentracion critica
micelar del copolimero y reduce el nimero de micelas y de cavidades
de CD libres para albergar moléculas de farmaco [71-73]. Esto hace que la
eficacia de solubilizaciéon de farmacos hidrofébicos se reduzca. Ademas,
en el caso de los copolimeros bloques de 6xido de polietileno/6xido
de polipropileno sensibles a cambios de temperatura, como los PEO-PPO-
PEO (poloxamer o Pluronic®), se producen modificaciones importantes
en la viscoelasticidad de los geles y en la temperatura de transicién sol-
gel [72,74,75]. La adicion de HP-B-CD o M-B-CD (5% p/v) a dispersiones
de Pluronic F127 (15% p/v) da lugar a un incremento de 5 y 15°C, res-
pectivamente, de la temperatura de gelificacion y reduce marcadamente
el moédulo elastico o de almacenamiento (G”) y el modulo viscoso o pér-
dida (G""). Ademas, el Pluronic F127 desplaza facilmente las moléculas
huésped de la cavidad de las CDs, aumentando la proporcion de firmaco
libre en el medio [76]. Estos hechos llaman la atencién sobre la necesidad
de identificar la naturaleza y la estequiometria de los complejos cuando
se preparan sistemas ternarios farmaco-polimero-CD, una practica habitual
en tecnologia farmacéutica.

Un paso adelante en el campo de los sistemas ternarios es la pre-
paracion de geles estables usando un mecanismo “llave-cerradura” o
“cremallera”, en el que CDs unidas covalentemente a la cadena poli-
mérica reconocen ciertos grupos de otros polimeros, originando un
entramado tridimensional (Figura 1.4c). La reticulacién mediada por

CD da lugar a entramados que exhiben propiedades intermedias entre
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las de los hidrogeles fisicos, en los que las interacciones son reversi-
bles, y las de los hidrogeles reticulados quimicamente que son estables
frente a la dilucion. Este fenomeno se ha observado al mezclar: i) un
polimero con CDs “colgantes” con un polimero con cadenas laterales
hidrofébicas de 4-tert-butilanilida [77]; ii) un conjugado de quitosano-
CD con quitosano con grupos adamantilo o polietilenglicol [78]; iii)
poli(acrilamida)-CD con poli(acrilamida) con anillos aromaticos [79];
y iv) polimeros de B-CD con poli(N-isopropilacrilamida) con grupos
adamantilo o dodecilo [80]. Por ejemplo, se produce un autoensamblaje
espontianeo entre polimeros de p-CD (poli-f-CD) y dextranos con cade-
nas alquilicas o grupos adamantilo colgantes (Figura 1.5). Cuando se
mezclan disoluciones acuosas de ambos polimeros en concentraciones
de 6.6-7.5% p/p se observa una inmediata separacién de fases. La fase
gel presenta una alta concentracion de ambos polimeros, con valores
de G” y G”7 400-500 Pa y 1200-1400 Pa, respectivamente [81,82]. Si las
concentraciones de polimeros son mas bajas (0.1-1% p/p) se forman
particulas nanométricas de tamano variable segin el grado de susti-
tucion del polimero con grupos que forman complejos con las CDs
[83,84]. Si los polimeros cuentan con grupos ionizables, se pueden
conseguir geles de viscosidad variable en funciéon del pH del medio.
Los hidrogeles se pueden cargar con moléculas que formen complejos
con poli-B-CD, incorpordandolas a sus disoluciones antes de mezclar con
la disolucion de dextrano (Figura 1.5). Las cavidades que no contengan
farmaco estaran disponibles para albergar las cadenas alquilicas y actuar
como puntos de unién entre ellas. Estos geles proporcionan perfiles
de liberacion sostenida de benzofenona y tamoxifeno durante mas una
semana. Ademas, la reversibilidad de la complejacién polimero-CD hace
posible la administracion del gel mediante inyeccion a través de agujas
relativamente finas. Una ligera presion causa la decomplejacién y un
descenso de la viscosidad, y el sistema fluye facilmente. Al cesar la
presion, los geles recuperan rapidamente los valores iniciales de G” y
G~ [81]. Estas propiedades junto con una excelente biocompatibilidad
permiten augurar a estos sistemas de gelificacion in situ un futuro muy

prometedor en el campo de la biomedicina.
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Hidrogel de MD-ppCD
cargado de firmaco

Figura 1.5. (a) Interaccion espontianea de un dextrano alquil-modificado (MD) con

poli-B-CD para dar lugar a un gel. Algunas cadenas alquilicas del MD forman comple-

jos con las CDs del poli-B-CD. Las CDs libres pueden formar complejos de inclusion

con farmacos hidrofébicos. (b) Aspecto de las disoluciones de MD y da poli-p-CD y

de la mezcla de ambas transcurridos 5 segundos. Adaptado de referencia [81] con
permiso de John Wiley and Sons.

1.4. Hidrogeles con CD integradas en su estructura

Se pueden preparar hidrogeles quimicamente reticulados con CDs
integradas en el esqueleto polimérico, acudiendo a alguno de los proce-
dimientos siguientes: a) reticulacion directa de las CDs (condensacién con
un agente reticulante), b) copolimerizacién de las CDs con comonémeros
acrilicos o vinilicos, y ¢) anclaje de las CDs a entramados preformados.
Cuando los entramados entran en contacto con un medio acuoso, las CDs
no se diluyen, a diferencia de lo que ocurre con las disoluciones de CDs
individuales y con los hidrogeles reticulados fisicamente. El volumen de
agua que puede entrar en un hidrogel reticulado quimicamente esta limitado
por el propio entramado y, dado que las CDs se encuentran covalente-
mente unidas, el hidrogel hincha sin disolverse y sin perder componentes.

Esto genera un microambiente rico en CD con cavidades disponibles para
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interaccionar con moléculas de farmaco. En estas estructuras, la afinidad
CD-farmaco se convierte en el principal factor responsable del control
de la liberacién. Cuando una molécula de farmaco se decompleja de una
cavidad de CD, encuentra en su entorno otras cavidades disponibles para
formar un nuevo complejo. El desplazamiento del farmaco a través del
hidrogel serd mas o menos riapido dependiendo del grado de ocupacion
de las cavidades del entramado y de su afinidad por ellas (Figura 1.6).
A medida que avanza el proceso de cesion, el nimero de cavidades dis-
ponibles para formar complejos con el fairmaco se va incrementando. Ello
ralentiza la cesion e incluso hace posible que algunas moléculas que se
habian liberado previamente puedan ser recaptadas si permanecen en torno
al hidrogel. En consecuencia, los hidrogeles de CD poseen caracteristicas
Unicas para retener farmacos y pueden resultar muy utiles en el desarrollo
de sistemas de liberacién controlada. Es importante destacar que las CD
covalentemente unidas al entramado no ven reducida su capacidad para
formar complejos, sino que incluso se puede incrementar, en especial con
compuestos de gran tamano molecular que requieren varias unidades de CD
por molécula para formar el complejo [85-91]. En las secciones siguientes
se describen las estrategias a seguir para el desarrollo de entramados de

CDs reticuladas.

Figura 1.6. Liberacion de un firmaco a partir de un hidrogel de CDs quimica-
mente reticuladas. El farmaco va ocupando cavidades sucesivas hasta llegar a la
superficie del entramado.

1.4.1. Reticulacién directa

Los primeros polimeros e hidrogeles de CDs se prepararon por reac-

ciones de condensacion de los grupos hidroxilo de CDs naturales o de
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los grupos amino o acido carboxilico de CDs funcionalizadas, utilizando
agentes reticulantes di- o multifuncionales tipo aldehido, cetona, iso-
cianato o epoéxido (epichlorhidrina) [92]. Aunque la reaccion transcurre
de manera espontanea, normalmente se incorpora un catalizador para
incrementar la velocidad del proceso [93]. El agente reticulante mas
utilizado es la epiclorhidrina (EPI). En medio alcalino, sus dos grupos
funcionales pueden reaccionar entre si o con grupos hidroxilo de las
CDs, para dar lugar a una mezcla de CDs reticuladas unidas por cadenas
cortas de EPI polimerizada (Figura 1.7) [94,95]. Los hidrogeles de EPI-CD
(generalmente microgeles) pueden hinchar en medio acuoso. Controlando
la reaccion (por ejemplo, parando la reticulaciéon en una determinada
etapa) es posible obtener polimeros de CD hidrosolubles [88]. La relacién
EPI:f-CD determina la proporcién de cavidades de CD disponibles para
interaccionar con el farmaco; alcanzandose el maximo con hidrogeles

que contienen un 50% de p-CD [96].
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Figura 1.7. Hidrogel de EPI-CD. Reproducido de referencia [94] con permiso
de Elsevier.

Los microgeles de EPI-CD se han evaluado como adsorbentes para
extraer farmacos y moléculas hidrofébicas del agua [97-99], para separar
compuestos en matrices complejas [100-103] o en cromatografia [104,105]
y para separar enantiémeros a partir de mezclas racémicas [106-108].
Las propiedades mecanicas de los microgeles se pueden modular in-

corporando polimeros hidrofilicos (por ejemplo, PVA) y otros agentes

43



reticulantes [109, 110]. También se les puede dotar de sensibilidad a
cambios de temperatura, uniendo poli(N-isopropilacrilamida) (PNIPA)
a B-CDs previamente reticuladas [111] o preparando entramados interpene-
trados (IPN) o semiinterpenetrados (semi-IPN) de EPI-CD y PNIPA [112].
Estos sistemas permiten regular la velocidad de cesién de los farmacos en
funcioén no sélo de la afinidad por las CDs sino también de las condicio-
nes de temperatura de su entorno [112, 113]. También se han preparado
microgeles sensibles a cambios de pH, interpenetrando microgeles de
EPI-CD-PVA con poli(acido metacrilico) (PMAA) [114]. Por otra parte, el
elevado numero de grupos hidroxilo de las CDs las hace muy utiles para
desarrollar entramados EPI-CD sensibles a campos eléctricos. Estos ma-
teriales inteligentes experimentan cambios rapidos y reversibles en sus
propiedades reolégicas bajo la accion de pequefios campos eléctricos; sin
embargo, no resisten un fuerte campo eléctrico durante un tiempo pro-
longado y la polarizacion se ve limitada por la rigidez y la alta densidad
de CDs [115]. La co-reticulacion con almidén permite obtener entramados
que, mezclados con aceite de silicona, presentan unas buenas propiedades
electroreoldgicas [116].

Algunos hidrogeles de EPI-CD muestran una elevada capacidad de
retencion de solutos debido, no sélo a la formaciéon de complejos de in-
clusion, sino también al establecimiento de interacciones especificas con
los numerosos grupos hidroxilo de las CD. Sacando partido de este meca-
nismo se han desarrollado hidrogeles selectivos para creatinina [117]. Los
hidrogeles se preparan a pH alcalino dado que en estas condiciones los
OH-6 estan ionizados y pueden interaccionar electrostiticamente con los
grupos amino de la creatinina. Una vez formado el hidrogel y eliminada
la creatinina, se mantiene la conformacion de las CDs, lo que permite
la recaptacion selectiva de creatinina de medios acuosos. La maxima se-
lectividad se manifiesta con proporciones molares p-CD:creatinina 3:2 y
f-CD-EPI 1:10. Los entramados de EPI-CD también se pueden funcionalizar
con grupos amonio cuaternario para que actuen como trampas de sales
biliares [118].

La utilizacién de diisocianatos como agentes reticulantes también

permite elaborar macro y microhidrogeles de CDs (Figura 1.8) [119-121].
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Los hidrogeles de B-CD y diaminopoli(etilenglicol), reticulados con hexa-
metilendiisocianato son muy hidrofilicos, biocompatibles y capaces de

cargar y ceder de forma controlada estradiol, quinina o lisozima [122].

Figura 1.8. Estructura de un entramado de B-CDs reticuladas con hexametilen-
diisocianato en proporcién 1:8 y formacion de complejos de inclusion con fenol.
Reproducido de referencia [120] con permiso de John Wiley and Sons.

Los diisocianatos también se han empleado para obtener polime-
ros hidrofilicos de CDs hiperramificados con capacidad para formar
complejos [123] y particulas nanoporosas de CDs para captar solutos
de medios acuosos y cederlos a fases organicas [124]. La combina-
cion de esta aproximacion con la tecnologia de moldeado molecular
(molecular imprinting) permite mejorar la selectividad de la carga y
conseguir un mejor control de la cesion [125]. El grupo de Asanuma
y Komiyama ha evaluado ampliamente las posibilidades que ofrece el
moldeado molecular, para potenciar la capacidad de los entramados

de B-CD reticulados con tolueno-2,4-diisocianato en la separaciéon
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selectiva de moléculas con actividad biolégica y en la extraccion de
contaminantes de efluentes liquidos [126]. La reticulacién en presencia
de colesterol o estigmasterol conduce a la formacion de entramados
en los que dimeros o trimeros de p-CD actian cooperativamente para
atrapar cooperativamente moléculas esteroidicas de gran tamafno. Una
vez completada la polimerizacién y retiradas las moléculas que han
servido como moldes, los hidrogeles imprinted (MIP) pueden captar
de un medio acuoso colesterol y estigmasterol, mostrando una afinidad
mucho menor por otras estructuras quimicamente relacionadas (Figura
1.9) [127,128]. En general, la reticulacién de P-CD con diisocianatos
conduce a la obtencién de hidrogeles con menor tamano de malla y
grado de hinchamiento, en comparacién con los obtenidos con EPI,
y en los que las interacciones hidrofébicas inespecificas se producen

con mas facilidad [129,130].

'l_. - Tanpllle - CyD

Figura 1.9. Esquema de un MIP de CD obtenido utilizando diisociantos como
agentes reticulantes. Reproducido de referencia [127] con permiso de la American
Chemical Society.

Para desarrollar microcapsulas recubiertas con -CD reticuladas se ha
utilizado una técnica de emulsién-polimerizacion con cloruro de diacilo
[131]. Las moléculas huésped acceden rapidamente a las cavidades de
las CDs, completandose la carga en pocos minutos. Las microcapsulas
sostienen la cesion de propanolol durante varias horas [132]. Los re-
ticulantes con grupos carbonilo activos también se han aplicado a la
obtencién de nanoesponjas de 350-600 nm de diametro y grados de
prorosidad variables, potencialmente utiles como transportadores de
farmacos muy diversos [133-134]. Por su parte, la condensaciéon con

acidos policarboxilicos, como acido citrico, acido 1,2,3,4-butanotetra-
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carboxilico o poli(acido acrilico) (PAA) (Figura 1.10), constituye una
aproximacion limpia para obtener de entramados de CD, aunque tiene
el inconveniente de que hay que eliminar el agua que se genera en la
reaccion de esterificacion, aplicando vacio o temperaturas superiores

a 140°C [135].
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Figura 1.10. Estructura de un entramado de CDs reticuladas por condensacion
con poli(acido carboxilico)s. Reproducido de referencia [135] con permiso de
John Wiley and Sons.

Por udltimo, la capacidad de las CDs para reaccionar con grupos
epo6xido en condiciones suaves ha llevado a desarrollar procedimientos
que permiten unir las CDs en un solo paso [136]. El etilenglicoldigli-
cidileter (EGDE) cuenta en su estructura con dos grupos epoxido de
reactividad similar, capaces de reaccionar simultaneamente con los
grupos hidroxilo de una CD o de un polisacarido lineal, dando lugar
a hidrogeles viscoeldsticos de elevada biocompatibilidad [7,136-138].
Para que se formen hidrogeles de HP-B-CD se requiere como minimo
un 10% p/p de HP-B-CD y un 14.28% p/p de EGDE. Estas proporciones
permiten que 2/3 de los grupos hidroxilo de cada CD reaccionen con
el agente reticulante. Los hidrogeles de HP-B-CD y de M-B-CD se com-
portan con superabsorbentes (incorporan hasta 1000% p/p de agua) y
pueden incorporar cantidades de diclofenaco sédico y de estradiol de 2
a 500 veces superiores a las que se conseguirian si el fairmaco se alojase
unicamente en la fase acuosa del hidrogel. La afinidad del entramado
por los farmacos durante la etapa de incorporacién como el control de
cesion al entrar en contacto con medio acuoso muestran una estrecha
correlacion con el valor de la constante de complejacién farmaco-CD
[139] (Figura 1.11).
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Figura 1.11. Dependencia del coeficiente de reparto entramado/agua (Ky,w) y de
la constante de liberacion (Ky) del estradiol a partir de hidrogeles de HP-p-CD ({)
y M-B-CD (°) respecto de las constantes de estabilidad de los complejos (Ky.1) [139].

En el caso del estradiol, se consiguieron perfiles de cesion sostenida
durante una semana [139]. La carga y la liberacién de farmaco estan
controladas principalmente por la constante de afinidad farmaco/CD, y
la incorporacion de los éteres de celulosa dota a los hidrogeles de mayor

flexibilidad y acelera ligeramente el proceso de cesioén (Figura 1.12).

100 — MECD

Estradiol released (%)

Time (h)

Figura 1.12. Cesion del estradiol a partir de hidrogeles de HP-B-CD or M-B-CD prepa-
rados con 20% de CD (*), 20% CD - 0.25% HPMC ([1), 25% CD - 0.25% HPMC (A), y
30% CD - 0.25% HPMC (V). Reproducido de referencia [139] con permiso de Elsevier.
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El procedimiento de reticulacién con EGDE permite obtener macrogeles
y nanogeles mixtos de HP-B-CD o y-CD y diversos polimeros relacionados
estructuralmente, como HPMC, metilcelulosa (MC), hidroxipropilcelulosa
(HPO), carboximetilcelulosa sédica (CMCNa), dextrano o agar-agar [140-
142]. Estos hidrogeles presentan un microambiente rico en cavidades de CD
muy adecuado para incorporar eficazmente firmacos antifingicos como el
sertaconazol [140], antibidticos como el ciprofloxacino [141], o antiinflama-
torios como la dexametasona [142]. En general, la aplicacion de una etapa
de calefaccion en autoclave (121°C, 20 min) promueve la incorporacién del
farmaco sin afectar a las propiedades mecanicas del hidrogel.

Aplicando un procedimiento similar, se prepararon hidrogeles de HP-f-
CD con dominios interpenetrados de poli(acido acrilico) (PAA, Carbopol®)
con el objetivo de combinar la capacidad de respuesta frente a cambios
de pH y las propiedades mucoadhesivas del Carbopol con la capacidad
de formacién de complejos de las CDs reticuladas [143]. Estos hidrogeles
presentan un entramado continuo de CDs y dominios discontinuos de
carbopol, resultando en un IPN a microescala (ms-IPN). Estos ms-IPNs
tienen las siguientes ventajas: i) para su obtencién no se requiere la pre-
paracion previa de monoémeros acrilicos de CD; ii) cuando se hidratan no
pierden componentes, como ocurre con los semi-IPNs convencionales; iii)
la presencia de PAA reticulado comunica bioadhesividad y capacidad de
respuesta a cambios de pH (Figura 1.13); iv) la estructura descontinda
puede facilitar la movilidad de los entramados lo que los dota de excelentes

propiedades mecanicas; y v) el producto final se obtiene en un solo paso.

Figura 1.13. Hinchamiento de un ms-IPN de HP-B-CD y carbopol en respuesta a
cambios de pH. Reproducido de referencia [143] con permiso de Elsevier.
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Los ms-IPNs han mostrado un gran potencial como vehiculos de es-
tradiol y ketaconazol, incorporando hasta 2000 veces mas fairmaco que
el que se puede disolver en la fase acuosa [143]. El carbopol contribuye
a incrementar la capacidad de incorporacion de farmaco haciendo que,
a pH neutro, los entramados tengan una malla mas abierta, a través de la
que el fairmaco difunde con mayor facilidad y puede entrar en contacto
mas facilmente con las CDs para formar complejos. Estos IPNs sostienen
la cesion durante varios dias, a una velocidad que depende del pH y que

se puede modular modificando la proporcion de carbopol (Figura 1.14).

1.4.2. Hidrogeles preparados por copolimerizacion de monémeros de CD

Una alternativa a la reticulacién directa de las CDs consiste en prepa-
rar monémeros de CD (Figura 1.15) que puedan copolimerizar con los
monomeros vinilicos o acrilicos utilizados habitualmente en la prepara-
cién de hidrogeles. La mayoria de las sintesis de monémeros de CD se
centran en los grupos hidroxilo del anillo glucopiranésico. Teniendo en
cuenta que las CDs presentan 18 (a-CD), 21 (B-CD) 6 24 (y-CD) grupos
hidroxilo susceptibles de ser sustituidos, el nimero de derivados posibles
es muy elevado. Por otra parte, el hecho de que un elevado nimero de
grupos hidroxilo tenga una reactividad similar, hace que la preparacién
de monémeros monofuncionalizados resulte dificil.

Se pueden preparar monémeros monofuncionalizados haciendo re-
accionar a-CD o B-CD con un éster de m-nitrofenilo en medio alcalino
(Figura 1.15a). Los ésteres de nitrofenilo forman complejos con las CDs
y provocan una transesterificacion selectiva de uno de los grupos hi-
droxilo secundarios, reduciendo las posibilidades de formar derivados
multifuncionales [144, 145]. La copolimerizacion de acriloil-B-CD con
N-isopropilacrilamida (NIPA) da lugar a hidrogeles porosos que expe-
rimentan rapidas transiciones de fase en medio acuoso [146]. Ademas,
acriloil-a-CD y acriloil-(6-O-a-D-glucosil)-p-CD resultan utiles para
preparar particulas imprinted con afinidad por moléculas que pueden

formar complejos con varias CDs simultineaments, como es el caso de
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la vancomicina, cefazolina, feneticilina y algunos dipéptidos [147]. La
combinacion de bisacriloil-B-CD y monémeros ionicos (acido sulfénico
2-acriloilamido-2,2"-dimetilpropano) conduce a entramados con gran
afinidad por moléculas anfifilicas como la fenilalanina, discriminando

incluso sus enantiémeros [148,149].

Non-autoclavad

Avtoclaved

Ketoconazole released (%)

0 5 10 15 20 25
Time (h)

Figura 1.14. Perfiles de cesion de ketoconazol, en una disolucién de dodecilsul-

fato sodico al 0.3% (pH 7.8), a partir de hidrogeles HP--CD/carbopol preparados

con distintas proporciones de carbopol. Reproducido de referencia [143] con
permiso de Elsevier.
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Figura 1.15. Estructura de algunos monémeros de ciclodextrina que se han
ensayado como componentes de entramados poliméricos.

Los derivados monotosilo de la f-CD (Figura 1.15b) se pueden obtener
haciendo reaccionar un grupo hidroxilo C6 primario con el cloruro de
tosilo [150-152]. Para preparar nuevos mondémeros monofuncionalizados
con grupos amino primario, se hace reaccionar etilenodiamina (EDA) o
1,6-hexanodiamina (HAD) con mono-6-Ots-p-CD [153]. A continuacion,
el grupo amino reacciona con glicidilmetacrilato (GMA) y se obtienen
GMA-EDA-B-CD y GMA-HAD-B-CD, que son monémeros monometacrilato
de B-CD (Figura 1.16).
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Figura 1.16. Ruta de sintesis de monomeros monometacrilato de ﬁ—CD (GMA-

EDA-B-CD y GMA-HDA-B-CD) a partir de mono-6-OTs-B-CD vy etilenodiamina

(EDA) 6 1,6-hexanediamina (HAD). Reproducido de referencia [153] con permiso
de John Wiley and Sons.

Los monoémeros derivados de la acrilamida, como la acrilamido-
metil-CD (Figura 1.15f) [154], combinados con acrilato sédico se han
mostrado utiles para preparar hidrogeles sensibles a cambios de pH,
que regulan la carga y cesion de farmaco por un doble mecanismo de
afinidad por las CDs y de respuesta del entramado al pH [155]. Estos
monémeros también se han utilizado para peparar entramados capa-
ces de captar selectivamente aminoacidos u oligopéptidos en medio
acuoso [156-158].

La condensaciéon de CDs con anhidrido maleico (MAH) conduce a
la formaciéon de monoémeros que combinan la capacidad complejante
de las CDs con la capacidad de respuesta frente a cambios de pH de los
grupos acido carboxilicos (Figura 1.15g) [159]. Los hidrogeles de PNIPA
(91-64% p/p)-co-MAH-B-CD (9-36% p/p) responden a estimulos térmicos,
al pH y a la fuerza idnica y se pueden utilizar para cargar clorambu-
cilo y cederlo a distinta velocidad en funcién del pH del medio [160].

Los cambios en el grado de hinchamiento son reversibles y reproducibles
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después de varios ciclos [159] (Figura 1.17). MAH-B-CD también se puede
copolimerizar con copolimeros bloque sensibles a cambios de tempera-
tura, como los poloxamer o Pluronic® [161], o biodegradables como el
poli(D,L-4acido lactico) [162].

Para preparar mondémeros multifuncionales de uretano-metacrilato-p-
CD (Figura 1.15h) se suele acudir a un procedimiento que consta de dos
etapas: en primer lugar se sintetiza un derivado de uretano-metacrilato
a partir de hidroxietilmetacrilato (HEMA) y tolueno-2,4-diisocianato vy, a
continuacion, se hace reaccionar este derivado con B-CD [163]. La copoli-
merizacion del monémero de B-CD con HEMA conduce a hidrogeles que
presentan una elevada capacidad de carga de acido salicilico, sulfatiazol,
rifampicina y naranja de metilo. El efecto sobre la velocidad de cesion
result6 ser dependiente de la hidrofilia del farmaco, ralentizandose ligera-
mente la liberaciéon de naranja de metileno y acido salicilico, y acelerandose
la del farmaco hidrofébico sulfatiazol (Figura 1.18). Las diferencias en
la solubilidad y en la afinidad de los farmacos por las CDs explican los
efectos contrapuestos que se derivan de la incorporacion del monémero

de B-CD al hidrogel.
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Figura 1.17. Respuesta al pH de hidrogeles PNIPA-co-MAH-B-CD. Reproducido
de referencia [159] con permiso de Elsevier.
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Figura 1.18. Perfiles de liberaciéon de naranja metilo (a), acido salicilico (b),
sulfatiazol (¢) y rifampicina (d) a partir de hidrogeles de B-CD-UM. Reproducido
de referencia [163] con permiso de John Wiley and Sons.

Los monomeros metacrilicos de CDs despiertan un gran interés por
las posibilidades que ofrecen en una gran variedad de campos. Se pue-
den obtener monémeros de CDs con 6 dobles enlaces en una sola etapa,
haciendo reaccionar p-CD con anhidrido metacrilico [164], y monémeros
de CD con grupos metacrilicos en las posiciones 2 y 3 en dos etapas que
comprenden la acetilacion de los grupos hidroxilo primarios y la posterior
esterificacion de los grupos hidroxilo secundarios con anhidrido metacrilico
[165]. La esterificacion completa de los grupos hidroxilo primarios (7) y
secundarios (14) permite preparar el monémero (2,3-di-O-metacrilato-6-
metacrilato)-f-CD [166] (Figura 1.15i). Al contar con numerosos grupos
reactivos, el monémero metacrilato-pCD actia como agente reticulante,
incrementando la rigidez de entramados de HEMA, lo que limita su ca-

pacidad para incorporar agua [167]. Estos hechos determinan que sélo
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cuando se incorpora el monémero metacrilato-pCD en proporciones bajas
se pueda manifestar una mejora en la carga de farmacos como hidrocor-
tisona o acetazolamida [167].

Los monémeros de metacrilato también se pueden utilizar como
rellenos para obturacién/reconstruccion dental. Algunos fotoiniciado-
res, como la camforquinona y el etil-4-dimetilaminobenzoato, forman
complejos de inclusiéon con los monémeros, alterando sustancialmente
la fuerza de adhesion y el grado de conversién durante la consolida-
cion del relleno [168,169]. Ajustando la relaciéon grupos metacrilato
polimerizables/grupos hidroxilo se pueden obtener monémeros de CD
adhesivos que promueven el anclaje del empaste a la dentina. Las resinas
preparadas con un 33% de B-CD metacrilada, 30% HEMA y 37% acetona
ofrecen una resistencia a la fuerza de cizalla similar a la de empastes

comercializados [170].

1.5. Funcionalizacién de entramados preformados con CDs

La funcionalizacién de materiales preformados es un area en la que
se esta desarrollando una investigacion cada vez mas intensa. Los bioma-
teriales deben combinar propiedades estructurales y superficiales aptas
para la aplicacion a la que se destinan. Ciertas propiedades estructu-
rales, como la resistencia fisica y la estabilidad quimica, determinan la
durabilidad del material, al tiempo que las caracteristicas superficiales
condicionan la naturaleza y la intensidad de las interacciones cuando
el material entra en contacto con otros materiales o con tejidos vivos.
La funcionalizacion superficial con CDs abre un abanico de posibilidades
a la hora de modular la afinidad de la superficie por determinadas molé-
culas. Por ejemplo, se pueden anclar CDs a materiales textiles para que
retengan colores, esencias, repelentes de insectos o agentes antimicrobia-
nos [171-174]. La modificacion superficial de materiales que se utilizan
en la fabricacién de dispositivos médicos con CDs reduce la adsorcion
de proteinas, los hace mas hemocompatibles y abre la posibilidad de

incorporar farmacos [175-177].
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El anclaje de CDs a hidrogeles preformados permite dotarlos de ca-
pacidad para formar complejos con moléculas activas sin alterar otras
propiedades. Este aspecto es particularmente relevante porque, como
se mencioné anteriormente, los monémeros de CD suelen presentar
varios dobles enlaces reactivos y actian como agentes reticulantes mo-
difcando las propiedades viscoelasticas, mecanicas y de hinchamiento
del hidrogel. Se han disefiado hidrogeles capaces de experimentar de
forma autonoma transiciones de volumen (ciclos de hinchamiento/
contraccion) en los que la p-CD actia como sensor de una sustancia y
la NIPA se comporta como actuador [178]. Para ello, se copolimerizo
NIPA (20 g) con p-nitrofenolacrilato (3.4 g) en N,N -dimetilformamida
y, a continuacién, se incorporaron CDs aminadas a los grupos p-nitro-
fenilacrilato (Figura 1.19).

La complejacion de la CD con acido 8-anilino-1-naftaleno-sulfénico
altera el equilibrio hidrofilico/hidrofébico, reduce la temperatura de
transicion y hace posible que se contraiga el entramado polimérico
(Figura 1.19a). La contraccioén desestabiliza el complejo provocando
la decomplejacion, con lo que se restablece la temperatura de tran-
sicion y el hidrogel se hincha. La coordinacién de estos dos efectos
(complejaciéon/contraccién) a una temperatura intermedia entre la
de transicion del hidrogel cuando las CDs estan formando complejos,
y la de transicién cuando las CDs se encuentran libres, conduce a cam-
bios auténomos de volumen (Figura 1.19b). Estos hidrogeles podrian
ser utiles como sensores.

También se han incorporado CDs a hidrogeles preformados de HEMA
copolimerizados con glicildilmetacrilato (GMA). Este ultimo monémero
presenta un grupo epoxido capaz de formar enlaces éter con los grupos
hidroxilo de las CDs [179, 180]. De este modo se obtiene un entramado
en el que las CDs no forman parte de su estructura primaria, sino que

se encuentran unidas por 2-3 enlaces éter (Figura 1.20).
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Figura 1.19. (a) Cambios de volumen inducidos por modificaciones en la
temperatura de un hidrogel de poli(NIPA-co-CD) en presencia de 8-anilino-1-
naftaleno-sulfénico, y (b) esquema del fenémeno oscilatorio auténomo: contraccion
del polimero, decomplejacién del 8-anilino-1-naftaleno-sulfonico, hinchamiento
del polimero, y formacién del complejo con el 8-anilino-1-naftaleno-sulfonico.
Reproducido de referencia [178] con permiso de la American Chemical Society.

Swollen state

w2

well
~

' q
AYV/‘g\'mﬁh’ 9

V‘\'A\

5.9nm

Figura 1.20. Esquema de un hidrogel de pHEMA-co-GMA con BCDs colgantes.
Reproducido de referencia [180] con permiso de Elsevier.

Este procedimiento permite desarrollar lentes de contacto blandas

medicadas que desempefian su funcion primaria de correctores de la
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visiéon y al mismo tiempo actian como depots de farmaco sobre la
superficie ocular. La incorporacion de B-CDs colgantes permitié incre-
mentar 15 veces la afinidad por diclofenaco y los hidrogeles sostuvieron
la cesién en fluido lacrimal durante 2 semanas [180]. Por otra parte
parte, hidrogeles similares con y-CDs ancladas incorporaron cantida-
des de nitrato de miconazol suficientes para inhibir el crecimiento de
Candida albicans [181].

1.6. Conclusiones

Las CDs ofrecen grandes posibilidades para modular la velocidad
de cesion de farmacos a partir de hidrogeles fisicos o covalentemente
reticulados. Su capacidad para formar complejos de inclusién permite
formular farmacos hidrofébicos en sistemas hidrofilicos. Cuando las
CDs se encuentran libres en el sistema, la complejacién tiene como
resultado, ademas, una modificacion del tamano hidrodinamico de
las especies que difunden y de las interacciones del farmaco con
las cadenas poliméricas. El balance de estos efectos determina la
velocidad de cesién. Por otra parte, la reticulacion directa de CDs,
su incorporacion a entramados acrilicos formando parte del esque-
leto polimérico o su anclaje a entramados preformados conduce
a hidrogeles con dominios de CDs con una concentracién local que
no se modifica significativamente al entrar en contacto con los flui-
dos biolégicos. Esto permite maximizar la capacidad de las CDs para
formar complejos de inclusién y, por lo tanto, dota a los entramados
de capacidad de control de la cesién por afinidad. La versatilidad
de los procedimientos de preparacion de hidrogeles, tanto a escala
macro como nanoscopica, abre unas perspectivas muy favorables
para incorporar CDs en estructuras muy diversas y con capacidad
de carga y de control de la cesiéon adecuadas para hacer frente a
necesidades especificas tanto en el desarrollo de nuevos sistemas de
liberacién de farmacos como de sistemas de combinacién farmaco-

producto sanitario.
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CAPITULO 2. APLICAGCAO DE POLISSACARIDEOS
PARA A PRODUCAO DE CURATIVOS E OUTROS
BIOMATERIAIS

Cecilia Z. Bueno, Itiara G. Veiga, Priscila S. C. Sacchetin, Marcia Z. Bellini, Angela M. Moraes
Departamento de Engenbaria de Materiais e de Bioprocessos, Faculdade de Engenbaria
Quimica, Universidade Estadual de Campinas, Campinas, Brasil.

Resumo:

Neste capitulo, sao inicialmente discutidas, em carater introdutério, de-
finicdes conceituais acerca dos biomateriais e dos tipos de compostos
que os constituem (metais, cerimicas, polimeros sintéticos e naturais
e compositos), abordando-se também aspectos relativos a suas aplicacoes
e a seu mercado. Na sequéncia, em razdo de sua atratividade decorrente
de caracteristicas como renovabilidade, citotoxicidade baixa ou inexistente,
biodegradabilidade e, em alguns casos, atividade biologica, a classe dos
polimeros naturais do tipo polissacarideos é enfocada de forma pormeno-
rizada. Aspectos relativos a estrutura quimica e a organizacio molecular
tridimensional desta categoria de compostos sao enfocados e algumas
de suas principais limitacoes em termos de aplicacoes tecnologicas siao
apresentadas. Caracteristicas especificas de alguns dos polissacarideos
utilizados com maior frequéncia para a obtencio de produtos destinados
a area de saude sdo abordadas, como a quitosana, o alginato, a xanta-
na e a pectina, em maior nivel de detalhamento, e a celulose, o acido
hialur6énico, o amido, a agarose, a carragena, a gelana, a goma guar, a
galactomanana, a heparina e a dextrina, de forma menos abrangente.

Em seguida, quatro diferentes tipos de aplicacdes de polissacarideos na
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constituicao de biomateriais sio descritos: o desenvolvimento de curativos
para aplicacio em lesdes de pele, a obtencio de matrizes uteis como
suporte celular na engenharia de tecidos, a producio de dispositivos para
a prevencao de adesOes peritoneais e desenvolvimento de nano e micro-

particulas para utilizacao na liberacao controlada de agentes bioativos.

Palavras-chave: polimeros naturais; polissacarideos; quitosana; algi-

nato; xantana; pectina.

Abstract:

In this chapter, conceptual definitions of biomaterials and the types of
compounds used in their constitution (metals, ceramics, natural and
synthetic polymers and composites) are initially discussed, as well as
aspects related to the biomaterials application and market. Due to the
attractiveness of polysaccharides, a class of natural polymers, attri-
buted to characteristics such as renewability, low or no cytotoxicity,
biodegradability and, in some cases, biological activity, these particular
compounds are focused in more detail. Aspects related to their chemical
structure and three-dimensional molecular organization are discussed
and some of their key limitations in terms of technological applications
are presented. Some of the polysaccharides most frequently used to
obtain products for health care and their specific features are addressed,
such as chitosan, alginate, xanthan gum and pectin, covered in greater
detail, and cellulose, hyaluronic acid, starch, agarose, carrageenan, gellan
gum, guar gum, galactomanan, heparin and dextrin, focused in a less
comprehensive way. Finally, four different applications of polysacchari-
des in the constitution of biomaterials are described: the development
of dressings for skin lesions, the production of matrices applicable as
scaffolds for cell culture in tissue engineering, production of devices
for the prevention of peritoneal adhesions and development of nano-

and microparticles for use in the controlled release of bioactive agents.

Keywords: natural polymers; polysaccharides; chitosan; alginate;

xanthan; pectin.
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2.1. Biomateriais: conceitos, aplicacoes e mercado

Os biomateriais sao utilizados ha mais de 2000 anos para o tratamento
de tecidos e partes do corpo humano danificadas. Os primeiros exemplos
do uso dos biomateriais sao implantes dentdrios produzidos a partir de
ouro ou madeira e proteses oculares feitas de vidro. Ao final da Segunda
Guerra Mundial, materiais de alto desempenho originalmente desenvolvi-
dos para fins militares, como metais inertes, cerimicas e principalmente
polimeros como o poli(metil metacrilato) (PMMA), comecaram a ser
utilizados por cirurgides. Um dos exemplos mais inspiradores do inicio
do uso de materiais de alto desempenho é o desenvolvimento da primeira
protese de quadril, a base de polietileno de alta massa molar e PMMA, em
1961. Apds estes primeiros passos, criou-se um novo campo de pesquisa
na década de 60, focado no desenvolvimento de novos biomateriais com
desempenho biolégico melhorado [1].

Atualmente, os biomateriais sao utilizados em aplicacdes complexas,
como a liberacao controlada de farmacos e de genes, a engenharia de
tecidos, a terapia celular, o desenvolvimento de 6rgaos tridimensionais
e os sistemas de imagem e diagnéstico baseados em microeletronica
e nanotecnologia [2].

Devido aos constantes avancos neste campo de pesquisa, que ampliou
a cada ano as possibilidades de aplicacdes dos materiais na medicina, a
definicio do termo “biomaterial” tem sido motivo de debates e discus-
soes. Até 1986, quando se realizou a 1* Conferéncia de Consenso sobre
Definicdes em Ciéncia dos Biomateriais, nao se havia estabelecido uma
definicio consistente deste termo. Foi somente nesta conferéncia que um
biomaterial foi definido como “um material nao viavel usado em dispositivos
biomédicos destinados a interagir com sistemas biol6gicos”. No entanto,
ao longo dos anos, o termo ndo-vidvel foi excluido desta definicao [2].

Em 1991, durante a 2* Conferéncia de Consenso sobre Defini¢cOes
em Ciéncia dos Biomateriais, o seguinte significado foi proposto para
biomateriais: “materiais destinados a fazer contato com sistemas biolo-
gicos para avaliar, tratar, aumentar ou substituir qualquer tecido, 6rgao

ou func¢ao do corpo” [1].
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Mais tarde, no ano de 2009, Williams redefiniu o termo biomaterial:
“Um biomaterial € uma substiancia projetada para tomar uma determi-
nada forma tal que, sozinha ou como parte de um sistema complexo, é
utilizada para direcionar, pelo controle das interacdoes com componentes
de sistemas vivos, qualquer procedimento terapéutico ou diagndstico, na
medicina humana ou veterinaria” [2].

O desenvolvimento e aplicacio de um biomaterial envolvem varias
areas do conhecimento, sendo necessirio que haja colaboraciao entre
profissionais de diferentes especialidades, como a engenharia, a biologia
e as ciéncias clinicas. No campo da engenharia, é necessario ter conheci-
mento da ciéncia dos materiais, ou seja, da relacao estrutura-propriedade
dos materiais sintéticos e biolégicos. No campo da biologia, é necessario
o conhecimento da organizac¢ao celular e molecular, da anatomia e fisio-
logia humana e animal, além da imunologia. Ja no campo das ciéncias
clinicas, dependendo da aplicacao do biomaterial, as especialidades
de odontologia, neurocirurgia, ginecologia e obstetricia, oftalmologia,
ortopedia, otorrinolaringologia, cirurgia plastica e reconstrutiva, cirurgia
toracica e cardiovascular, medicina veterinaria e cirurgia geral podem
estar envolvidas [3].

Dentre os fatores que governam a escolha de um material para a
produciao de determinado dispositivo biomédico, a biocompatibilidade
esta entre os mais importantes. A biocompatibilidade refere-se a capaci-
dade do material de nao despertar respostas biologicas indesejaveis que
poderiam culminar, por exemplo, na rejeicao do material pelos tecidos
que o circundam e pelo corpo como um todo. Materiais biocompativeis
nio irritam as estruturas biolégicas que os cercam, nio provocam res-
postas inflamatérias, nao incitam reacdes alérgicas ou imunoloégicas e
nio causam cancer [3].

Outros fatores importantes relacionados a selecio do material a ser
utilizado na producao de um dispositivo para aplicacdes biomédicas sao
as propriedades mecanicas (como a dureza e a elasticidade), quimicas
(como, por exemplo, a degradabilidade) e 6ticas (como a transparéncia),
a facilidade de processamento, o custo, as regulacdes federais promo-

vidas por 6rgios como a FDA (Food and Drug Administration, EUA), a
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EMA (European Medicines Agency, Europa), a ANMAT (Administracion
Nacional de Medicamentos, Alimentos y Tecnologia Médica, Argentina) e
a ANVISA (Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria, Brasil), seu compor-
tamento frente a esterilizacio e a possibilidade de armazenamento por
longos periodos de tempo [3-5].

Componentes das categorias dos metais, ceramicas, polimeros (sinté-
ticos e naturais) e compodsitos podem ser empregados na constituicao de

biomateriais [3], conforme exemplificado na Tabela 2.1.

Tabela 2.1. Exemplos de aplicacdes de compostos sintéticos e naturais modifi-
cados ou nao na composiciao de diferentes tipos de biomateriais [3,4].

Aplicacao Tipo de material Exemplos

Sistema 6sseo

Implante de articulacao - - s
(quadiil, joelho) Metal Ti, liga de Ti-Al-V, aco inoxidavel
Placa 6ssea Metal Aco inoxidavel, liga de Co-Cr
Cimento 6sseo Polimero Polimetilmetacrilato

Reparo de defeito 6sseo Ceramica Hidroxiapatita

Tendao e ligamento artificial | Polimero Teflon, Dacron

Implante dentario Metal e ceramica Titanio, alumina, fosfato de calcio
Sistema cardiovascular

Proétese de veias sanguineas Polimero Dacron, Teflon, poliuretano
Coracao artificial Polimero Poliuretano

Valvula cardiaca Metal Aco inoxidavel

Catéter Polimero Silicone, Teflon, poliuretano
Orgdios

Reparo de pele Composito Comp6sito de silicone e colageno
Rim artificial Polimero Celulose, poliacrilonitrila
Maquina cora¢ao-pulmao Polimero Silicone

Orgdos dos sentidos

Implante de coclea Metal Eletrodos de platina

Lentes intraoculares Polimero Polimetilmetacrilato, silicone, hidrogéis
Lentes de contato Polimero Silicone-acrilato, hidrogel
Curativo de cornea Polimero Colageno, hidrogel

Os metais podem ser utilizados na substituicio passiva de tecidos
duros, devido as suas excelentes condutividade elétrica e térmica, proprie-
dades mecinicas e resisténcia a corrosio. Alguns exemplos de aplicacdes
dos metais sio os implantes dentarios, de quadril e de joelhos, placas
e pinos Osseos e dispositivos de fixacio da espinha dorsal. Algumas

ligas metalicas podem desempenhar papéis mais ativos, compondo
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endoproéteses vasculares (stents), catéteres guia, arcos ortodonticos e
implantes de céclea [3].

As ceramicas sao compostos refratarios e policristalinos, normalmente
inorganicos. Estes materiais sio muito biocompativeis, inertes e resisten-
tes a compressiao, podendo ser empregados na cobertura de implantes
dentarios e ortopédicos, por exemplo [3].

Os polimeros apresentam vantagens se comparados aos metais e
ceramicas, como a manufaturabilidade, podendo tomar diversas formas
como latex sintético (emulsao de microparticulas poliméricas em meio
aquoso), filmes, folhas, fibras e particulas, dentre outras. Polimeros
podem ser utilizados na constituicao de instrumentos médicos descarta-
veis, proteses, implantes, curativos, scaffolds (suportes para crescimento
celular), dispositivos extracorpéreos, agentes encapsulantes e sistemas
de liberacdao de farmacos. Varios polimeros biodegradaveis tém se
destacado no campo dos biomateriais devido a sua processabilidade
e boa biocompatibilidade [3], gerando produtos nao citotéxicos durante
sua degradacio.

Diferentes categorias de substincias podem ser também utilizadas
de forma simultanea na producido de biomateriais, como os compositos.
Os materiais compositos sio sélidos que contém dois ou mais consti-
tuintes distintos ou fases distintas, por exemplo, um polimero reforcado
com fibras. As propriedades de um material composito podem ser signi-
ficativamente distintas das caracteristicas dos materiais homogéneos que
o formam, buscando-se, normalmente melhores propriedades mecanicas.
Compésitos podem ser utilizados, por exemplo, na composicio de im-
plantes articulares e de valvulas cardiacas [3].

O mercado global dos biomateriais vem crescendo a cada ano.
Em 2008, este mercado foi de US$ 25,6 bilhdes. De acordo com uma
projecao realizada por especialistas da Markets and Markets, uma com-
panhia especializada em pesquisa de mercado, até 2015 é prevista uma
taxa de crescimento anual de 15%, elevando o valor do mercado global
para US$ 64,7 bilhdes [06].

O crescimento constante da induastria dos biomateriais é um reflexo

do envelhecimento da populacio, o que faz com que o ndmero de in-
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dividuos que necessitam de cuidados médicos aumente. A geracao de
baby boomers nascidos entre 1946 e 1964 sio atualmente os principais
consumidores dos biomateriais, mas prevé-se que, em 2050, mais de 20%
da populacio global tera idade acima dos 60 anos, ou seja, serd possi-
velmente verificado um aumento significativo no namero de usuarios
de tais dispositivos. Assim, o mercado dos biomateriais representa uma
oportunidade significativa para produtos e processos inovadores, de for-
ma que majores investimentos em pesquisa sio necessarios a fim de se
desenvolver produtos inéditos e mais eficazes a precos competitivos [6].

Os biomateriais ortopédicos, compostos principalmente por metais e
ceramicas, representam um grande destaque de vendas, tendo atingido
o recorde de receitas de US$ 12 bilhoes em 2010, equivalente a 37,5%
do mercado global desta categoria de produtos [6]. As vendas anuais
de biomateriais para aplicacdes em medicina regenerativa também vém
se destacando no mercado mundial, tendo excedido US$ 240 milhoes
no ano de 2007 [7,8]. Alguns dos dispositivos mais fabricados mun-
dialmente sao os catéteres, os sacos de dialise, as lentes de contato, as
lentes intraoculares, os stents coronarios e os implantes dentarios [5].

Neste crescente mercado dos biomateriais, os polissacarideos aparecem
com grande destaque devido a sua estrutura quimica, aliada a proprieda-
des atraentes como toxicidade reduzida ou inexistente, hidrofilicidade,
biocompatibilidade, biodegradabilidade, multiquiralidade e multifuncio-
nalidade [9], podendo ser empregados com sucesso como matérias-primas

na produc¢io de uma extensa gama de dispositivos biomédicos.

2.2. Polissacarideos mais comumente empregados

Os polissacarideos sao biopolimeros constituidos de monossacaride-
os (normalmente hexoses) unidos através de ligacdes glicosidicas [10],
sendo normalmente obtidos pela biossintese em plantas, em algas, ou
em animais; alguns também podem ser produzidos por microorganismos
[11]. Esta classe de polimeros apresenta grupos quimicos reativos ca-

racteristicos, como hidroxila, amino, acetamido, carboxila e sulfato, que
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lhe conferem propriedades unicas [9]. Além disso, possuem alta massa
molar com ampla distribuicio de tamanhos. Do ponto de vista de car-
gas elétricas, os polissacarideos podem ser divididos em polieletrélitos
(positivamente e negativamente carregados) e nao-polieletrélitos [12].

A presenca de um grande numero de grupos —OH nos polissacarideos
leva a tendéncia a formacao de pontes de hidrogénio intra e intercadeias,
que, por sua vez, podem resultar na reducao da solubilidade, com conse-
quente formacio de agregados em solucido, contribuindo positivamente
também no aspecto de formaciao de filmes. O leve carater hidrofébico
decorrente da presenca de grupos —CH leva a formacao de estruturas
estereorregulares de carater semi-rigido e com conformacio helicoidal
em soluciao. Além disso, a estabilidade estrutural é dependente, com
frequéncia, da temperatura e da presenca de ions [11].

Os polissacarideos desempenham papel importante como agentes
espessantes, gelificantes, emulsificantes, hidratantes e de suspensio,
constituindo uma classe de materiais com importantes aplicacdes nas
induastrias de alimentos, cosmética, biomédica e farmacéutica. A proprie-
dade de formar gel sob condicoes termodinamicamente bem definidas
tem especial relevancia [11].

Ainda que apresentem algumas limitacdes, como a variabilidade entre
lotes, as propriedades mecanicas por vezes inadequadas e dificuldades
de processamento, as caracteristicas de biocompatibilidade e biode-
gradabilidade dos polissacarideos, além do baixo custo aliado a alta
disponibilidade, os tornam bons candidatos para aplica¢des na obtencao
de biomateriais [11,13]. Uma vez que a variabilidade na composicao e no
tamanho das cadeias € inerente aos polimeros obtidos de fontes naturais,
¢ recomendado que, ao se relatar resultados experimentais obtidos pelo
uso de polissacarideos, sua fonte, fornecedor e nimero do lote, dentre
outras especificacoes relevantes, sejam claramente apontados.

Alguns polissacarideos tém atraido a atencao de pesquisadores das
areas de bioquimica e farmacologia por apresentarem atividades biologicas
relacionadas as suas estruturas quimicas, como a lentinana, a heparina
[14], a quitosana e o 4acido hialurdnico [15]. Trés fatores contribuiram

para o reconhecimento da aplicabilidade dos polissacarideos nestas areas
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[16]. O primeiro foi o aumento do nimero de informacdes que apontam
o papel fundamental de fracoes sacarideas como marcadores celulares,
particularmente na area de imunologia. O segundo foi o desenvolvimen-
to de técnicas eficazes para automatizar a sintese de oligossacarideos
biologicamente ativos. E o terceiro fator foi o rapido crescimento das
pesquisas em engenharia de tecidos e a necessidade de novos materiais
com atividade biolégica e biodegradabilidade controlaveis.

No campo da liberacio controlada, os polissacarideos naturais tém
sido cada vez mais empregados devido as suas propriedades diferencia-
das, tornando-se, talvez, os materiais poliméricos mais populares nesta
area [12]. Os polissacarideos naturais podem agir como excipientes na
liberacao controlada, protegendo o farmaco, aumentando a estabilidade
da preparacao farmacéutica, aumentando a biodisponibilidade do farma-
co e a sua aceitacdo pelo paciente, sendo degradados pelo organismo
enquanto o farmaco € liberado. Com o uso de polissacarideos no campo
da liberacao controlada, tem-se tornado possivel manter a concentra¢io
de farmaco constante no organismo durante periodos relativamente lon-
gos de tratamento, de modo que o mesmo atinja o efeito desejado sem
causar efeitos colaterais [17]. Alguns exemplos de sistemas de liberacao
controlada obtidos a partir de polissacarideos sao as particulas, os hi-
drogéis e os curativos de pele contendo farmacos.

A incorporaciao de firmacos e outros compostos bioativos pode ser
feita por simples mistura fisica ou por imersao do dispositivo em uma
solucdao contendo o agente ativo. Apesar de simples, tais métodos pos-
suem desvantagens como, por exemplo, o uso de solventes organicos,
possivel ocorréncia de reacdes indesejaveis e/ou degradaciao do material,
baixo rendimento de incorporacio, dispersio heterogénea do farmaco
no dispositivo e a possivel necessidade de secagem do material apos
o processo de impregnacao. Neste contexto, o uso de CO; supercritico
como veiculo de impregnacido possui diversas vantagens, como o fato
de ser de baixo custo, nao toxico e nao inflamavel, nao deixar residuos
ap6s o processamento, eliminando a etapa final de processamento ou
secagem do dispositivo [18,19]. A impregnacio de agentes ativos com

fluidos supercriticos é abordada em detalhes no Capitulo 8.
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Alguns exemplos de polissacarideos comumente empregados na cons-
tituicao de biomateriais sao a quitosana, o alginato, a xantana, a pectina,
a celulose, a dextrina, o acido hialurdénico, a galactomanana, a carragena,
a agarose, a gelana, a goma guar, a heparina e o amido, sendo os de

maior releviancia abordados detalhadamente nos proximos itens.

2.2.1. Quitosana

A quitina, o segundo polissacarideo mais abundante na natureza, ¢
encontrada no exoesqueleto de animais, especialmente de crusticeos,
moluscos e insetos, sendo também o principal polimero fibrilar consti-
tuinte da parede celular de alguns fungos. Pela desacetilacdo alcalina da
quitina, em que ligacdes N-acetil sao rompidas formando D-glicosamina
com um grupo amino livre, obtém-se a quitosana, um copolimero cati-
Onico formado por B(1-4)-glicosamina e N-acetil-d-glicosamina [20,21].
O grau de desacetilacido da quitosana, geralmente de 50 a 90%, é um
parametro estrutural que influencia propriedades como a massa molar,
o alongamento e a tensao na ruptura, além de propriedades biolégicas
como a adesio e proliferacdo celular [16,22].

A quitosana é um polimero biocompativel, biodegradavel e bioativo,
com estrutura linear semelhante a das glicosaminoglicanas presentes na
cartilagem [21,23], sendo sua estrutura mostrada na Figura 2.1. E insolivel
em agua e solivel em solucoes acidas fracas, possuindo massa molar entre
10 e 1000 kg/mol e pKa em torno de 6,3 [13]. Seu processamento € relati-
vamente simples, podendo ser moldada em diversas formas, possibilitando
a formacao de estruturas com diferentes tamanhos [25]. Por estes motivos,
a quitosana vem sendo comumente estudada em diversas aplicacdoes na
area de biomateriais. Diferentes tipos de materiais produzidos a base de
quitosana para diversas aplicacdes biomédicas sao relatados na literatura,
como hidrogéis, membranas, nanofibras, capsulas, micro e nanoparticulas,
scaffolds e esponjas [21]. Testes clinicos comprovam que tais materiais
nio resultam em reacdes alérgicas ou inflamatérias apos o implante, a

injecao, a aplicacdo topica ou a ingestao por humanos [22]. Se combinada

76



com materiais condutores como carbono, particulas metalicas e polimeros,
a quitosana pode ser também empregada na producio de biossensores e

imunossensores, Uteis como ferramentas de diagndstico [9,26].

OH

OH
o 0
HO o 7 Ho &/0\\
) NI, )

NHCOCH3

N-acetil glicosamina D-glicosamina
OH OH
0 NHCOCH: o NH,
; o OH o o OH
" Ho HO
NH, 0 NH, 0
HO HO
Quitosana

Figura 2.1. Estrutura da quitosana (adaptada de Wiegand e Hipler [24]).

A quitosana pode ser encontrada na composiciao de curativos dérmicos
ja disponiveis comercialmente, atuando como agente hemostatico [27].
Uma vez colocados sobre a lesiao, o filmes de quitosana sio capazes
de aderir aos fibroblastos e favorecer a proliferacio de queratinodcitos,
ajudando na regeneracio epidérmica [22]. Diversos tipos de lesdes
tratadas com quitina e quitosana em diferentes tipos de animais apre-
sentam diminui¢io no tempo de tratamento, com formacao minima de
cicatrizes [28].

Grande parte do potencial atribuido a quitosana em aplicacdes na
area de saude humana deve-se a sua natureza catidnica e a sua alta
densidade de cargas quando em solucao. Esta caracteristica possibilitou
a entrada da quitosana no mercado de nutracéuticos como um agente
hipocolesterolémico e hipolipidémico capaz de capturar lipidios nega-
tivamente carregados, impedindo sua absorcao pelo sistema digestorio
[29]. Entretanto, para aplicagdes biomédicas, apreciavel foco é dado
a capacidade de interaciao da quitosana com polimeros de carga oposta
para formaciao de complexos polieletrolitos [16]. Diversos estudos indi-
cam uma variedade de polimeros anidnicos capazes de formar complexos

idnicos insoliveis com a quitosana, dentre eles pode-se citar a dextrana
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[30], a carboximetildextrana [31], o alginato [32-36], alguns poliésteres
[23,37], as fibras de seda [38], a gelatina [39] e a xantana [40-42].
Atualmente a quitosana tem sido amplamente utilizada na producao
de materiais destinados a aplicacdo na engenharia de tecidos. Combinada
com proteinas (fibroina, gelatina ou coliageno), polimeros sintéticos como
o poli(6xido de etileno), o poli(succinato de butileno), a poli(caprolactona) e
o poli(acido latico), dentre outros, e com polimeros naturais (como o alginato
e a xantana), a quitosana permite o desenvolvimento de matrizes tridimensio-
nais para adesao e crescimento celular, aplicaveis na reparaciao e regeneraciao
de diversos tipos de tecidos como cartilagens, ossos e pele [16,23,27,42-44].
Verifica-se assim, que a quitosana, isolada ou em conjunto com outros
materiais, possui vasta aplicabilidade no campo dos biomateriais, espe-

cialmente na engenharia de tecidos.

2.2.2. Alginato

O alginato é habitualmente extraido da parede celular de trés espécies
de algas marrons comuns em regides costeiras: Laminaria byperborean,
Ascophyllum nodosum e Macrocystis pyrifera, podendo ser também isolado
a partir de bactérias [45] como Azotobacter e Pseudomonas, rota esta ainda
nio economicamente viavel para aplicacoes comerciais, sendo portanto
restrita a estudos em escala laboratorial [46]. O alginato é responsavel por
garantir que nao ocorra o ressecamento das algas durante a maré baixa,
sendo obtido originalmente na forma de um sal s6dico do acido alginico.
Constitui-se em um polissacarideo soluvel em agua a temperatura am-
biente, composto por blocos homopoliméricos de B-D-acido manurénico
(Figura 2.2-a) e de epimeros C-5 de a-L-acido gulurdnico (Figura 2.2-b),
sendo estes ligados covalentemente em diferentes sequéncias e blocos
[49]. Tais blocos poliméricos podem consistir de residuos consecutivos
de acido gulurénico e manuronico ou de grupamentos alternados de
ambos (Figura 2.2-c), sendo que a quantidade e a distribuicio de cada
monomero dependem da espécie, localizacio e idade das algas a partir

das quais o alginato é extraido [50].
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Recentemente, um processo enzimatico foi desenvolvido visando a
obtencido de cadeias com sequéncias de propor¢des conhecidas de acido
manurdnico e gulurdnico, impactando na distribuicio conformacional
das cadeias e possibilitando a predicao das propriedades de gelificacao
do alginato [45]. De acordo com Cook et al. [52], o alginato comercial-
mente disponivel atualmente apresenta cadeias com uma ampla faixa
de tamanhos, variando de poucas dezenas a centenas de quilodaltons.
A presenca de grupos carboxila com residuos de acido guluronico conferem
ao alginato uma carga global negativa em pH 7,0, usualmente compensada
pelo uso de cations de Na* [53]. A viscosidade das solu¢des de alginato
tende a aumentar com a reducio do pH, sendo que valores maximos
de viscosidade siao encontrados em pH em torno de 3,0 a 3,5, uma vez
que nestes valores de pH observa-se a protonaciao dos grupos carboxila,
permitindo, desta forma, a formacio de pontes de hidrogénio [54].

Ha diversos métodos de formacao do hidrogel usado na obtencido de
dispositivos biomédicos comumente empregados; dentre eles destacam-
-se: a reticulacao idnica, a reticulagdo covalente e a gelificacao térmica
[54]. A escolha do método a ser usado € dependente das caracteristicas
do processo, do agente ativo a ser incorporado nas matrizes poliméricas
e das propriedades finais do gel obtido, bem como do local e da forma
de veiculacido do dispositivo de liberacio controlada constituido a partir
deste material.

A formacao de gel de alginato por reticulacao ionica resulta de ligacdes
que ocorrem entre as carboxilas do polissacarideo e cations divalentes,
de modo que estes se alojam entre as cadeias do polimero, levando a
producido de uma estrutura na forma de rede. Como blocos ricos em aci-
do gulurdnico siao capazes de se ligar aos cations divalentes como Ba,*,
Ca,*, Srpt e Zn,t, comumente usados na reticulacio deste polimero [52],
dependendo da composic¢io e sequéncia dos blocos da cadeia polimérica,
o alginato pode apresentar diferentes preferéncias conformacionais ou
mesmo comportamentais [49]. As interacdes entre os cations divalentes
e os residuos de acido gulurbénico sao responsaveis pela formacao de
uma estrutura regular e similar a uma caixa de ovos (Figura 2.2-d,e).

A cinética de formaciao do gel é rotineiramente muito rapida e o gel
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resultante é forte o suficiente para ser utilizado em diversas aplicacoes
biomédicas e industriais [45]. O numero de reticulacdes, assim como
as propriedades mecanicas e o tamanho do poro dos géis reticulados
ionicamente podem ser facilmente manipuladas através da variacao das
proporcoes entre os residuos de dcido manurdénico e gulurdnico e a
massa molar da cadeia polimérica [50].

A formaciao de gel de alginato pelo uso de ions Ca,* pode ser realizada
por procedimentos simples como o gotejamento da solucdo polissacaridi-
ca diretamente em solucdes ricas neste cation. Alternativamente, a rede
de gel pode ser formada pelo método de reticulacio interna, em que se
adiciona diretamente a solucio de alginato um sal insolivel de cilcio.
Neste caso, apos a formac¢ao de particulas de alginato, por exemplo, por
emulsio, adiciona-se uma soluciao acida que solubiliza o sal de calcio,
tornando os ions Ca,* disponiveis para efetuar interacdes iOnicas e, con-
sequentemente, reticular o alginato [55]. Em qualquer um dos métodos,
a quantidade de ions Ca,* presente no sistema tende a influenciar a
estabilidade destas redes poliméricas, podendo se estabelecer associa-
¢oes inter-cadeias do tipo temporarias ou até mesmo permanentes [34].
Quando os niveis de calcio no gel sao baixos o suficiente para formar
um hidrogel, observam-se formacoes do tipo temporarias que posterior-
mente transformam-se em solucoes altamente viscosas e tixotropicas,
ou seja, géis que facilmente se liquefazem quando submetidos a deter-
minada quantidade de calor ou tensao mecanica, como cisalhamento e/
ou vibracoes. Ja quando a quantidade de ions calcio é elevada, ocorrem
associacoes de cadeias do tipo permanente, observando-se a formacio
de um gel mais rigido ou mesmo de um precipitado. Alternativamente,
observa-se a formacio de géis de acido alginico pela reduciao do pH da

soluciao de alginato.
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Diversos estudos tém demonstrado que fatores como a estrutura quimica
e o tamanho da molécula de alginato, assim como a cinética de formacio
do gel, aliada ao tipo de ion empregado e os arranjos dos residuos uro-
natos sao determinantes de propriedades como porosidade, capacidade
de intumescimento, biodegradabilidade, estabilidade, resisténcia do gel,
biocompatibilidade e caracteristicas imunoldégicas [34,46]. Géis a base
de alginato podem ser facilmente dissolvidos através de um processo
envolvendo a perda de ions divalentes para o meio, devido as reac¢des
de troca com cations monovalentes, tais como os ions de so6dio [54,56].
Apesar das cadeias de alginato isoladas serem bastante estiveis em con-
dicoes fisiologicas, pode ocorrer sua lenta despolimerizaciao através da
clivagem das ligacoes glicosidicas em condicdes acidas ou basicas, nao
se tendo evidéncias, contudo, da ocorréncia em humanos de enzimas que
degradem o alginato. Alternativamente, tem-se desenvolvido estratégias
para melhorar os processos de degradacido do alginato quando em meios
fisiologicos, pelo uso da oxidacao parcial das cadeias do polimero, uma vez
que, em meio aquoso, estas cadeias fracamente oxidadas seriam facilmente
degradadas, permitindo o uso deste material como veiculo biodegradavel
na liberacio controlada de drogas [54].

O alginato possui variadas aplicacdes na ciéncia biomédica e enge-
nharia devido as suas propriedades favoraveis, como biocompatibilidade
e capacidade de gelificacdo. Os hidrogéis de alginato tém aplicacio como
curativos de pele, na liberacao controlada de firmacos e na engenharia de
tecidos, uma vez que estes géis possuem estrutura similar 2 de matrizes
extracelulares de tecidos e podem ser manipulados de forma a desempenhar
diferentes papéis. Em particular, os curativos a base de alginato podem ser
empregados com sucesso no tratamento de feridas cronicas, minimizando
possiveis infeccoes bacterianas, promovendo um ambiente imido que facilita
o processo de cicatrizacdo [54]. Tal abordagem foi usada, por exemplo, para
a producao de curativos de alginato contendo fator 1 derivado de células
tronco capazes de acelerar o processo de cicatrizacao [57] e incorporando
prata como agente antimicrobiano [58]. Géis de alginato podem ser também
usados com sucesso para a liberacao de proteinas usadas na engenharia e

regeneracao de tecidos e o6rgaos, como no trabalho desenvolvido por Jay
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e Saltzmann [59], que empregaram géis de alginato para liberar fatores de
crescimento capazes de promover o desenvolvimento de vasos sanguineos.
Além disso, géis de alginato tém sido empregados para incorporar substan-
cias que necessitem ser protegidas da acio do pH, por exemplo, antibiéticos

como a amoxicilina usada na erradica¢ao de Helicobacter pylori [60].

2.2.3. Xantana

A goma xantana é um exopolissacarideo hidrossoluvel produzido por
bactérias do género Xantomonas, com grande destaque no mercado
de biopolimeros devido a suas caracteristicas funcionais, como: capacidade
de emulsificar, estabilizar, flocular e suspender solucdes aquosas, formando
assim géis e membranas [61]. Economicamente, a xantana € o polissacarideo
microbiano mais importante, com producio mundial estimada para o ano 2015
de 80 mil toneladas e movimentacdo de 400 milhdes de ddlares ao ano [62].

Com massa molar média aproximada de 2.10° g/mol, podendo apresen-
tar de 13.10° a 50.10° g/mol dependendo das condicdes de fermentacio
utilizadas para sua obtencio [63] e pKa de 2,87 [64], a xantana apresenta
estrutura quimica constituida por uma cadeia linear principal formada
por grupos de B-D-glicose unidos por ligacdes 1—4, similar 2 da celulose,
contendo ramificacdes trissacaridicas laterais em glicoses alternadas, na
posicao C(3). Tais ramificacdes sio constituidas por grupos B-D-manose-
-1,4-p-D-acidoglicurdnico-1,2-a-D-manose, como mostrado na Figura 2.3.
E possivel a existéncia de grupos O-acetil na posicio C(6) da a-D-manose
interna e 4,6-4dcido pirtvico na p-D-manose terminal [66,67].

Propriedades reolégicas importantes, como alta viscosidade mesmo
em baixas concentracdes, elevado grau de pseudoplasticidade, estabili-
dade em amplas faixas de pH (2 a 11), em temperaturas elevadas (acima
de 90°C) e em altas concentracdes de eletrélitos (150g/L NaCl), além da
factibilidade de produciao em grande escala em curto espaco de tempo
por processo fermentativo [63], conferem a xantana ampla utilizacio em
diversos segmentos industriais, como na industria alimenticia, petrolifera,

farmacéutica, cosmética, téxtil, de tintas e de produtos agricolas.
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Figura 2.3. Estrutura quimica da xantana (baseado em Garcia-Ochoa et al. [65]).

Nos ultimos anos, o emprego da goma xantana na producio de biomate-
riais poliméricos destinados a diversas aplicacdes na area da medicina vem
crescendo consideravelmente, como por exemplo em sistemas de liberaciao
controlada de fairmacos [61,68-70], oftalmologia [71,72]; implantes [73] e enge-
nharia de tecidos [42,74]. A preferéncia por biopolimeros de origem microbiana
ao invés daqueles oriundos de plantas, algas ou animais fundamenta-se na
vantagem da producao independente de regides ou condi¢coes climaticas es-
pecificas, permitindo sua obtencio em condi¢des controladas, em lotes mais
homogéneos e com qualidade mais assegurada e menos variavel.

Recentes estudos comprovam que a utilizacao deste biopolimero na
biomedicina pode ser considerada como segura. Popa et al. [75], através
de ensaios in vitro e in vivo, comprovaram a biocompatibilidade de com-
primidos produzidos a partir do complexo polidnico xantana-quitosana
para a liberacdo controlada de teofilina. Vacinas lipossomais contra o virus
H5N3 contendo goma xantana como polissacarideo bioadesivo foram tes-
tadas em galinhas mostrando-se atoxicas, nio sendo verificada qualquer
anormalidade morfolégica de macrofagos provenientes do baco das aves
expostas a este dispositivo [68].

A atividade antitumoral da xantana também ¢é mencionada na literatura.
Takeuchi et al. [76] administraram células de melanoma B16KP em camun-
dongos submetidos a uma dieta contendo goma xantana. Os pesquisadores
observaram a supressao do crescimento das células tumorais e o aumento

da sobrevida dos animais, assim como maior atividade de células natural
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killer (NK) e de resposta tumor-especifica de células T CD8 do grupo tratado
com xantana quando comparados ao grupo controle livres do polissacarideo.

A capacidade de complexar-se com a quitosana, através de interacdes
entre os grupos amino da quitosana e carboxil da xantana, possibilita
a obtencdo de matrizes que apresentam elevada absorcao de soluc¢des
aquosas e com estabilidade comprovada em fluidos biolégicos [41,42]. Tais
caracteristicas sio fundamentais na aplicacio como curativos e suportes
tridimensionais para o cultivo celular na area de engenharia de tecidos.

Desta forma, a biocompatibilidade da goma xantana, aliada a suas
caracteristicas funcionais e comprovada atividade antitumoral, sinalizam
o impacto da administracio, de forma segura e profilatica, deste biopo-

limero como agente ativo na composicio de biomateriais.

2.2.4. Pectina

A pectina é um polissacarideo complexo encontrado na natureza como
constituinte da parede celular de plantas, sendo geralmente extraida de
frutas citricas. E uma macromolécula ramificada de alta massa molar (50
a 1000 kg/mol) com pKa variando de 2,9 a 3,2, composta por extensas
regidoes de homogalacturonana intercaladas com regides de ramnogalac-
turonana [77,78], como mostrado na Figura 2.4. A razio de residuos metil
esterificados em relacdo as unidades totais de acidos carboxilicos é chamada
de grau de esterificacio e classifica a pectina como de baixa metoxilacao
quando abaixo de 50%, e como de alta metoxilacio quando acima de 50%
[77-79]. O uso de pectina em biomateriais esta associado a sua capacidade
de formacido de gel, e esta depende fortemente do grau de esterificaciao
[77,78]. Pectinas muito esterificadas formam gel em meios levemente aci-
dos na presenca de sacarose como cossoluto, e esta gelificacio ocorre,
provavelmente, em decorréncia da formaciao de pontes de hidrogénio e de
interacoes hidrofébicas [78]. Pectinas com baixa esterificacio formam gel
na presenca de ions divalentes e trivalentes como o calcio e o aluminio,
respectivamente, que sio capazes de formar pontes entre grupos carboxilicos

pertencentes a cadeias diferentes de pectina proximas fisicamente [78,79].
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Figura 2.4. Segmento repetitivo na molécula de pectina (a) e grupos funcionais car-
boxila (b); éster (¢); amida (d) na cadeia de pectina (adaptacao de Sriamornsak [79)).

A pectina, devido a seu carater anidnico, é capaz de formar comple-
x0s polieletrolitos com outros polimeros catidnicos como a quitosana
[78,80], a etilcelulose [81] e a gelatina [82].

As aplicacdes biomédicas da pectina sao atribuidas a facilidade
de se ajustar suas propriedades fisicas, a sua alta capacidade de in-
tumescimento e a sua habilidade de imobilizacao de células, genes,
proteinas, farmacos e fatores de crescimento [78], de maneira similar
ao que se verifica para o alginato. Comercialmente ja estio dispo-
niveis curativos dérmicos que utilizam pectina em sua formulacio,
como os hidrocoldides adesivos Combiderm®, Duoderm®, Granuflex®,
Hydrocoll® e Tegasorb® [78]. Ainda em fase de pesquisa encontram-
-se diversos trabalhos sobre seu uso na regeneracio de tecidos, como
scaffolds, principalmente de tecidos 6sseos [83-86]. Entretanto, a apli-
cacao deste polissacarideo em dispositivos de liberacao de farmacos é
a mais explorada, devido a propriedades tais como mucoadesividade,
capacidade de dissolu¢io em meio basico e habilidade de formacio
de gel em meios acidos e na presenca de ions di e trivalentes [78].
Dispositivos desenvolvidos para a aplicacao por via nasal [87], oral
[80,81], ocular [88], gastrointestinal [89,90], e para o tratamento de

cancer [91] ja foram descritos.
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O aumento recente do nuimero de estudos envolvendo a pectina e as
diversas aplicacoes citadas evidenciam o potencial deste versatil polis-

sacarideo no futuro dos biomateriais.

2.2.5. Outros

Muitos outros polissacarideos podem ser constituintes de biomateriais,
como a celulose, o acido hialurénico, o amido, a agarose, a carragena,
a gelana, a goma guar, a galactomanana, a heparina e a dextrina. As ca-
racteristicas, aplicacdes e propriedades de alguns destes polissacarideos
serdo abordadas a seguir.

A celulose, o biopolimero mais abundante na natureza, é composta
de uma cadeia linear de unidades de D-glicose unidas por ligacdes
p-D-1,4. Em geral, é utilizada na composi¢cio de biomateriais devido
as propriedades mecinicas elevadas em comparac¢ao com outros polis-
sacarideos e a sua alta estabilidade térmica [92]. Em sua forma nativa
apresenta alta cristalinidade e rigidez, sendo insoltvel em agua e solucoes
aquosas, implicando na necessidade de derivatizacao de sua estrutura
[93]. Seus derivados tém sido amplamente estudados para aplicacao em
dialise, na encapsulacio de agentes ativos, em suturas e curativos [94].
Aquacel® (ConvaTec) e Curatec® Hidrocoléide (LM Farma), compostos
de carboximetilcelulose, e Promogran™ (Johnson & Johnson), composto
de celulose regenerada oxidada e colageno, sao exemplos de curativos
obtidos a partir de derivados da celulose [93].

O acido hialurénico (HA) é um mucopolisacarideo natural, inicialmen-
te extraido do humor vitreo bovino, de corddes umbilicais e da crista
de galiniceos, produzido hoje por fermentacao bacteriana em larga
escala e com alto grau de pureza [95,96]. O HA desempenha um papel
importante na reparaciao de tecidos [95] e sua estrutura consiste de re-
siduos alternados de acido D-glicurénico e N-acetil-D-glicosamina. Uma
promissora aplicacado do HA refere-se ao campo da viscossuplementacio.
Neste caso, este composto pode ser empregado como agente lubrificante

e absorvedor de impactos, sendo injetado diretamente no liquido interno
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das juntas de pacientes com osteoartrite, melhorando o desempenho das
articulacoes [97]. Este polimero também tem sido utilizado em cirurgias
oftalmolégicas para prevenir o ressecamento da cérnea e em injecoes
intravitreas em, por exemplo, perfuracdoes do globo ocular [98]. Por este
motivo, seu uso tem sido bastante explorado para a preparacido de géis
visando a liberaciao controlada de firmacos para utilizacio ocular, mas
aplicacdes também em outras cavidades como nasal, vaginal, pulmonar
e parenteral [98] sao relatadas. Na engenharia de tecidos, sua aplicacido
¢é dirigida principalmente a cartilagens e ossos [13]. Entretanto, este
polimero apresenta baixas propriedades biomecanicas em sua forma
nativa e diversas modificacoes quimicas tém sido desenvolvidas visando
a obtencao de materiais mais robustos do ponto de vista mecanico e
quimico [93]. Na area de curativos ha também aplicacdes deste composto.
Hyalofill®, Hyalogran®, e Ialuset® sio exemplos de curativos impregna-
dos com solucoes de HA.

O amido é o principal polissacarideo de reserva das plantas e €
composto de uma mistura de dois homopolimeros de unidades de
D-glicopiranosil unidas por ligacdes K-D-1,4 e K-D-1,6 chamados amilose
(20-30%) e amilopectina (70-80%) [13,99,100]. O amido puro apresen-
ta desvantagens como a baixa resisténcia mecanica e a dificuldade
de processamento, visto que este ¢ um polimero sensivel a umidade.
Por este motivo é geralmente estudado na formacio de blendas com
outros polimeros [101]. Sua aplicacio em biomateriais é relatada na
produciao de particulas, microcapsulas e scaffolds e frequentemente sao
empregados seus derivados como hidroxietilamido, carboximetilamido
e acetilamido [99,100].

A agarose é um polissacarideo linear extraido de algas capaz de formar
géis termorreversiveis em agua [102]. Sua estrutura consiste em unidades
(1—3)-p-D-galactopiranosila e (1—4)-3,6-anidro-a-L-galactopiranosila ligadas
alternadamente [13]. Este polissacarideo apresenta estrutura tridimensional
na forma de dupla hélice estabilizada por multiplas pontes de hidrogé-
nio, que contribuem para a rigidez das cadeias poliméricas. E utilizada
na engenharia de tecidos como suporte de crescimento de condrécitos e

células-tronco para reparacao de cartilagens [102,103].
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A carragena, extraida de algas vermelhas, é formada por poliga-
lactanos, que sao polimeros sulfatados de moléculas de D-galactose e
3,6-anidro-D-galactose [104,105]. Em funcio do conteuddo e distribui¢do
dos grupos de ésteres sulfatados, a carragena pode ser classificada em
iota, kappa e lambda [13]. O uso de carragena em materiais biocompativeis
vem sendo estudado devido a sua capacidade de gelificacao, estabilidade
em variados solventes e atoxicidade. Este polissacarideo é usado para
a liberaciao de farmacos e também em engenharia de tecidos [13,105].

Existem ainda outros tipos de polissacarideos, com diferentes estruturas
quimicas e propriedades fisicas, que também apresentam potencialidade
de aplicacio na constituicao de biomateriais para as areas de engenharia
de tecidos, liberacao controlada e viscossuplementaciao, dentre outras
aplicacdes terapéuticas. Alguns exemplos especificos de aplicacdes dos

polissacarideos de uso mais comum serio detalhados a seguir.

2.3. Exemplos de aplicacao

Neste item serdo abordados alguns exemplos de aplicacdes dos polis-
sacarideos na producio de dispositivos biomédicos, como curativos para
aplicaciao em lesoes de pele, matrizes uteis como suporte na engenharia
de tecidos, dispositivos de prevencio de adesiao peritoneal, nano e mi-

croparticulas para encapsulamento de agentes ativos.

2.3.1. Desenvolvimento de curativos para aplicacio em lesdes de pele

Atualmente sao conhecidos diversos tipos de curativos para o tratamen-
to de lesoes de pele, desde curativos tradicionais como gaze, pomadas e
ataduras, aos curativos bioativos, que liberam substincias ativas durante
a cicatrizacao da ferida e agem diretamente nas camadas da pele, acele-
rando o processo de recuperacio do tecido.

Curativos convencionais atuam apenas como cobertura passiva da

ferida, mantendo-a protegida do ambiente. Entretanto, idealmente um
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curativo deve niao apenas proteger a lesio, mas também promover o
processo de cicatrizacio, proporcionando um microambiente adequado,
hidratado e com isolamento térmico, removendo o excesso de exsudato
e promovendo as trocas gasosas [21,100]. Neste contexto, propostas de
terapias alternativas que busquem o restabelecimento mais rapido e efe-
tivo da pele lesada sio de grande relevincia.

O uso de polissacarideos naturais, isolados ou combinados entre si
ou com materiais de origem sintética, como matéria-prima de curativos
dérmicos tem sido uma escolha bastante comum nos ultimos anos, uma
vez que estes materiais apresentam numerosas variacdes em sua estrutura,
composicao e funcao [93]. Varios tipos de curativos encontram-se dis-
poniveis atualmente no mercado, muitos deles contendo polissacarideos

naturais, como os indicados na Tabela 2.2.

Tabela 2.2. Exemplos de curativos disponiveis comercialmente constituidos de

polissacarideos.
Polissacarideo Nome comercial do curativo Fabricante

Tegasorb ® 3M Healthcare
Tegaderm® 3M Healthcare

Quitosana e derivados |HemCon Bandage™ HemCon
Chitodine® IMS
Trauma dex® Medafor
Syvek-Patch® Marine Polymer Tech
Chitopack C® Eisai Co.

Quitina e derivados | Chitopack S® Eisai Co.
Beschitin® Unitika Co.
Algicell™ Derma Sciences
AlgiDERM © Bard
AlgiSite M™ Smith & Nephew
Algosteril® Systagenix
Comfeel Plus™ Coloplast
Curasorb® Kendall Healthcare
Curasorb Zinc® Kendall Healthcare

Alginato e derivados |FyBron® B. Braun Medical Inc.
Gentell Calcium Alginate Gentell
Kalginate® DeRoyal
Kaltostat™ ConvaTec
Maxorb® Extra AG Medline
Seasorb® Coloplast Sween Corp.
Sorbsan™ UDL Laboratories
Tegagen™ 3M Healthcare
Combiderm® ConvaTec Ltd.
Duoderm® ConvaTec Ltd.

Pectina Granuflex® ConvaTec Ltd.
Hydrocoll® Hartmann
Granugel® paste Convatec Ltd.
CitruGel® Advances medical
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Visando a obtencao de um dispositivo a ser usado em terapias de lesdes
de pele, Wang et al. [107] propuseram a preparacido de filmes flexiveis,
insolaveis em agua e com efetivo controle na liberacio de materiais
nele incorporados, a partir da mistura de solu¢des quitosana e alginato
e posterior reticulagio com cloreto de cilcio.

Rodrigues et al. [35], empregando condi¢cdes controladas de adic¢io
e agitacido durante a mistura de solucdes poliméricas, propuseram uma
metodologia escalonavel de preparacio de membranas de quitosana e
alginato complexados a partir da estratégia utilizada por Wang et al. [107].
Fazendo parte do mesmo grupo de pesquisa, Bueno e Moraes [36] obti-
veram membranas porosas de quitosana e alginato através da adicao dos
surfatantes Pluronic®F68 e Tween® 80 aos polimeros, sem a necessidade
do uso de liofilizacio ou outros métodos onerosos.

Buscando substitutos poliméricos para o alginato na producio de tais
membranas, Veiga e Moraes [41] propuseram o uso da goma xantana,
relatando a obtencao de filmes estaveis e homogéneos sem necessidade
de uso de agentes reticulantes. Os filmes obtidos, além de serem finos e
transparentes, apresentaram maior capacidade de absorc¢io de solucdes
fisiologicas (40 g de agua por grama de filme).

Uma alternativa terapéutica promissora para o tratamento de lesdes
de pele tem sido o desenvolvimento de curativos dérmicos que associam
filmes poliméricos com células dérmicas e epidérmicas provenientes de
bi6psias ou de células multipotentes. As membranas densas obtidas através
da complexac¢io entre quitosana e xantana, assim como as porosas, obtidas
dos mesmos biopolimeros em mistura com o tensoativo Pluronic®F68,
apresentam caracteristicas fisico-quimicas e biolégicas favoraveis para
a cobertura de lesdes de pele e adequada arquitetura para o cultivo de
fibroblastos e células multipotentes, atributos tidos como ideais para um
curativo bioativo avancado [42]. O aspecto tipico destas e de algumas
das membranas obtidas pela combinacio de quitosana com diferentes
polissacarideos anidénicos sao mostrados na Figura 2.5.

Uma técnica que tem recebido atencdo na producido de curativos
dérmicos e sido fundamental na terapia de infeccoes é a incorporacio

de agentes bioativos as matrizes poliméricas. Estes agentes podem ser

91



incorporados aos biomateriais em varias etapas do processo de producio,
utilizando diferentes estratégias, podendo estar ligados, dispersos ou dis-
solvidos na estrutura dos filmes [108]. Os agentes podem ser adicionados
isolados ou em conjunto, durante o processo de mistura dos polimeros
ou previamente em uma das solu¢des poliméricas, ou ainda, apoés a
complexac¢io dos polimeros. Agentes ativos podem ainda serem incor-
porados nas matrizes utilizando fluidos supercriticos [109], um processo
que recentemente comecou a receber mais atencio dos pesquisadores

e que sera mais detalhadamente abordado no Capitulo 8.

Figura 2.5. Aspectos tipicos de membranas obtidas pela combina¢do de quitosana

com diferentes polissacarideos anidnicos: (a) alginato; (b) pectina; (¢) xantana;

(d) alginato/ Pluronic®F68 0,1%; (e) alginato/ Pluronic®F68 0,02%; (f) xantana/
Pluronic®F68 0,75%.

Diversos outros processos de desenvolvimento de curativos bioativos
e coberturas dérmicas a partir de polissacarideos tém sido descritos na
literatura [110-113]. A busca continua por biomateriais alternativos para
a composiciao destes dispositivos tem, seguramente, contribuido para
0s avancos e para a maior eficacia do tratamento de lesdes de pele nos

ultimos anos.
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2.3.2. Obtencido de matrizes uteis como suporte celular na engenharia

de tecidos

O desenvolvimento de terapias alternativas para a reparacio e regene-
racao tecidual e a busca pelo restabelecimento da capacidade funcional
de tecidos lesados sdo os principais objetivos da engenharia de tecidos
[114]. Baseada em conhecimentos das areas das ciéncias biolégicas e
médicas, e da engenharia e ciéncia de materiais, a engenharia de tecidos
oferece Otimas perspectivas para a obtencido de tecidos complexos em
laboratério, através da utilizacido de matrizes porosas tridimensionais
(scaffolds), que servem como moldes estruturais para o crescimento
celular direto [115,116].

Diversas técnicas promissoras de producao de scaffolds tém sido des-
critas. Biomateriais porosos podem ser produzidos por liofilizacao, por
gaseificacao a alta pressio, pela adicao de agentes porogénicos como,
glicose, NaCl e os tensoativos Pluronic® F68 e Tween® 80 [34] e ainda
por processos assistidos por CO, supercritico, sendo este ultimo uma
alternativa interessante aos métodos convencionais, uma vez que nio
requer uso de grandes quantidades de solventes organicos e 0s processos
podem ser conduzidos a temperaturas moderadas [117,118].

A selecio do material a ser usado na preparacio dessas matrizes é
um dos principais passos a ser considerado. Alguns critérios devem ser
atendidos, como nao toxicidade, biodegradabilidade, biocompatibili-
dade, resisténcia mecanica compativel com a do tipo de tecido lesado,
tamanho e formato adequado de poros, além de sua favoravel interacao
com as células, de modo a permitir sua adesio, crescimento, migracio
e diferenciacio, caso sejam requeridas [119,120].

Diferentes materiais encontram-se disponiveis para a obtenciao des-
ses suportes teciduais. No entanto, estes materiais devem ser avaliados
visando averiguar seu potencial de mimetizar o ambiente extracelular,
sendo este um aspecto relevante para o sucesso da reparacido tecidual.
Neste sentido, varios polimeros tém sido avaliados como constituintes
de matrizes para o crescimento de células animais. Dentre os principais

polissacarideos empregados para este fim destacam-se a celulose e seus
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derivados [106,120], a pectina [121], a heparina [122], a dextrana [30], o
alginato [32-34,123], a xantana [42,74] e a quitosana, que tém despertado
especial interesse na composicio de scaffolds para regeneracao de dife-
rentes tipos de tecidos, tais como ossos [124-126], cartilagens [25,127,128],
musculos [129] e pele [42,130-133].

Scaffolds porosos de quitosana [134] e quitosana combinada a po-
limeros naturais como gelatina [133], colageno [131,132] e xantana
[42], oferecem potencial uso como substitutos dérmicos, apresentando
elevada estabilidade, biocompatibilidade e adequada estrutura para ade-
sao e proliferacao celular quando expostos a culturas de fibroblastos
e queratinécitos cultivados isoladamente ou em co-cultura. Testes in
vivo indicam ainda que tais matrizes podem favorecer a regeneracio da
pele. Scaffolds porosos de quitosana e colageno implantados em orelhas
de coelhos foram capazes de conferir apoio e proporcionar a infiltracio
de fibroblastos a partir do tecido lesado [135].

A engenharia de tecidos tem apresentado grandes avancos nos ulti-
mos anos, no entanto, um longo caminho ainda deve ser percorrido a
fim de se alcancar seu objetivo final: a geracio total ou parcial, ex vivo,
de um 6rgiao, em curto prazo e com fisiologia a mais préoxima possivel
da normal [136]. Neste contexto, a producio e o desenvolvimento de
novos biomateriais, fazendo uso de polimeros naturais, certamente con-

tribuirdo para a aceleracao deste processo do conhecimento cientifico.

2.3.3. Producao de dispositivos para a prevencao de adesao peritoneal

Uma das aplica¢cdes de importancia dos biomateriais na medicina é
a contencao de hérnias abdominais. Diversos tipos de materiais podem
ser empregados com sucesso para esta finalidade, como por exemplo,
telas de poli(propileno) e de poli(tetrafluoretileno) expandido. No en-
tanto, o uso destes dispositivos pode ocasionar a aderéncia indesejada
entre tecidos e/ou entre 6rgaos como o figado e os intestinos e a tela,
resultando em dores abdominais, obstrucao intestinal, infertilidade e até

mesmo a morte [137,138].

94



Um dos tipos de adesio mais comumente verificado é o que ocorre
na regiao peritoneal. Lesdes no peritdnio, resultantes, por exemplo, de
intervenc¢des cirurgicas, podem desencadear uma resposta inflamatoéria
local, aumentando a permeabilidade vascular e induzindo a formacao de
exsudatos ricos em fibrinogénio, fatores estes que predispdem a adesao
do tecido no biomaterial [139].

Diferentes recursos tém sido investigados para se evitar tal complicaciao
cirurgica. Dentre as estratégias empregadas, pode-se citar o uso de agentes
farmacologicos aliados a sistemas de barreiras fisicas, com resultados alta-
mente promissores, reduzindo a formacio de aderéncias em varios graus
em estudos pré-clinicos ou clinicos [140,141].

Sistemas de barreiras tém sido testados ou comercializados em diversas
formas, incluindo o uso de solu¢des poliméricas [142,143], membranas [137]
e hidrogéis [144,145]. Idealmente, um dispositivo de barreira deve ser facil
de usar tanto em rotinas laparoscopicas quanto em cirurgias convencionais,
deve fornecer cobertura eficaz do peritdonio afetado, e ainda permanecer
no tecido durante todo o processo de cura [146].

Diversos polissacarideos sao utilizados para este fim, dentre eles podem ser
citados a dextrana [147], a celulose e seus derivados [138], o acido hialurénico
[148-150] e a quitosana [137,145,151], que é particularmente atrativa devido
a suas propriedades biologicas, como a nao toxicidade e alta biocompatibili-
dade, além de apresentar carater nao imunogénico, podendo ser lentamente
degradada apos sua implantacao através da acdo de lisozima [23,152].

Implantes de gel de quitosana exibem comprovado efeito preventivo
sobre aderéncias peritoneais isquémicas ou traumaticas em animais sub-
metidos a métodos distintos de inducio de adesio peritoneal [141,144].
A aspersao de solucao de N,O-carboximetil quitosana a 2% por sobre todo o
peritonio antes do fechamento de cirurgias abdominais em ratas possibilita
a diminuicao do tamanho, nimero e intensidade de adesdes peritoneais
[153], havendo relato de sucesso também na redug¢ido da ocorréncia de ade-
sdo peritoneal em coelhos submetidos a laparostomia mediante tratamento
com gel e solucio do mesmo composto [145], decorrente da nio adesio
de fibroblastos na superficie do peritonio, inibindo, assim, a formaciao de

matriz de fibrina.
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A caracteristica de baixa adesao celular de membranas de quitosana
[154] forneceu embasamento teérico para a utilizacao deste polimero
em tratamentos que visam minimizar a formacio de aderéncias pe-
ritoneais induzidas por telas de polipropileno. O efeito de barreira
de filmes de quitosana foi confirmado em ensaios in vivo de inducio
experimental de aderéncias em ratos Wistar, nio se observando a for-
macio de aderéncias nos sistemas que associavam os filmes as telas
de polipropileno [137]. Verificou-se ndo somente o efeito protetor dos
filmes de quitosana, mas também a nio exacerbaciao da inflamacio
associada as lesdes peritoneais.

Nesta mesma linha de recobrimento de dispositivos biomédicos com
polissacarideos tendo-se por meta o aumento de sua biocompatibilidade
pode ser citado o uso da heparina, um polissacarideo anidnico sulfa-
tado que, se depositada sobre biomateriais que interagem diretamente
com o sangue, é capaz de evitar a coagulacao sanguinea e a adesao de
plaquetas. Filmes multicamadas obtidos a partir de quitosana e acido
hialurénico podem desempenhar papel semelhante, sendo utilizados
no recobrimento de vasos sanguineos danificados, inibindo a formacao
de coagulos na parede do tecido e promovendo reparo tecidual, tendo
também atividade na reducido da adesio de bactérias. O recobrimento
de superficies com O-carboximetilquitosana pode fornecer resultados
similares, com a reducao da adesao de proteinas e a melhoria das pro-

priedades antitrombogénicas [155].

2.3.4. Desenvolvimento de nano e microparticulas

Nos ultimos anos, tem-se observado o desenvolvimento de carreadores
biodegradaveis de drogas, modificadores de textura e clareadores constituidos
a base dos mais diversos polissacarideos, conforme revisado recente-
mente por Jones e McClements [156]. Tais carreadores podem encapsular
e proteger agentes bioativos quimicamente instaveis, tais como vitaminas,
carotendides e acidos graxos conjugados [156]. Segundo Lemarchand et

al. [157], carreadores polissacaridicos sio vantajosos em comparagiao a
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outros tipos de dispositivos de incorporacao e liberacio de drogas devido
ao seu grande potencial de protecio dos ativos da degradacio quimica
ou enzimatica in vivo [156], a sua boa estabilidade e a habilidade de con-
trolar a liberacio de drogas encapsuladas. No entanto, estes dispositivos
apresentam como principal limitacio o fato de nio interagirem de forma
especifica com células e proteinas, o que pode acarretar na acumulacao
da droga em outros tecidos, que niao os de interesse [157,158]. Desta for-
ma, observa-se que pesquisas tém sido dirigidas ao estudo da melhora
do binémio tipo de carreador/velocidade de liberacio das drogas [159],
estendendo-se também a modificacio da superficie das particulas [157],
visando o aumento da seletividade de liberacio da droga no tecido-alvo.
Outras areas em avaliacao enfocam o aumento da capacidade de incorpo-
racao e liberacao da droga, metodologias de produciao em escala industrial,
estudos in vivo da interacao das particulas com o sangue, tecido-alvos e
com Orgios especificos e estudos clinicos [159].

Diversas sao as estratégias para a obtenciao de particulas, destacando-
-se os métodos que envolvem gotejamento, a formacao de emulsoes, a
operacido de spray drying e o uso de fluidos supercriticos seguidos por
métodos de reticulaciao covalente, idnica e que envolvem também a com-
plexacao de polieletrélitos [159], como pode ser observado na Tabela 2.3.
Dentre os polimeros mais usados na formacao de particulas via reticula-
¢ao covalente destaca-se a quitosana, sendo o glutaraldeido o principal
agente reticulante deste polimero. No entanto, este agente reticulante
tem sido substituido por compostos tais como acido malico, tartarico,
citrico, di e tricarboxilicos, que apresentam menor toxicidade [159].
Gupta e Kumar [183] usaram tal abordagem para produzir microparticulas
de quitosana reticuladas com glutaraldeido incorporando uma potente droga
anti-inflamatéria, o diclofenaco de sédio, que apresenta acao analgésica
e antipirética. Estudos de liberacio da droga em diferentes condicdes de
pH demonstram que em pH neutro, observa-se menor liberacao da droga
quando comparada a liberacao da droga em pH 2,0, notando-se também
diferentes perfis de intumescimento do dispositivo.

Na técnica de reticulacio iOnica comumente usada na formacao de par-

ticulas observa-se que as condicoes brandas de preparacio de particulas
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aliadas as metodologias relativamente simples tém ampliado muito
o uso deste método. Dentre os polianions mais utilizados destaca-se
o cloreto de calcio como o agente reticulante mais amplamente usado
quando se faz uso de polissacarideos carregados negativamente. Tal
abordagem foi eficientemente utilizada visando a aplicacio na formacao
de particulas de alginato para vacinacio de peixes por via oral, parti-
culas estas produzidas por emulsiao seguida de reticulacio com cloreto
de cilcio incorporando Aeromonas hydrophila [161] e Flavobacterium
columnare [165] inativadas. Tais dispositivos foram produzidos visan-
do incorporar e proteger os antigenos das condicoes adversas do trato
gastrointestinal de tilapias do Nilo. No primeiro trabalho, as particulas
produzidas apresentaram didmetros da ordem de 50 um, com eficiéncia
de incorporacio de até 100%. Ja no segundo estudo, observou-se que
particulas de até 35 um foram efetivamente produzidas, como pode ser
observado na Figura 2.6, sendo estiveis em uma faixa de pH de 2 a 9,
por até 12 horas. A associacao da reticulacdo iOnica ao processamento
por spray-dryer pode resultar na produciao de particulas ainda menores,
da ordem de 10 wm [173]. Tais dispositivos foram capazes de incorporar
albumina de soro bovino com eficiéncia de 76% e de 29% para a baci-
tracina, tendo caracteristicas apropriadas para o uso na administracio
de drogas por rota pulmonar.

Particulas de quitosana contendo antioxidantes polifenélicos como
a catequina foram produzidas através da reticulacao com tripolifosfato
de sodio [185]. Forte tendéncia de agregacao foi observada quando as
particulas foram liofilizadas, no entanto, analises de calorimetria ex-
ploratoria diferencial (DSC) e espectroscopia no infravermelho (FTIR)
indicaram a presenca de fracas intera¢cdes estruturais entre a droga
e a matriz da quitosana. Apesar disso, a eficiéncia de incorporacao foi
considerada satisfatéria, entre 27 a 40%, obtendo-se particulas cujos
tamanhos variaram de 4 para 6 um ao se incorporar o agente ativo.
Os estudos de liberacio da droga em condic¢des simulando as do trato
gastrointestinal mostraram forte dependéncia das interacdes entre a
droga e a matriz, visto que a quantidade de droga liberada maxima

foi de 40%.
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Figura 2.6. Aspecto morfolégico tipico de particulas de alginato contendo Fla-
vobacterium columnare formadas através do método de emulsao (a) e o perfil
tipico de distribuicio de tamanhos destas particulas (b) [48]

Particulas de polissacarideos também podem ser obtidas com sucesso
pela técnica de complexaciao de polieletrélitos, em que se observa a in-
teracao eletrostatica intermolecular de polimeros de carga oposta, sendo
que a formacao destas matrizes é restrita ao uso de polimeros soluveis
em 4agua. Lucinda-Silva et al. [174] fizeram uso de tal estratégia para
produzir capsulas de alginato e quitosana contendo triancilona para ser
administrada na regiio do célon. Tais particulas apresentaram diametros
de aproximadamente 1,6 mm, com baixo grau de intumescimento e pouca
liberacdo da droga em pH 1,2. Por outro lado, quando em pH neutro, o
grau de intumescimento foi muito maior, observando-se erosio do dis-
positivo, com libera¢do total da droga dentro de 6 horas. Curiosamente,
ensaios im vivo mostraram que as particulas passaram praticamente
intactas pela regiao do estdbmago, nao se verificando a mesma taxa de
intumescimento observada nos ensaios in vitro.

O efeito da massa molar da quitosana na formac¢iao de nanoparticulas de
70,6 nm pelo método de complexacio foi demonstrado através do traba-
lho de Yang e Hon [187]. Observou-se que o diametro das nanoparticulas
diminuiu a2 medida que os valores de viscosidade da solu¢iao polimérica
também foram reduzidos. Apesar disso, foi possivel incorporar o composto
em estudo (fluorouracil) com eficiéncia de até 66%. Similarmente, pode-se

também realizar a formacao de particulas de alginato pela complexacio
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simultanea com quitosana para a incorporaciao de acido 5-aminosalicilico
[191]. A quitosana apresentou forte tendéncia de se alojar predominantemen-
te na parede externa das particulas, enquanto que o alginato apresentou
uma distribuicao mais homogénea na estrutura da matriz formada. Estudos
de liberacao in vitro em condi¢cdes simuladas relativas ao pH, quantidade
de sal e enzimas in vivo produziram expoentes difusionais da equacio de
liberacao exponencial anémalo, ou seja, nao Fickiano, para o transporte
da droga liberada.

A estratégia de coacervacido simultanea de polissacarideos foi ja também
empregada para a complexacio de quitosana e pectina, visando a incorpo-
ra¢ido de triamcinolone, observando-se que a droga nio foi prematuramente
liberada no meio [193]. A adicao de polimeros gastrico-resistentes como o
ftalato de hidroxipropilmetil celulose e ftalato acetato de celulose resulta
em alto controle da liberacio da droga no meio (1,33%), enquanto que
para particulas formadas sem o uso destes componentes verifica-se maior
liberacio da droga (45,52%), em pH acido, apds duas horas.

Com base em tais resultados, nota-se o crescente emprego de polissaca-
rideos na formacao de dispositivos nano e microparticulados incorporando
diferentes ativos usados nas mais variadas rotas de administraciao, o que da

ainda maior sustentacido a possibilidade de uso comercial destes sistemas.
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2.4. Consideracdes finais

Os biomateriais modernos estao evoluindo rapidamente: de simples
implantes a dispositivos mais complexos, que nao apenas desempenham
papéis estruturais e mecanicos no corpo, mas também podem interagir
com ele, e até mesmo direcionar a resposta fisiolégica em relacio a de-
terminada deficiéncia. Esta grande evolucao deve-se, em parte, ao ganho
de conhecimento sobre o corpo humano ao nivel celular, em particular,
sobre as interacoes dos tecidos com diferentes materiais [198].

Apesar dos avancos obtidos no campo dos biomateriais, grande parte
dos produtos desenvolvidos em laboratério ainda nio sio produzidos
em larga escala. Para este fim, a comunicac¢ao interdisciplinar entre di-
ferentes campos do conhecimento aparentemente nao relacionados deve
ser ainda mais intensificada [1].

Além disso, a histéria da industria dos biomateriais mostra que o for-
necimento de produtos eficazes nao é suficiente para garantir sucesso
comercial. Além de bom desempenho clinico, a complexidade do dispositivo
deve ser a minima possivel, de modo a diminuir os custos de producio
e a relacao custo-beneficio [7].

No futuro, o desenvolvimento destes materiais, em particular os oriundos
de polissacarideos, abrira ainda novas perspectivas de aplica¢io devido
as suas propriedades especificas como renovabilidade, biodegradabilidade

e, em alguns casos, atividade biologica [11].
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CAPITULO 3. QUITOSANO COMO PLATAFORMA
TECNOLOGICA EN PRODUCTOS BIOFARMACEUTICOS
Y APLICACIONES DERMICAS

Carlos Peniche Covas, Liliam Becheran Marén
Centro de Biomateriales (BIOMAT), Universidad de La Habana, La Habana, Cuba.
Instituto de Ciencia y Tecnologia de Materiales (IMRE), Universidad de La Habana, La

Habana, Cuba.

Resumen:

El quitosano es un aminopolisacarido lineal presente en algunas
especies de hongos. No obstante, el quitosano comercial se obtiene
industrialmente por desacetilacion extensiva de la quitina, polisacarido
ampliamente distribuido en la naturaleza y segundo en abundancia
después de la celulosa. En este capitulo se presentan brevemente los
métodos de obtencion de la quitina y el quitosano y se mencionan
las técnicas comunmente empleadas para determinar sus dos princi-
pales caracteristicas: el grado de acetilacion y el peso molecular, los
cuales tienen gran incidencia en sus propiedades. Se describen sus
propiedades fisicoquimicas (polimero semicristalino, soluble en disolu-
ciones acuosas acidas, policatiénico, acomplejante de iones metalicos,
formador de complejos con polianiones) y biolégicas (biocompatible,
biodegradable, no-téxico, mucoadhesivo, hemostatico, inmunoadyuvan-
te). Se muestra que por sus extraordinarias propiedades, el quitosano
presenta multiples aplicaciones en diversos campos: industrias del
papel, textil y alimentaria, agricultura, cosmética, medicina y farmacia.

En medicina, se hace especial énfasis en exponer las aplicaciones en el
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tratamiento de heridas dérmicas y en la ingenieria de tejidos (reparacion
de cartilago, hueso y nervio periférico y la encapsulaciéon celular).
En farmacia, se revisan sus aplicaciones como excipiente en tabletas
de compresion, peliculas, membranas e hidrogeles, sistemas micro y

nanoparticulados, liposomas y dispositivos de liberacion transdérmica.

Palabras clave: quitosano; heridas dérmicas; ingenieria de tejidos;

hidrogeles; microparticulas; nanoparticulas.

Abstract:

Chitosan is a linear aminopolysaccharide that occurs in some species of
fungi. However, commercial chitosan is usually obtained industrially by
extensive deacetylation of chitin, polysaccharide widely distributed in
nature and second in abundance after cellulose. In the present chapter
the methods for chitin and chitosan obtaining are briefly presented,
and the commonly used techniques for evaluating the two main cha-
racteristics of chitosan: its molecular weight and deacetylation degree
are summarized. These two characteristics have important incidence on
the properties of chitosan. The physicochemical properties of chitosan
(semi-crystalline polymer, soluble in dilute aqueous solutions, polycatio-
nic character, metal ions complexing polymer, complex formation with
polyanions) and its biological properties (biocompatible, biodegradable,
non-toxic, mucoadhesive, haemostatic, immunoadjuvant) are described.
Due to its extraordinary properties chitosan exhibits multiple applications
in diverse fields: paper, textile and food industries, agriculture, cosme-
tics, medicine and pharmacy. In medicine, special emphasis is made in
reviewing chitosan applications in the treatment of dermal wounds and
tissue engineering (cartilage, bone and peripheral nerve repairing and cell
encapsulation). In pharmacy, its applications as excipient in compression
tablets, films, membranes and hydrogels, micro and nanoparticulated

systems, liposomes and transdermal release devices are reviewed.

Keywords: chitosan; dermal wounds; tissue engineering; hydrogels;

microparticles; nanoparticles.
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3.1. Introduccion

El quitosano es un polisacarido lineal que se encuentra presente en
cantidades significativas en algunos hongos tales como el Mucor rouxii
(30 por ciento) y Choanephora cucurbitarum (28 por ciento), asociado a
otros polisacaridos. Esta compuesto por dos tipos de unidades estructurales
distribuidas de manera aleatoria (distribucion de Bernoulli) a lo largo de
la cadena, la N-acetil-D-glucosamina (NV-acetil-2-amino-2-desoxi-D-glucosa)
y la D-glucosamina (2-amino-2-desoxi-D-glucosa), las cuales se encuen-
tran unidas entre si por enlaces glicosidicos del tipo p(1—4). En la Figura

3.1(a) se muestra la estructura de un quitosano totalmente desacetilado.

|
CHOH on NH, CH,OH o on NH
TN TS TR
NH, 'l‘" CH,OH
COCH,

CH,0H

(®)

OH
BN AL
©

Figura 3.1. Representacion esquemadtica de (a) quitosano totalmente desacetila-
do; (b) quitina totalmente acetilada y (c¢) celulosa. La similitud estructural entre
ellas resulta evidente.

Con independencia de su origen natural, la fuente fundamental de
obtencion de quitosano es la desacetilacion de la quitina, polisacarido
ampliamente distribuido en la naturaleza, tanto en el reino animal como
en el vegetal. De hecho, la quitina es el segundo polisacarido natural mas
abundante, s6lo superado por la celulosa. Este polimero esta compuesto
por aminoazucares unidos entre si por enlaces glicosidicos f(1—4) for-
mando una cadena lineal de unidades de N-acetil-D-glucosamina (Figura

3.1(b)). Aunque se ha argumentado que una proporcion de esas unidades
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estructurales esta desacetilada en la quitina natural, ello no ha sido
probado de forma convincente. La gran similitud estructural existente
entre la quitina, el quitosano y la celulosa se aprecia en la Figura 3.1.
La diferencia entre ellas radica en que el carbono 2 contiene un grupo
hidroxilo en la celulosa (Figura 3.1(c)), un grupo acetamida en la quitina
y un grupo amino en el quitosano. Tanto la quitina como la celulosa son
biopolimeros que desempenan roles semejantes en los organismos que
los contienen, pues actian en ellos como materiales de soporte y defensa.

La quitina se encuentra presente en artropodos, insectos, aracnidos,
moluscos, hongos y algas, entre otros organismos. En los animales
aparece asociada a otros constituyentes, tales como lipidos, colorantes,
carbonato de calcio y proteinas. Se estima que solamente la cantidad
de quitina de crustidceos presente en el medio marino asciende a 1 560

millones de toneladas [1].

3.1.1. Métodos de obtencion y caracterizacion

La quitina comercial se extrae a partir de desechos de crustaceos
de la industria pesquera y sus principales fuentes son los caparazones
de cangrejo, camaron, langostino y langosta. Las técnicas de extraccion
reportadas son muy variadas, pues dependen en gran medida de las ca-
racteristicas de la fuente, ya que la composicion del material de partida
varia notablemente de una especie a otra. Por ejemplo, el contenido de
cenizas del exoesqueleto de la langosta comun (Panulirus argus) es del 55
por ciento, mientras que el de la cascara del camarén es inferior al 10 por
ciento, lo que reclama condiciones de extraccion mucho mas rigurosas
para la primera [2], con la consecuente variacion en las caracteristicas del
material final, lo cual resulta relevante con vistas a la aplicacion posterior
del polimero. En general, los procesos de obtencién de quitina consisten
en los siguientes pasos consecutivos: acondicionamiento de la materia
prima (lavado y molienda), extracciéon de la proteina (desproteinizacion,
tratamiento con disolucion acuosa diluida de NaOH a 65-100°C), elimina-

cién de las impurezas inorganicas (desmineralizacién, con disoluciones
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acidas diluidas a temperatura ambiente) y decoloracién de la quitina
obtenida (extraccién con disolventes organicos). Estos métodos utilizan
generalmente grandes cantidades de agua y energia, y con frecuencia dan
lugar a desechos corrosivos. En la actualidad se investigan tratamientos
enzimaticos como una alternativa promisoria, pero aun sin la eficiencia
de los métodos quimicos, fundamentalmente en lo que respecta a la eli-
minacién del material inorganico [3].

La desacetilacion de la quitina, que conduce a la obtencién del qui-
tosano, se lleva a cabo mediante hidrolisis de los grupos acetamida en
medio fuertemente alcalino y a altas temperaturas. Generalmente la
reaccion se realiza en fase heterogénea, empleando disoluciones con-
centradas de NaOH o KOH (40-50%) a temperaturas superiores a 100°C,
preferiblemente en atmosfera inerte o en presencia de sustancias reduc-
toras como el borohidruro de sodio o el tiofenol. No obstante, con un
solo tratamiento alcalino, el maximo grado de desacetilacién alcanzado
no consigue sobrepasar del 75 al 85%. Tratamientos prolongados suelen
provocar la degradacion del polimero sin lograr un aumento sensible del
grado de desacetilacion [4-5].

Al igual que la celulosa, la quitina es un polimero semicristalino,
y cuando la desacetilacion se realiza en fase heterogénea, la reaccién
tiene lugar fundamentalmente en las regiones amorfas. Por otra parte,
la reaccion en condiciones homogéneas permite una modificacion mas
uniforme del polimero y se realiza sobre alcali quitina. El dlcali quitina
se obtiene sometiendo una suspension alcalina de quitina a tratamientos
de congelacion y descongelacion hasta producir una disolucién acuosa
de quitina en hidréxido de sodio [6]. La desacetilacion homogénea se
lleva a cabo a concentraciones de alcali mas moderadas (alrededor del
30%) a 25-40°C, por tiempos de 12 a 24 horas [7].

Se ha podido demostrar que los quitosanos obtenidos en el proceso
heterogéneo presentan polidispersion en cuanto al grado de acetilacién
de sus cadenas, mientras que los obtenidos por via homogénea tienen
todos la misma composicion [8]. Una descripcion mas detallada de los
métodos de obtencioén de quitina - y de quitosano - se puede encontrar

en las referencias [9-11].
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Tanto la composicion de las cadenas de estos polimeros como sus di-
mensiones suelen variar en dependencia del material de partida y de la
rigurosidad del método de obtencioén, por lo que el grado de acetilacion
y el peso molecular son dos parametros de obligatorio conocimiento para
caracterizar una muestra de estos polisacaridos, pues ambos tienen gran
incidencia en sus propiedades. Otras caracteristicas, tales como la poli-
dispersion del peso molecular, el contenido de humedad, la solubilidad y
el por ciento de cenizas son fundamentales también para describir estos
polimeros. Ademas, para las aplicaciones en la alimentacion, asi como
también en medicina y farmacia, deben ser objeto de determinacion el

contenido de metales pesados, endotoxinas y proteinas, entre otros.

3.1.1.1. Determinacion del grado de acetilacion

El grado de acetilacién se define como la fraccion (o el por ciento)
de unidades glucosidicas N-acetiladas en la quitina o en el quitosano. Se
designa indistintamente como FA o DA (aunque el DA se presente algunas
veces en por ciento). También se acostumbra a expresar este parametro
como grado de desacetilacion (1-FA, o también DD=100-DA (por ciento)).

Como se mencion6 anteriormente, el valor del grado de acetilacion
influye sobre algunas propiedades del quitosano que resultan de inte-
rés para su aplicacién, tales como la flexibilidad de sus cadenas, las
propiedades mecanicas y el tamano de los poros de sus membranas y
microcapsulas, su capacidad inmunoadyuvante, su efecto bactericida, su
capacidad de enlazar enzimas y acomplejar iones metalicos, y su biode-
gradabilidad, entre otras.

Se han desarrollado numerosos métodos para determinar el grado de
acetilacion de la quitina y el quitosano mediante diversas técnicas, entre las
que se pueden mencionar la espectroscopia infrarroja [12], la espectrosco-
pia de RMN de protén [13], la potenciometria [11] y la espectroscopia UV
primera derivada [14-15]. Otras técnicas alternativas incluyen el analisis
elemental [9], el andlisis térmico [16], la cromatografia de permeacion

en gel [17-18] y el dicroismo circular [18]. Estas técnicas se encuentran
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bien descritas en las referencias senaladas, ademas de estar revisadas en

diversos libros [9, 15, 19] por lo que no seran tratadas aqui.

3.1.1.2. Determinacion del peso molecular

El peso molecular y su distribucion también afectan las propiedades
fisicas, quimicas y biologicas del quitosano, especificamente las propiedades
mecanicas de sus hidrogeles, el tamano de los poros de sus membranas,
andamiajes (scaffolds) y microcapsulas, el tamano de particula y las propie-
dades de liberacion de sus nanoparticulas, asi como también sus actividades
antimicrobiana y cicatrizante, entre otras [20]. Por lo tanto, estos parimetros
afectan directamente el empleo del quitosano en aplicaciones vinculadas
con la biotecnologia, la alimentacion, la farmacia y la biomedicina.

Los principales métodos empleados para determinar el peso molecular
de la quitina y el quitosano son los mismos que se emplean para cualquier
polimero, principalmente la viscosimetria, la dispersion de la luz, la cro-
matografia de permeacion en gel, la osmometria y la ultracentrifugacion
por equilibrio de sedimentaciéon. Estos métodos no se detallaran aqui,
pero una descripcion de las técnicas mas empleadas se puede encontrar

en otras fuentes [19-20].

3.1.2. Propiedades quimico-fisicas y bioldgicas

El quitosano en estado sélido (al igual que su pariente, la quitina)
presenta regiones ordenadas y cristalinas inmersas en una fase amorfa.
Esta cristalinidad puede modificarse segun las condiciones experimenta-
les. Por ejemplo, el quitosano de tendon de cangrejo presenta una forma
hidratada, que puede convertirse en anhidra mediante un tratamiento de
templado. Se han obtenido monocristales de quitosano a partir de quitina
de bajo peso molecular. El patrén de difraccion corresponde a una celda
unitaria ortorrémbica (P2,2,2;) con las siguientes dimensiones: a=0,807

nm, b = 0,844 nm y ¢ = 1,034 nm. Esta celda unitaria contiene dos cadenas
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de quitosano antiparalelas, pero no contiene agua [21]. El grado de
cristalinidad es un factor clave para explicar la solubilidad, la fortaleza
mecanica y otras propiedades funcionales del quitosano.

El quitosano no es soluble en agua, pero se disuelve en disoluciones
acuosas acidas debido a la protonacion de los grupos amino que presenta
a lo largo de su cadena, formando la sal correspondiente. Asi, el quitosano
en disolucién se comporta como un polielectrolito catiénico que a pH 6,5
presenta una considerable densidad de carga (pKo = 6,0+0,1) [21], lo que
provoca la expansion de sus cadenas y le confiere alta viscosidad a sus disolu-
ciones. A partir de las disoluciones de quitosano es posible preparar peliculas,
membranas y fibras que encuentran aplicaciones en campos muy diversos.

Por su caracter policationico, el quitosano forma complejos polielec-
trolitos (CPEs) con polianiones. Asi, existen reportes de CPEs entre el
quitosano y el alginato, el poli(acido acrilico), la pectina, la heparina y
los carragenanos, entre otros. Una revision de estos sistemas se puede
consultar en la referencia [22]. La reaccion de formacion de un CPE entre

el quitosano y un polianién se puede representar como:

B C' + AH3N+~§ —— %—BH3N+~§+A + Ct

Co(1-0) Co(1-6) Cob

donde B~ es el grupo cargado del polianiéon y C* y A~ son los contraio-
nes. El grado de conversion del complejo, 0, expresa la relacién entre
la concentraciéon de los enlaces salinos formados y la concentracién
inicial de cualquiera de los polielectrolitos, Cy. El grado de conver-
sion es un parametro que tiene gran influencia sobre las propiedades
del CPE. Los complejos polielectrolitos (también llamados complejos
coacervados o polisales) pueden prepararse en forma de peliculas, mem-
branas, capsulas y sistemas de multicapas que encuentran numerosas
aplicaciones en la industria, la agricultura y en los campos biomédico
y farmacéutico, como se podra apreciar mas adelante.

Otra propiedad importante del quitosano es su capacidad para formar

complejos con iones metalicos, en particular con los iones de metales de
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transicién y post-transicion. Los grupos amino de las unidades estructu-
rales del polimero son los principales responsables de su capacidad para
acomplejar, la cual depende del metal en cuestion. Mientras unos autores

[23] ordenan su capacidad para acomplejar segun la serie:

Cr(IID < Co(ID < Pb(ID < Mn(ID) < Cd(ID < Ag(D < Ni (I) < Fe(ID) <
Cu (ID < Hg(ID

otros la ordenan segun [9]:

Cr(IID) < Fe(dI) < Mn(I) < Co(II) < Cd(II) < Cu (D) < Ni (D < Ag(I)
< Pb(D) < Hg(ID

Lo cierto es que la elevada capacidad de adsorcién de iones metali-
cos que presenta el quitosano también resulta de interés para diversas
aplicaciones, tales como la recuperacion de iones metalicos a partir
de sus disoluciones, la descontaminacién de residuales industriales, en
la cromatografia inorganica o como soporte de catalizadores, entre otras.
Mas informacion se puede encontrar en las referencias [24-25].

La presencia de los grupos funcionales amino e hidroxilo en el
quitosano posibilita la obtencién de numerosos derivados que per-
miten diversificar sus propiedades y ampliar su empleo en distintas
aplicaciones. Asi, el glicolquitosano, el succinilquitosano y el fructosil-
quitosano son ejemplos de derivados solubles en agua, mientras que el
quitosano entrecruzado con glutaraldehido es insoluble atin en medio
acido. El N-carboximetilquitosano y el N-(2-hidroxi-3-mercaptopropil)
quitosano son derivados con una capacidad de secuestro de iones
metalicos superior a la del quitosano (Figura 3.2).

El quitosano es un polimero biocompatible, biodegradable, no-téxico
(en administracion oral en ratas el LDsg>16g/kg) y mucoadhesivo, por lo
que resulta atractivo para su aplicacién en medicina y farmacia [24, 20].
Este polisacarido se degrada por la accion de la lizosima y la quitosanasa.
La primera esta presente en los mamiferos, y la segunda se encuentra

en los insectos y plantas. La lipasa, una enzima presente en la saliva
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y en los fluidos gastrico y pancreatico humanos, también degrada al
quitosano [27]. Ademas, los productos de la degradacion enzimatica
del quitosano no son téxicos. Por otra parte, el quitosano es un buen
hemostatico, pero sus derivados sulfatados exhiben actividad anti-
coagulante [28]. Se sabe ademas que el quitosano es hipocolestémico
e hipolipidémico [29], posee actividad antimicrobiana [30], antiviral
[31] y antitumoral [32]. La actividad inmunoadyuvante del quitosano
también ha sido reconocida [33]. Todas estas interesantes caracteristicas
conducen al desarrollo de numerosas aplicaciones de este polimero y
sus derivados en diversas esferas de actividad, algunas de las cuales

se relacionan en la Tabla 3.1.

3.2. Aplicaciones del quitosano en biomedicina y farmacia

En la ultima década se ha observado un incremento sostenido en
la cantidad de patentes concedidas en el mundo que involucran el em-
pleo del quitosano para diferentes usos, en campos tan diversos como
la cosmética, la agricultura y la industria alimentaria, asi como también
la medicina y la farmacia (Figura 3.3). En particular en cosmética, las
propiedades mas explotadas del quitosano son su caracter policationi-
co, fungistatico y bacteriostatico, su capacidad de formar peliculas y su
retencion de humedad. Asi, encuentra aplicaciones en el cuidado del
cabello (lociones, tintes), cremas, colorantes (sombra de ojos, lapiz labial,
pintura de unas) productos de limpieza (leche limpiadora, tonificador
facial, jabon), cuidado dental (pasta de dientes, gel dental, enjuague
bucal), productos desodorizantes (desodorantes, talco para los pies) y
encapsulacion de agentes activos. Mas informacion se puede encontrar
en la referencia [35].

La gran variedad de aplicaciones del quitosano en biomedicina y far-
macia se debe a sus excelentes propiedades al interactuar con el cuerpo
humano: bioactividad, actividad antimicrobiana, inmunoestimulacion,
accion quimiotactica, biodegradabilidad enzimatica, mucoadhesividad y

permeabilidad epitelial.
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Figura 3.2. Algunos de los muchos derivados del quitosano obtenidos para potenciar
sus propiedades: (a) glicolquitosano; (b) succinilquitosano; (¢) fructosilquitosano;
(d) quitosano entrecruzado con glutaraldehido; (e) N-carboximetilquitosano, y (f)

N-(2-hidroxi-3-mercaptopropil)quitosano.

Tabla 3.1. Algunas aplicaciones del quitosano en diversos campos [34].

Esfera de actividad

Propiedades - Aplicaciones

Industria del papel

Imparte al papel brillo, resistencia mecanica y resistencia al agua.

Agricultura

Estimulador del crecimiento y del mecanismo defensivo de las plantas,
recubrimiento de semillas, crioprotector, encapsulacion de fertilizantes y
nutrientes. Tratamiento post-cosecha para aumentar la conservacion de
los frutos. Formulacién de nematicidas e insecticidas.

Industria textil

Formacion de fibras, estabilizacion del color, impermeabilizacion de
fibras y tejidos.

Tratamiento de agua
y residuales

Floculante para clarificar agua (agua de beber, piscinas), remocion de
iones metalicos, tintes, colorantes y pesticidas. Polimero ecolégico (susti-
tuye el empleo de polimeros sintéticos).

Industria alimentaria

Fibra dietética, atrapa los lipidos (reduce el colesterol). Preservante,
espesante y estabilizador en salsas, clarificacion de bebidas, encapsulacion
de nutracéuticos. Como recubrimiento de alimentos, los protege del
ataque de hongos, disminuye las pérdidas por transpiracion y prolonga su
conservacion.

Mantiene la humedad y tonifica la piel. Mejora la flexibilidad del cabello y

Cosmética .. L .
reduce su electricidad estatica. Cuidado oral (pasta dental, goma de mascar).
.. Suturas quirdrgicas, implantes dentales, piel artificial, reconstitucion
Medicina ) - L .
Osea, lentes de contacto. Recubrimientos para curacion de heridas.
Farmacia Dosificacion de farmacos (tabletas, microesferas, microcapsulas, sistemas

de liberacién transdérmica, dosificacion de vacunas y terapia génica).
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A continuacién se presentan algunas de las aplicaciones del quitosano
vinculadas con la biomedicina y la farmacia, haciendo referencia a otros tra-

bajos en los cuales el lector interesado puede profundizar sobre las mismas.

1000 -
goo.. 3 cosmética

J{ | Bl Medicina+Farmacia
800 - | (1] Alimentos y Agricultura
700 -

600

500 -

Patentes

400 -
300 -

200 -

100

Figura 3.3. Patentes que utilizan quitosano concedidas en los afios 2000 a 2010
en los campos de cosmética, medicina y farmacia, y en agricultura y alimentacion.
Fuente: WIPO: http://www.wipo.int/portal/en/news/2011.

3.2.1. Aplicaciones biomédicas

El quitosano ha sido empleado en oftalmologia como recubrimiento y
material de lentes de contacto o liquido de lagrimas artificiales [30], en la
reparacion 6sea [37], como adhesivo tisular para aplicaciones quirargicas,
para evitar la adhesion bacteriana, en hilos de sutura, y en odontologia
[38], entre otras [39-40]. Este biopolimero ha sido investigado a fondo
principalmente en dos campos biomédicos: (a) en el tratamiento de he-
ridas, ulceras y quemaduras debido a sus propiedades hemostaticas y

efecto acelerador de la curacion de las heridas y (b) en la regeneracion
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y restauracion tisular, incluyendo su empleo como material estructural

en ingenieria de tejidos, dada su afinidad celular y biodegradabilidad.

3.2.1.1. Aplicaciones dérmicas

Las heridas de la piel constituyen un importante problema de salud
debido a su gran incidencia en la poblacién. Su reparaciéon es una compleja
serie dinamica de eventos que incluyen la coagulacion, la inflamacion,
la formacion de tejido de granulacién, la epitelizacion, la neovasculari-
zacion, la sintesis de colageno y la contraccion de la herida. La curacion
de las heridas en los mamiferos superiores conduce a la formacién de una
cicatriz, que no restituye totalmente la funcionalidad del tejido danado y
se caracteriza ademas por una pobre estética. Por ello, el desarrollo de
materiales que permitan la curacién de las heridas dérmicas, promoviendo
la regeneracion tisular en lugar de la cicatrizacién, es uno de los retos
mas importantes de la ingenieria de tejidos.

Desde tiempos remotos, el hombre ha utilizado con mayor o menor
éxito distintos materiales para cubrir las heridas cutaneas, con el fin de
aislarlas del medio circundante para prevenir la deshidratacién, evitar
infecciones y promover la curacion de la herida. Las heridas de la piel
que mas reclaman el empleo de estos sustitutos dérmicos son las heridas
cronicas, es decir, aquellas que no se curan o lo hacen muy lentamente,
poniendo al paciente en alto riesgo de infeccién y que, en ocasiones,
llegan a provocar la amputacion del miembro interesado.

Sin embargo, hay que senalar que aun no existe un sustituto de
piel ideal, el cual deberia reunir las siguientes caracteristicas: tener
una adherencia rapida y sostenida a la superficie de la herida, ser im-
permeable a las bacterias exdgenas, tener una permeabilidad al vapor
de agua semejante a la piel, poseer una estructura interna que permita
la migracion, la proliferacién y el crecimiento celular, ser flexible para
permitir un buen contorno en las superficies y lo suficientemente elastico
para admitir el movimiento de los tejidos subyacentes, ser resistente a

la friccion y a las fuerzas lineales y tensoras, debe evitar la proliferacion
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bacteriana en la superficie de la herida, ser biodegradable, no presentar
antigenicidad ni transmitir enfermedades y no producir toxicidad local
ni sistémica. Ademas, debe ser facil de usar, tener una sobrevida inde-
finida, cumplir requisitos minimos de almacenamiento y preservacion y
ser economicamente asequible [41]. Este conjunto de requisitos ofrece
una clara idea de la magnitud del reto que implica el desarrollo de un
sustituto de piel ideal.

Dentro del grupo de heridas de la piel, las quemaduras son las de
mayor incidencia, por lo que en lo adelante nos referiremos fundamen-
talmente a las mismas. En atencién a su profundidad, estas pueden ser
de primer grado (hasta 25 um), interesando la epidermis y la parte su-
perior de la dermis; de segundo grado (hasta 90 pm), interesando casi
la mitad del grosor de la dermis; y de tercer grado, llegando a abarcar
en profundidad casi toda la dermis.

Cuando la extension de la quemadura lo permite, se puede cubrir con un
autoinjerto. Los autoinjertos son tejidos injertados en una nueva posicion
dentro de un mismo individuo. Sin embargo, la limitacién fundamental
del autoinjerto radica en la reducida fuente de suministro, por lo que no
puede ser aplicado en quemaduras de gran extension. Otra dificultad que
presenta es que, al extraer la capa de piel sana para el autoinjerto, se le
ocasiona una nueva herida al individuo. Por estas razones, es necesario
acudir a otras soluciones para el tratamiento de quemaduras, como es el
caso de las coberturas obtenidas a partir de otros materiales.

Transitando de las coberturas de heridas o sustitutos de piel mas
simples a los mas complejos, se pueden mencionar en primer lugar las
coberturas temporales, tales como los apdsitos convencionales (gasas
de algodon), las membranas sintéticas (peliculas transparentes y esponjas
de poliuretano, hidrogeles e hidrocoloides basados en carboximetilcelulosa
(CMCQ), alginatos biodegradables) y los apositos biologicos (aloinjertos de
piel, xenoinjertos, membrana amnidtica). En segundo lugar se encuentran
los sistemas desarrollados como coberturas permanentes, como son los
analogos epidérmicos (queratinocitos autogénicos cultivados para luego
ser trasplantados al paciente), los analogos dérmicos, para quemaduras

mas profundas (emplean cultivos de fibroblastos neonatales -los hay
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unilaminares y bilaminares) y los analogos dérmico-epidérmicos, para las
quemaduras de gran espesor (también emplean cultivos de fibroblastos
neonatales). Una descripcion de estos sistemas, sus principales ventajas
y desventajas se puede encontrar en la referencia [41].

El quitosano resulta un polimero apropiado para estas aplicaciones, por
su capacidad hemostitica y su efecto demostrado en la aceleracion de la
curacion de las heridas [42], asi como también por su accién analgésica
y antimicrobiana, que se debe a la capacidad de este polisacarido para
interactuar inespecificamente con los receptores del dolor y la pared celular
de los microorganismos [43]. El quitosano posee también la capacidad de
fomentar una formacion adecuada del tejido de granulacion, acompanada
por angiogénesis y deposicion regular de fibras finas de colageno, lo que
incrementa la reparacion correcta de las lesiones dérmica y epidérmica [44-
45]. En este contexto, se sefiala que los principales efectos del quitosano
y su pariente, la quitina, son la activacion de fibroblastos, la produccion
de citoquinas, la migracion de células gigantes y la estimulacion de la
sintesis de colageno tipo IV [40]. A partir de estas singulares propiedades
del quitosano y la quitina, se han realizado numerosos trabajos para desa-
rrollar coberturas de heridas basadas en estos biopolimeros. A continuacion
se hara referencia, a modo de ejemplo, a varios trabajos que evidencian
el potencial del quitosano como material de cobertura de heridas y se-
falan algunos factores (fuente natural de origen, peso molecular, grado
de acetilacion, tipo de formulacion: gel, membrana, esponja, tejido, polvo)
que deben ser tenidos en cuenta en la seleccion del tipo de quitosano a
emplear, por su incidencia en el resultado final.

I. A. Alsarra [406] prepard un gel topico de quitosano con el cual es-
tudi6 el efecto del peso de molecular (PM) y del grado de acetilacién
(DA) del polimero sobre su capacidad para influir en la curacion de las
heridas. Los geles consistieron esencialmente en disoluciones al 2% p/v de
quitosano en acido acético acuoso al 1% v/v, preparadas con quitosanos
de alto peso molecular (CH-H, PM 2 x 10° g/mol, DA 8%), peso molecu-
lar medio (CH-M, PM 7,5 x 103 g/mol, DA 25%) y bajo peso molecular
(CH-L, PM 7,0 x 104 g/mol, DA 37%). En las experiencias se aplicaron

diariamente las disoluciones a grupos de ratas Wistar, a las cuales se les
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realiz6 previamente una herida de 1 cm de diametro en la regioén dorsal.
Las heridas se cubrieron con una venda no adhesiva que era renovada
cada dos dias y el estudio se llevé a cabo durante 12 dias. Como con-
trol positivo se utilizé el ungiiento Fucidin® y como control negativo se
observaron ratas sin tratamiento. Para comparar los grupos se estudi6
la reduccion del tamano de la herida, el comportamiento histolégico y
la actividad colagenasa, que esta relacionada con el proceso de remode-
lacion del tejido. Como resultado de la investigacién se observé que las
heridas que mostraron mayor re-epitelizacion y cerraron mas rapidamen-
te fueron las del grupo tratado con CH-H, ademas de que la actividad
colagenasa resulté también superior en estas muestras con respecto
al resto de los grupos. El autor concluy6é que estos resultados indican
la potencialidad del quitosano de mayor peso molecular y menor grado
de acetilacion para su empleo en el tratamiento de quemaduras dérmicas.

Por su parte, Mohamdar y cols. [47] proponen una “piel liquida” filmo-
génica de quitosano para la curacion de heridas, utilizando un quitosano
de grado farmacéutico de alto peso molecular (PM 3,0 x 10> g/mol, DA
1,5-2%, indice de polidispersién IP < 2) obtenido a partir de la pluma
de calamar. Los autores argumentan que el quitosano proveniente de la
quitina de calamar (B-quitina) es mas beneficioso que el que procede de
los caparazones de crustaceos (a-quitina), pues esta altima puede contener
astaxantina asociada a lipoproteinas, asi como también metales pesados
(Hg, Cd) provenientes del agua de mar, componentes que pueden provocar
alergia. En la patente se describe el método de obtencion del quitosa-
no de grado farmacéutico, el cual disuelven en una disolucién acuosa
de acido lactico con glicerol como plastificante. Para lograr la disolucion
final, los autores indican que la viscosidad debe mantenerse entre 500 y
5000 cps y debe filtrarse varias veces hasta un tamano de poro del filtro
de 22 pm. La formulacion resulté ser ventajosa en su aplicacién clinica,
pues se comprob6 que es una modalidad de tratamiento costo-efectiva
y amigable con el paciente (cubierta tipo “hagalo usted mismo”), reduce
la frecuencia de las visitas hospitalarias, es una cubierta transparente
lavable que se ajusta a la profundidad irregular de la herida y la cura-

cion es rapida y estética. Ademas, se observo que el tratamiento indujo
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factor de crecimiento durante la curacién de la herida, en la mayoria
de los casos no se requirio injerto de piel y evité la amputacion en el
60-70% de los casos, con posible regeneracién nerviosa.

Otros autores desarrollaron peliculas porosas de quitosano con fucoidan
(un polisacarido sulfatado extraido de algas que incrementa la expresion
de integrina y la actividad de la heparina) e investigaron su utilidad para el
tratamiento de quemaduras dérmicas en conejos [48]. Para ello emplearon
quitosano de pluma de calamar (PM 7,5 x 10> g/mol, DA < 15%) y las peli-
culas se prepararon a partir de disoluciones del mismo (1-2% p/v) en acido
lactico (1- 2% p/v) con propilenglicol (2,5% p/v), a las cuales se incorporé
fucoidan al 0,25 y 0,75% en peso. De este modo se obtuvieron peliculas
con un grosor entre 29,7 y 64,0 pm. Para los estudios in vivo se provo-
caron quemaduras en conejos blancos de Nueva Zelandia y se estudiaron
varios grupos segun el tratamiento aplicado (peliculas de quitosano con
fucoidan, disolucion de fucoidan, peliculas de quitosano, sin tratamiento).
A los 7, 14 y 21 dias se realizaron biopsias para la evaluaciéon macros-
copica e histopatolégica de la curacion de las quemaduras y se observo
que la formacion papilar dérmica regenerada, la mejor re-epitelizacion y
el cierre mas rapido de las heridas después de 14 dias se encontré en el
grupo tratado con la pelicula de quitosano-fucoidan, en comparacién con
los resultados del resto de los grupos estudiados.

Para la regeneracion de piel en quemaduras de tercer grado, Boucart
y cols. [49] desarrollaron hidrogeles bicapa de quitosano “bioinspirados”,
con el objetivo principal de lograr una regeneracion permanente de la piel
con buenas caracteristicas funcionales y estéticas en los tejidos epidér-
mico y dérmico. La primera capa del material (capa externa protectora)
consiste en un gel rigido con buenas propiedades mecanicas, que permite
el intercambio de gases, mientras que la segunda capa (capa interna) es
blanda y flexible para ajustarse a la geometria de la herida y garantizar un
buen contacto superficial. La formacion del gel bicapa se produjo en dos
pasos (Figura 3.4). En un primer paso se generd una capa de gel rigido
(L1) por evaporacion del agua de una disolucion de quitosano (pluma de
calamar, PM 5,4 x 10° g/mol, DA = 26%) en un medio hidroalcohélico (1,2

propanodiol). Dicha capa se cubrié con una disoluciéon de hidrocloruro
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de quitosano (3% p/v), lo que originé la redisolucion parcial de la su-
perficie (hasta una profundidad no mayor de 0,5 mm) para permitir la
difusion y la interaccion de los segmentos de las cadenas de ambas capas.
Luego, el sistema se introdujo en un recipiente saturado con vapores de
amoniaco para neutralizar los grupos amino libres protonados de ambas
capas. El gel bicapa obtenido se lavo profusamente con agua para eliminar

el alcohol, el cloruro de amonio y el amoniaco remanentes.

&
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Figura 3.4. Esquema de la preparacion del hidrogel bicapa “bioinspirado”
(modificado de [49]).

Los ensayos in vivo se realizaron en cerdos pequenos (20 kg), a cada
uno de los cuales se le infligieron cuatro quemaduras de tercer grado.
Dos dias después, las heridas se limpiaron y se les aplicaron los geles
bicapa. Para comparar los resultados, se realizaron experimentos similares
utilizando, por una parte, una disolucion viscosa de hidrocloruro de qui-
tosano al 3% p/v vy, por la otra, Tulle Gras™ (tejido impregnado con 98
partes de parafina , una parte de balsamo del Peru y una parte de aceite
de oliva, utilizado para cubrir heridas). Las quemaduras se observaron
cada 3 dias, en los cuales se anadié mas disoluciéon de hidrocloruro de
quitosano y se reemplazé el Tulle Gras™, mientras que el gel bicapa
no fue renovado. Las biopsias realizadas a los dias 9, 17, 22, 100 y 293
se analizaron por histologia e inmuno-histoquimica y como resultado

se observo que los materiales fueron bien tolerados y promovieron una
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buena regeneracion del tejido, pues indujeron la migraciéon de células
inflamatorias y la actividad angiogénica, favoreciendo una elevada vascu-
larizacién. En los dos tratamientos realizados con quitosano (disolucién
y gel bicapa) el nuevo tejido era muy similar al de la piel original luego
de 100 dias, especialmente en lo que respecta a su estética y flexibilidad.

Existen muchos otros reportes en la literatura del empleo del quito-
sano y sus derivados en distintas formulaciones, y su combinacién con
otros polimeros naturales, como los glucosaminoglicanos, el colageno,
los alginatos, entre otros, promoviendo la obtencién de materiales con
propiedades funcionales incrementadas para su empleo en la curacién
de heridas y quemaduras. Una reciente revisiéon de estos sistemas, con
mencion a materiales para curacién de heridas basados en estos polimeros
y que se encuentran asequibles en el mercado, se puede consultar en las

referencias [43, 50-51]. Algunos de ellos se relacionan en la Tabla 3.2.

Tabla 3.2. Algunos materiales de curacion y sustitutos de piel comerciales basados
en quitosano.?

Producto Caracteristicas Empleo

Desinfeccion y limpieza de

Polvo de quitosano con yodo la piel herida y para vendaje

. . ®
Chitodine™ IMS elemental absorbido

quirdrgico
Chitoflex® HemCon Ven.daje antibacteriano biocom- |Relleno de her'idas para contro-
patible lar el sangramiento
Reconstruccion completa del
Chitopack C® Eisai Fibras tipo algodon tejido corporal, regeneracion
de piel
. G i Pol i 1 Ropaj timi i . Apro-
Chitopoly® Fuji spinning Qult‘OSB.flo y Polynosic Junlon opajes an 1m.1croblanos‘ Apro
5 (poliacrilato) piado para evitar dermatitis
Chit Ski . " . .
tosan Skin Cubierta de fibras no tejidas Sustituto de piel

Hainan Xinlong non-wovens

Detener sangramientos en emer-

HemCon® HemCon Acetato de quitosano liofilizado .
gencias

Material con particulas de quito-
Tegasorb® 3M sano que absorben el exudado
produciendo un gel suave
aFjemplos tomados de la referencia [40]

Ulceras en piernas y heridas
cronicas

3.2.1.2. El quitosano en ingenieria de tejidos

La ingenieria de tejidos (también conocida como medicina regenerativa)

es una ciencia interdisciplinaria que aplica los principios de la ingenie-
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ria, la biologia y la medicina para lograr la regeneracién de los tejidos
(por ejemplo: hueso, cartilago, valvula cardiaca, vejiga, etc.). Ello implica
no solo la restauraciéon de la estructura, sino también de la funcién, del
comportamiento mecanico y del comportamiento metabdlico y bioquimico.
En esencia, se basa en provocar el crecimiento y multiplicacién de células
soportadas en un andamiaje determinado, generalmente de naturaleza
polimérica, para luego (a) separar el tejido formado del andamiaje e im-
plantarlo en el sitio dafiado del paciente o (b) implantar directamente el
andamiaje con las células cultivadas.

El andamiaje polimérico debe ser biocompatible y biodegradable, debe
poseer las propiedades mecanicas adecuadas para la aplicacién especifi-
ca en cuestion, tener una estructura porosa para facilitar la penetracion
de las células migrantes y la difusion de los nutrientes (la porosidad, el
tamafno de poro, su orientacién, y la estructura fibrosa son caracteris-
ticas importantes para el diseno de los andamiajes) y debe permitir la
adsorcion de proteinas adhesivas o contener unidades que contribuyan
a la adhesion celular bioespecifica y a la migracion.

El quitosano es un excelente candidato para este fin, por las caracte-
risticas biolégicas antes mencionadas y la posibilidad de ser moldeado
en estructuras con diferente grado de porosidad y buenas propiedades
mecanicas, por ejemplo, mediante congelacion y liofilizacion de una
disoluciéon del biopolimero. El tamano de poro del andamiaje puede ser
controlado durante el proceso de congelacion. Luego de la liofilizacién
se suele proceder a una etapa de estabilizacién de la estructura mediante
lavado con disoluciones hidroalcohdlicas o disoluciones acuosas basicas
y, en ocasiones, se procede ademas a entrecruzar el quitosano para lograr
una estructura mas resistente. El tipo de quitosano empleado (grado de
acetilacion, peso molecular, cristalinidad) y el tamafno de poro determi-
naran las propiedades del soporte final.

También se pueden preparar andamiajes a base de complejos polielec-
trolitos del quitosano con glucosaminoglicanos (por ejemplo, sulfato de
condroitina, acido hialurénico) o colageno, buscando una mayor similitud del
material con la matriz extracelular natural [52-53]. En la Figura 3.5 se muestran

algunas matrices porosas basadas en quitosano obtenidas por liofilizacion.
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A continuacién se mencionaran algunos ejemplos de aplicaciones del

quitosano en ingenieria de tejidos.

3.2.1.2.1. Reparacioén de cartilago

El cartilago esta compuesto basicamente por condrocitos y matriz
extracelular. Es un tejido conectivo no vascularizado, que posee poca
capacidad de auto-regeneracién. La reparacién natural da lugar a un
tejido poco organizado, sin la resistencia necesaria para restablecer la
funcionalidad del cartilago y suele ocasionar osteoartritis. El tratamiento
convencional de la lesion consiste simplemente en la limpieza y retirada
de los restos del cartilago y la rebaja del tejido remanente, lo que dismi-
nuye el dolor, pero no conduce a la regeneracién tisular. Otras opciones
quirdrgicas, como por ejemplo, el autoinjerto osteocondrial, también

presentan limitaciones a largo plazo.

Figura 3.5. Fotos de microscopia electrénica de barrido de matrices basadas en
quitosano con distintas estructuras obtenidas por liofilizacién: (a) quitosano/sulfato
de condroitina; (b) quitosano/poli(acido acrilico-co-acrilamida); (¢) quitosano/
poli(acido acrilico); (d) quitosano/poli(acido acrilico-co-N-isopropilacrilamida).
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Una alternativa que esta dando buenos resultados consiste en el tras-
plante de condrocitos autélogos. A partir de una biopsia de cartilago
sano se cultivan in vitro condrocitos del propio paciente para después
inyectarlos en la zona lesionada y cubrirlos con el propio periostio.
El préximo paso es el empleo de tejido preformado mediante el cultivo
de condrocitos en andamiajes temporales en los que se pueden incorporar
factores de crecimiento para promover el crecimiento y la diferenciacién
celular. El quitosano y sus complejos polielectrolitos con el sulfato de
condroitina y el acido hialurénico son algunas de las matrices que han
sido exploradas como andamiaje para este tipo de aplicacion, ya que se
ha demostrado la eficacia del quitosano como soporte para la unién y
proliferacion de condrocitos, asi como también en la biosintesis de com-
ponentes de la matriz cartilaginosa, dando como resultado la formacién

de un nuevo tejido cartilaginoso tipo hialino [54-55].

3.2.1.2.2. Reparacion de hueso

El quitosano y la quitina han sido descritos como promotores de la
formacion de hueso [56]. Los materiales compuestos de quitosano con
sustancias inorganicas como el fosfato tricdlcico, (B-TCP) y la hidroxiapa-
tita estequiométrica (HAp) o no (CDHAp), son excelentes candidatos para
la reparacion Osea, especificamente, para la reconstrucciéon 6sea guiada,
pues pueden incorporar propiedades favorables de ambos componentes.
La HAp proporciona bioactividad y osteoconductividad, mientras que el
quitosano aporta biodegradabilidad y flexibilidad, entre otras. Ademas,
debido a la naturaleza viscoelastica del quitosano, se evita la migracion
de particulas de HAp vy la textura suave del material compuesto (composi-
te) evita dafnos a los tejidos blandos préximos al implante [57-58]. Se han
obtenido avances impresionantes con el empleo de composites osteogé-
nicos de quitosano en el tratamiento de defectos 6seos, particularmente
con osteoblastos de células madre mesenquimales en matrices porosas
de quitina-hidroxiapatita [40]. Una revision reciente de los composites de

quitosano e hidroxiapatita como sistemas para el soporte de tejido 6seo,
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los principales métodos de preparacion, las propiedades fisico-quimicas
y biolégicas, y las técnicas de ingenieria de tejidos que se emplean con

estos materiales se puede consultar en la referencia [59].

3.2.1.2.3. Reparacion de nervio periférico

Las heridas de los nervios periféricos pueden sanar satisfactoriamente
cuando las células nerviosas tienen que cubrir una brecha menor de 6
mm. Para distancias mayores se puede acudir a un autoinjerto de nervio
a partir de otro sitio del cuerpo, lo cual tiene varios inconvenientes,
como son la limitada disponibilidad del tejido y la morbilidad del sitio
donante, entre otras. Una alternativa para unir defectos nerviosos mayores
de 6 mm consiste en construir conductos o guias nerviosas empleando
materiales biorresorbibles (Figura 3.6).

El material empleado debe ser biocompatible y biodegradable (debe
degradarse gradualmente después de funcionar como andamiaje temporal
para la regeneracion nerviosa) y poseer actividad celular en una superficie
e impedir el movimiento transversal de las células circundantes.

El quitosano y materiales basados en este polimero han resultado apro-
piados como matrices para el crecimiento de células nerviosas, lo cual
ha permitido su empleo en el desarrollo de guias para la regeneracion
de tejidos nerviosos con muy buenos resultados. Asi, se ha desarrollado
una metodologia sencilla para preparar tubos de quitosano acetilado
(quitina) y quitosano mediante el vaciado de una disolucién de quitosa-
no que contiene etanol y anhidrido acético en un molde, consistente en
un tubo sellado de vidrio de 4 mm de didmetro interno con un nucleo
central fijo de vidrio cuyo diametro externo es de 1,7 mm. La gelificacién
se produjo a los pocos minutos y el tubo de quitina resultante se extra-
jo a las 24 horas y se lavé. Para obtener tubos de quitosano, los tubos
de quitina se hidrolizaron con NaOH. Ademas, se obtuvieron tubos de qui-
tina reforzados incorporando un enrollado de poli(D,L-lactida-co-glicolida)
(PLGA) en el proceso de vaciado de la disoluciéon de quitosano en el

molde [60]. Este tipo de materiales ha presentado resultados satisfactorios
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para unir terminales del nervio ciatico de perros Beagle separados a una
distancia de 30 mm [61]. Posteriormente, se reporté un ensayo clinico
con este injerto para reparar un defecto de 35 mm de largo en el nervio
mediano en el codo de un paciente humano. Durante un periodo de
seguimiento de 3 anos se observo la recuperacion funcional del nervio

mediano herido [62].

Fibras nerviosas
Haz de fibras individuales
A —— A —— - -
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de la guia

Figura 3.6. Representacion esquematica de una guia de crecimiento nervioso.

Con vistas a incrementar las cualidades del quitosano para estas apli-
caciones, se han preparado diversos conductos y materiales compuestos
de quitosano con otros polimeros, proteinas y factores de crecimiento.
Entre ellos se pueden mencionar la obtencién de hidrogeles de quitosano
termosensibles funcionalizados con poli-D-lisina [63], asi como también
la mezcla de quitosano con factor de crecimiento nervioso derivado de
linea de células gliales (GDNF) y laminina [64]. Asimismo, se reporta la
elaboracion de tubos bicapa de quitosano, compuestos por una pelicula
externa de quitosano y una capa interna de quitosano no tejido obtenido
por hilado electrostatico. A esta capa interna se le unieron covalentemente
péptidos con espaciadores intercalados en la secuencia CYIGSR, dando
como resultado secuencias de aminoacidos CGGYIGSR y CGGGGGGYIGSR.
La eficacia de la regeneracion nerviosa en los tubos de quitosano con péptidos

CGGGGGGYIGSR inmovilizados resulté similar a la del isoinjerto [65-66].
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3.2.1.2.4. Encapsulacion celular

La microencapsulacion de lineas celulares especificas productoras de
moléculas bioactivas de alto interés terapéutico para su liberacion in situ
es otra de las estrategias empleadas para restaurar la funcionalidad de un
tejido dafado, o suplir su deficiente funcionamiento. Estas lineas celulares
productoras de moléculas bioactivas no se pueden administrar libremente
al paciente, debido a que el sistema inmunolégico de éste las identificaria
y destruiria, por lo que tienen que ser protegidas antes de su inoculacion.
Una forma de lograr esto es la microencapsulaciéon con el empleo de matri-
ces poliméricas (Figura 3.7). Son requisitos primordiales de estas capsulas
su biocompatibilidad, una determinada fortaleza mecanica, la preservacion
del funcionamiento de las células y permitir la entrada de oxigeno y nu-
trientes del medio y la salida de los productos secretados por las células.

En este sentido, los estudios llevados a cabo con islotes de Langerhans
para el desarrollo de pancreas artificial son especialmente relevantes.
El método empleado tradicionalmente consiste en encerrar el material
deseado en capsulas de alginato de calcio. El alginato es un polimero
natural que se extrae de las algas pardas, compuesto por unidades salinas
de acido manuroénico y acido gulurénico. El acido manurdnico presenta
afinidad por los iones calcio, que conduce a la gelificacion del alginato
en presencia de este ion. De esta forma, al gotear una disolucién de algi-
nato de sodio conteniendo el material a encapsular sobre una disoluciéon
de CaCl; se produce la gelificacién instantinea de las gotas en las que
queda atrapado dicho material. Por este sencillo método de coacervaciéon
simple se pueden encapsular células, enzimas, anticuerpos, proteinas y

diferentes farmacos.
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Figura 3.7. Microcipsulas de quitosano y alginato de sodio preparadas por
coacervacion compleja en inmovilizacion de hepatocitos de cerdo (micrografias
tomadas con un microscopio 6ptico a 60 aumentos). Reproducido de [67].

Sin embargo, las ciapsulas de alginato son deficientes en ciertas propie-
dades para la encapsulacién e inmunoaislamiento de células de mamiferos,
fundamentalmente en la resistencia mecanica y la permeabilidad. Estos
parametros se pueden controlar mediante la formacién de complejos
polielectrolitos entre el polianion alginato y policationes como la polili-
sina y el quitosano. En este sentido, las combinaciones mas estudiadas
desde la descripcion de estos sistemas por Lim y Sun en 1980 [68] son

el sistema quitosano/alginato y el sistema quitosano/alginato/Ca [69].

3.2.2. Aplicaciones en farmacia

Gracias a sus extraordinarias propiedades, mencionadas en el epi-
grafe 3.1.2, el quitosano ha sido objeto de numerosas propuestas para

aplicaciones farmacéuticas como excipiente en tabletas de compresion,
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peliculas, membranas e hidrogeles y sistemas micro o nanoparticula-
dos (Tabla 3.3).

Debido a su caracter basico, el quitosano posee actividad antiacida
y antiulcerativa, por lo que ha encontrado amplia aplicacién como ex-
cipiente en tabletas de compresion directa, para lo que ha mostrado
poseer ademas buenas propiedades, pues reduce la friccion durante
la formacion de la tableta, produce tabletas mecanicamente mas estables,
tiene buena capacidad desintegrante y con fairmacos anidénicos permite
preparar tabletas de liberacién controlada [70-71]. El uso de mezclas de
polimeros quitosano/CMC sédica, quitosano/pectina, quitosano/alginato
de sodio, quitosano/acido citrico y quitosano/carbomer 934P permiten
utilizar una menor cantidad del polimero en la formulacion y regular
mas adecuadamente la velocidad de liberacién del farmaco [72-75].

Debido a que el quitosano es un excelente formador de peliculas,
se han realizado estudios para explorar su aplicacién en la liberacion
controlada de farmacos a través de la mucosa oral, aprovechando tam-
bién su caricter mucoadhesivo y sus cualidades para incrementar la
adsorcion [76]. Por ejemplo, se han obtenido y caracterizado peliculas
de quitosano/gelatina para la liberacion bucal de hidrocloruro de pro-
pranolol. En el estudio realizado se aprecié que la presencia de mayores
cantidades de quitosano en las peliculas ocasion6 la disminucion de
la sorcién de agua y un incremento en el tiempo de residencia in vivo
de las peliculas en la cavidad bucal (maximo: 240 + 13 min). Ademas,
la inclusion de manitol en la formulacién posibilité una permeabili-
dad del 80% del farmaco a través de la mucosa bucal porcina luego
de 5 h. Como resultado de la investigaciéon, los autores concluyeron
que algunas de estas peliculas cargadas con 5 mg de hidrocloruro de
propranolol podrian ser adecuadas para alcanzar la dosis diaria pro-
puesta en el tratamiento de la hipertension y la fibrilacion atrial. Por
otro lado, las peliculas de quitosano/gelatina resultaron ser compatibles
con la microflora bucal cuando no estaban cargadas con el farmaco,
mientras que en presencia del mismo mostraron su capacidad para
inhibir el crecimiento de bacterias patogenas, sin afectar las especies

probidticas [77].
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Tabla 3.3. Algunas aplicaciones del quitosano en farmacia

Formulacion Farmaco
P Nifedipina, Insulina, Péptidos, Calci-
Peroral Perlas, granulos "cipina, » 1P ’
tonina

Tabletas mucoadhesivas, peli- |Dexametasona, Ketoprofeno, Nicotina,
Bucal . [T

culas Clorexidina, Nifedipina
Periodontal Peliculas monocapa y multicapa |Metronidazol, Ipriflavona
Nasal Polvo, disolucion, micro/nano- |Vacunas, péptidos de ADN, Pentazoci-

particulas na, Insulina, Morfina

P Peliculas, geles, micro/nanopar- |Indometacina, Aciclovir, Pilocarpina,

Oftalmica P . . .

ticulas Ciclosporina, Prednisona

. . Granulos, microesferas, micro- |Prednisolona, Metoclopramida, Indo-

Gastrointestinal . . X

capsulas metacina, Melatonina
Intestinal Microesferas, microcapsulas Acioclovir, Insulina
Liberacion en el colon [Microesferas, microcapsulas 5-Fluorouracilo, Insulina, Prednisolona
Vaginal Tabletas vaginales Metronidazol, Acriflavina, Clotrimazol

P . P Ibuprofeno, Gentamicina, Prednisolo-

Transdérmica Geles de quitosano, peliculas p ’ ’

na, Propanolol

También se han propuesto peliculas basadas en quitosano para la libe-
racion controlada de antimicrobianos en empaquetamiento de alimentos
[78]. Se han reportado numerosos trabajos para mejorar las propiedades
fisicas de las peliculas de quitosano mediante la formacién de mezclas
con otros polimeros, complejos polielectrolitos, entrecruzamiento u ob-
tencion de materiales compuestos con otros aditivos, lo que aumenta sus
posibilidades para estas y otras aplicaciones [78-80]. Sin embargo, a pesar
de lo anterior, las peliculas de quitosano han sido relativamente poco
estudiadas como sistemas de liberacién de farmacos en comparacién con
otras matrices mas versatiles, como son los hidrogeles.

Los hidrogeles son sistemas compuestos por polimeros hidrofilicos,
capaces de absorber grandes cantidades de agua sin llegar a disolverse.
Ello se debe a que las cadenas del polimero se encuentran entrecruzadas,
formando una red tridimensional cuya densidad de entrecruzamiento
regula la magnitud de la absorcion. Estos entrecruzamientos pueden ser
covalentes (uniones quimicas entre las cadenas) o fisicos (entrelazamien-
tos, puentes de hidrégeno, enlaces ionicos). Una de las ventajas de los
hidrogeles radica en su sensibilidad a algunos parametros externos, tales
como el pH, la temperatura, la fuerza idénica, la composicién del disol-

vente y los campos eléctricos [81]. La capacidad de absorcion de agua del
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quitosano es limitada, por lo que para obtener hidrogeles de quitosano
se pueden preparar mezclas con polimeros hidrofilicos, tales como la po-
livinilpirrolidona o el alcohol polivinilico; complejos polielectrolitos con
polianiones (CMC, alginato, pectina, poli(acido acrilico)); redes poliméri-
cas semi-interpenetradas o interpenetradas; o entrecruzar quimicamente
derivados solubles del quitosano (glicolquitosano, N-trimetilquitosano).
De esta manera se pueden obtener matrices con respuesta al pH [82-83]
0 a la temperatura [84-86].

El desarrollo de formulaciones solubles de biopolimeros capaces de
gelificar in situ para servir como implantes terapéuticos ha ganado gran
atencion en los ultimos afios. En este sentido resultan de mucho interés
las disoluciones de quitosano con p-glicerofosfato (B-GP), que dan lugar
a sistemas termosensibles [87] que gelifican a la temperatura corporal,
de gran aplicabilidad como vehiculos inyectables para la liberacion de far-
macos [88]. La temperatura de gelificacion de las disoluciones de quitosano
con f-glicerofosfato varia con el pH y el grado de acetilacion del polimero
[87]. Una variante de este tipo de sistemas es el propuesto por Chen y col.
a partir de quitosano y la sal disédica de la a-D-glucosa-1-fosfato (DGP)
para su empleo en un sistema de liberaciéon de farmacos por via ocular.
Los geles fueron caracterizados respecto al tiempo y temperatura de ge-
lificacion y su morfologia. El comportamiento de la transicion de fase de
sol a gel dependi6 de las concentraciones de quitosano, de la DGP y del
farmaco modelo, el dihidrocloruro de levocetirizina (LD). En los estudios
cinéticos se observé una liberacion inicial rapida del firmaco, seguida
de un comportamiento sostenido, ademas de un incremento considerable
de la penetracion del LD en la cornea. Los resultados de la irritaciéon ocular
demostraron la excelente tolerancia al hidrogel y su tiempo de residen-
cia en el ojo fue significativamente largo comparado con el de las gotas
oculares. Ademas, el hidrogel cargado con el medicamento resulté ser
mas eficaz contra la conjuntivitis alérgica que la disolucion acuosa de LD.
Los autores concluyeron que este sistema resulta ideal para la liberacién
de farmacos por via ocular tanto por su temperatura de transicion sol-gel
como por sus condiciones moderadas de pH y la ausencia de disolventes

organicos en su formulacién [89].
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Existen numerosos articulos cientificos y patentes dedicados a la
preparacion de microparticulas y nanoparticulas de quitosano para libe-
racién de farmacos, incluyendo varias revisiones sobre el tema [90-91].
Las técnicas empleadas para encapsular en microparticulas de quitosano
incluyen la gelificacion ionotrépica [92], el secado por atomizacion [93],
la emulsion-separacion de fases [94], la coacervacion simple [95] y la
coacervacion compleja (formacién de complejo polielectrolito) [906], entre
otras. También se suelen emplear combinaciones entre ellas para obtener
microparticulas con propiedades y prestaciones especificas. Por ejemplo,
Guerrero y col. prepararon microesferas de quitosano cargadas con keto-
tifeno (KT) para lograr la liberacion controlada de este antihistaminico.
Las microesferas se obtuvieron mediante secado por atomizacion y se en-
trecruzaron utilizando una disolucién de glutaraldehido en etanol. Como
resultado se obtuvieron particulas de pequeno tamano (1,0-1,3 pm) con
una alta carga de ketotifeno (92 + 6 pg KT/mg). Los autores atribuyeron
la liberacion incompleta del farmaco a su interacciéon con el quitosano.
Por otra parte, al administrar las microesferas en la cavidad intraperito-
neal de ratas se observé que los agregados de microesferas se adhirieron
al musculo subyacente al tegumento y al tejido adiposo, y no se aprecia-
ron signos evidentes de rechazo. La liberacién del farmaco a partir de las
microesferas resulté ser mas lenta, pues se detecté ketotifeno en la sangre
luego de 24 h (0,37-0,25 pg/mL), mientras que al administrar el firmaco
en disolucién por la misma via, luego de 2,4 horas la concentracion del
fairmaco ya era muy baja [97].

Se ha senalado que las nanoparticulas presentan varias ventajas sobre
las microparticulas, entre las que se encuentra la posibilidad de mejorar
parametros tales como la encapsulacion del farmaco, su farmacocinética, la
biodisponibilidad y la eficacia terapéutica [98]. Los métodos empleados para
generar nanoparticulas de quitosano incluyen la gelificacién ionotrépica,
la coacervacion compleja, las técnicas de emulsion y microemulsion y el
autoensamblaje de quitosanos modificados hidrofébicamente, los cuales
han sido objeto de varias revisiones [99-100]. Recientemente, S. Al-Qadi y
col. desarrollaron nanoparticulas de quitosano en polvo para el transporte

de proteinas. Los autores investigaron las potencialidades de este sistema
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para administrar insulina a través de los pulmones con vistas a su distri-
bucién posterior en la circulacion sistémica. Las nanoparticulas cargadas
se prepararon mediante gelificacion ionotrépica, luego se secaron con
manitol por atomizacién y se obtuvo un polvo con cualidades aerodina-
micas apropiadas para su deposicion en los pulmones. Los experimentos
in vivo realizados en ratas mostraron que, luego de la administracion
de las nanoparticulas de quitosano con insulina a través de la traquea, el
descenso en los niveles plasmaticos de glucosa fue mas pronunciado y mas
prolongado con respecto a lo que se observo en los grupos control. Por
tanto, los autores concluyeron que este sistema constituye una alternativa
promisoria para la administracion sistémica de macromoléculas a través
de los pulmones, aunque también podrian ser utilizadas para lograr un
efecto local [101]. En general, las micro y nanoparticulas de quitosano
encuentran gran aplicabilidad en la administraciéon de farmacos por via
oral, a través de las mucosas (bucal, nasal, pulmonar), por via ocular,
para el suministro de vacunas y en la terapia génica, donde constituyen
prometedores portadores no virales de genes [102].

Existen también numerosos reportes de liposomas recubiertos con
quitosano, lo que resulta en un incremento en su estabilidad y biodis-
ponibilidad [103]. Mehanna y col. prepararon liposomas por emulsion
en fase reversa, los cuales se cargaron con hidrocloruro de ciprofloxa-
cino y se recubrieron con quitosanos de diferentes pesos moleculares.
Los autores reportaron que los liposomas recubiertos con quitosano de
alto peso molecular resultaron de menor tamafio como consecuencia
de la disminucién de la agregacion por el recubrimiento con el poli-
mero. No obstante, no se observaron diferencias morfolégicas entre
los liposomas recubiertos (quitosomas) y sin recubrir. Los estudios
de liberacion in vitro mostraron que el farmaco se liber6 mas lentamente
de los quitosomas con respecto a los liposomas sin recubrir, y la libera-
cion tuvo lugar mediante un mecanismo de difusién. Por otra parte, al
emplear los quitosomas cargados en estudios de permeabilidad ex vivo
realizados en cornea aislada de conejo, la permeabilidad con respecto
al farmaco libre resulté ser 1,74 veces mayor, lo cual atribuyeron a la

capacidad promotora de absorcién del quitosano. Asimismo, se observo
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una mayor actividad antimicrobiana de los quitosomas cargados con
ciprofloxacina contra bacterias Gram-positivas y Gram-negativas, con
respecto a la formulacién comercial. Los autores sugirieron que este
comportamiento se debe a la interaccion electrostatica del quitosano
cargado positivamente con la pared celular de las bacterias. Por dltimo,
se realizo un estudio in vivo empleando un modelo de conjuntivitis
bacteriana en conejos, el cual revel6 que los quitosomas inhibieron
el crecimiento de Pseudomonas aeruginosa durante 24 h. Al compa-
rar los resultados con la formulacion comercial (Clioxan), se observé
que ésta ultima requiere administracion frecuente y resulté ser menos
efectiva [104].

Por ultimo, cabe senalar que las peliculas y geles de quitosano se han
empleado en la elaboracion de dispositivos de liberacién transdérmica
[105] y se ha confirmado la eficiencia del quitosano y sus derivados para
incrementar la penetracion del fairmaco en este tipo de dispositivos [106].
Thein-Han y col. disefiaron un dispositivo transdérmico para liberacion
de farmacos utilizando una membrana de quitosano para controlar la ve-
locidad de la liberacion y un hidrogel de quitosano como reservorio del
medicamento. Los autores utilizaron hidrocloruro de lidocaina como far-
maco modelo. En los estudios in vitro, la permeabilidad de membranas de
quitosano con diferentes grados de desacetilacion se investigd utilizando
una celda de difusion de Franz y se aprecio que la liberacion del farmaco
fue mas lenta a través de las membranas obtenidas con quitosano de mayor
grado de desacetilacion (95%) y con mayor grosor. Ademas, la liberacion
de la lidocaina tuvo lugar mediante un mecanismo de transporte no fickia-
no. Para evaluar el efecto anestésico en los estudios in vivo se aplicaron
los dispositivos en el antebrazo de voluntarios humanos y se observé que
los dispositivos con membranas de quitosano de 70% y 95% de desacetila-
cion retardaron el efecto anestésico, incrementando el tiempo de retardo
al aumentar el grado de desacetilacion. Por ello, los autores concluyeron
que el sistema propuesto puede ser utilizado en la liberacion controlada
de farmacos y que, en el caso de la lidocaina, el comportamiento in vitro
permite predecir el efecto anestésico que se observa en los experimentos

in vivo [107].
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CAPITULO 4. POLIURETANOS BIOMEDICOS:
SINTESIS, PROPIEDADES, PROCESAMIENTO Y
APLICACIONES

Pablo C. Caracciolo, Gustavo A. Abraham
Instituto de Investigaciones en Ciencia y Tecnologia de Materiales, INTEMA (UNMDP- CO-
NICET). Av. Juan B. Justo 4302, B7608FDQ, Mar del Plata, Argentina.

Resumen:

Los poliuretanos segmentados son copolimeros en bloque que se emplean
ampliamente como biomateriales debido a su buena biocompatibilidad
y a la versatilidad quimica y estructural, caracteristicas que posibili-
tan una enorme variedad de propiedades. En el campo biomédico, se
aplican principalmente como elastomeros en implantes bioestables y
diversos dispositivos biomédicos. Sin embargo, ciertos poliuretanos son
susceptibles a degradacion hidrolitica y oxidativa en condiciones fisio-
légicas, propiedad que permite el desarrollo de aplicaciones temporales
en medicina regenerativa. En este capitulo se presentan los principales
aspectos que muestran la complejidad y al mismo tiempo la versatilidad
de los poliuretanos biomédicos con respecto a su sintesis, propiedades
fisicoquimicas y superficiales, procesamiento y aplicaciones. Algunas
aplicaciones proporcionan a la comunidad médica dispositivos comer-
ciales que han evolucionado a lo largo de medio siglo acompafnando
el avance de la ciencia y tecnologia de biomateriales y las técnicas
modernas de caracterizacion. Sin embargo, aun existe un extenso ca-
mino por recorrer para satisfacer los requerimientos de la ingenieria

de tejidos y la medicina regenerativa, donde se requiere el desarrollo
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de poliuretanos degradables no t6xicos con propiedades adecuadas
para regenerar tejidos y organos. La constante aparicion de nuevas
formulaciones y diversas técnicas de procesamiento demuestran que
los poliuretanos poseen un futuro interesante en aras de perseguir el

éxito en las diversas aplicaciones especificas que iran surgiendo.

Palabras clave: Poliuretanos segmentados; elastomeros; relacion pro-

piedades-estructura; aplicaciones biomédicas.

Abstract:

Segmented polyurethanes (SPU) are block copolymers widely used
as biomaterials due to their good biocompatibility and chemical
and structural versatility, characteristics that allow a broad range of
properties. In the biomedical field, SPU elastomers are mainly used
in biostable implants and several biomedical devices. However, po-
lyurethanes are susceptible to hydrolytic and oxidative degradation
in physiological conditions, allowing the development of temporary
constructs for regenerative medicine. In this chapter, the main aspects
showing the complexity and versatility of biomedical polyurethanes
respect to their synthesis, physicochemical and surface properties,
processing and applications are presented. Nowadays, some applications
provide the medical community with commercial devices that have
evolved over half a century accompanying the advance of science and
technology of biomaterials and modern characterization techniques.
However, there is still a long way to go to meet the requirements of
tissue engineering and regenerative medicine, where the development
of non-toxic biodegradable polyurethanes with suitable properties for
tissue and organ regeneration is required. The constant appearance
of new formulations and diverse processing techniques show that
polyurethanes have an interesting future in order to pursue success

in the various specific applications that will emerge.

Keywords: Segmented polyurethanes; elastomers; structure-property;

relationships; biomedical applications.
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4.1. Sintesis de poliuretanos

4.1.1. Estructura quimica del grupo uretano

El término poliuretano se refiere genéricamente a una extensa familia
de polimeros que contiene el grupo funcional uretano o carbamato en
la unidad repetitiva de la cadena principal. El grupo uretano se obtiene
generalmente a partir de la reaccion entre un isocianato y un alcohol
(Figura 4.1) [1,2].

(o]
H R’ R )L LR
== ["}" —
R isocianato |
hidroxilo H
uretano

Figura 4.1. Reaccién de formacién de un grupo funcional uretano.

Ademas, el empleo de reactivos con grupos funcionales amino con-
duce a la formacion de ureas, ampliando la versatilidad quimica de los
polimeros obtenidos a partir de isocianatos (Figura 4.2). Estos polime-

ros se incluyen comunmente dentro de la denominaciéon genérica de

poliuretanos.
(o]
" \N’/R R )L R
N——C=—0 + —_— ~~ e
N N
R isocianato H | |
amino H H

urca

Figura 4.2. Reaccion de formacion de un grupo funcional urea.
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También es posible sintetizar poliuretanos mediante la reaccion de
diaminas con carbonatos ciclicos. Esta ruta sintética permite incorporar
funcionalidades hidroxilo en su estructura, lo cual los hace intermediarios

interesantes para una gran variedad de aplicaciones.

4.1.2. Reactivos

En la formulacién de poliuretanos generalmente se emplean tres

componentes basicos:

* un poliisocianato (di o polifuncional) aromatico o alifatico;

* un poliol (di o polifuncional) de cadena larga y flexible;

e un mondémero de cadena corta, denominado extendedor de ca-
dena si es difuncional o entrecruzante si su funcionalidad es

superior a 2;

Dependiendo de la naturaleza quimica (longitud y tipo de cadena,
funcionalidad, etc.) de los reactivos es posible obtener polimeros linea-
les o entrecruzados, con un amplio rango de estructuras y propiedades.
Pueden ser elastomeros con alta elongacion o plasticos rigidos, espumas
flexibles o rigidas, fibras, recubrimientos o adhesivos [1,2].

Si los reactivos son difuncionales se obtienen poliuretanos lineales
termoplasticos que pueden procesarse en fundido o solucion. Por otra
parte si al menos un reactivo posee una funcionalidad superior a dos,
se obtiene una red poliuretanica termorrigida (Figura 4.3) que no puede

procesarse empleando las técnicas usuales para termoplasticos.
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Figura 4.3. Sintesis de una red poliuretanica empleando polioles difuncionales
y trifuncionales.

La toxicidad de los productos de degradacion constituye uno de los
principales problemas que limitan el empleo en aplicaciones biomédi-
cas temporales de numerosos compuestos ampliamente utilizados en la

quimica de poliuretanos.

4.1.2.1. Polioles

Los polioles convencionales empleados en la sintesis de materiales bio-
médicos son usualmente poliéteres o poliésteres alifaticos terminados en
grupos hidroxilo, con pesos moleculares comprendidos entre 400 y 5000
Da (Figura 4.4). Dependiendo de los grupos funcionales presentes en la
unidad repetitiva y de la longitud de cadena se pueden obtener estructuras
con diferente flexibilidad. La funcién del poliol es proporcionar flexibi-
lidad y regular la biodegradabilidad o bioestabilidad del material [2, 3].

Los poliéteres mas ampliamente utilizados son los de 6xido de propile-
no (PPO). Debido a que sus grupos hidroxilo son secundarios, se suelen
terminar con 6xido de etileno para obtener asi grupos hidroxilo primarios
de mayor reactividad. Los poliéteres de 6xido de etileno (PEO), debido a su

caracter hidrofilico, s6lo se emplean en algunas aplicaciones médicas muy
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especiales, aunque también se copolimerizan con 6xido de propileno para
formar copoliéteres. También se emplean poliéteres como poli(6xido de
tetrametileno) (PTMO), o poli(6xido de hexametileno) (PHMO), mas estables
a la degradacion oxidativa. Los polioles de policarbonato y polidimetilsi-
loxano (PDMS) incrementan atun mas la estabilidad hidrolitica y oxidativa.

Por otra parte, el empleo de poliésteres incorpora segmentos hidrolitica-
mente inestables en la cadena polimérica principal, que pueden degradarse
con mayor o menor velocidad dependiendo de la composicién. La biorreab-
sorbabilidad de los poliésteres alifaticos puede explotarse para el disefio de
poliuretanos para aplicaciones temporarias en las que se busca la degradacion
o eliminacion total del material una vez implantado en el organismo. Entre los
poliésteres comunmente utilizados se encuentran poli(e-caprolactona) (PCL),
poli(acido lactico) (PLLA), poli(acido glicélico) (PGA) y sus copolimeros. Por
otra parte, los copolimeros en bloque de PCL con segmentos centrales hidro-
filicos de PEO, o las mezclas PCL/PEO permiten controlar la hidrofobicidad/
hidrofilicidad de los poli(éster éter uretanos) a partir de la longitud de cadena

de los bloques, y en consecuencia, la captacion de agua y la degradacion.
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Figura 4.4. Estructura quimica de algunos polioles cominmente empleados en
la sintesis de poliuretanos.
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4.1.2.2. Poliisocianatos

La reactividad de los isocianatos depende de su estructura quimi-
ca, siendo en general los aromaticos mas reactivos que los alifaticos
(Figura 4.5). Ademas, los isocianatos aromdaticos promueven la sepa-
racion de fases de manera mas eficiente que los alifaticos. Por ello, el
MDI (difenilmetano 4,4’-diisocianato) y el TDI (tolueno diisocianato,
mezcla de isémeros 2,4 y 2,6) son los diisocianatos mas importantes
en la industria de los poliuretanos. Sin embargo, en la formulacion
de poliuretanos biorreabsorbibles se evita el uso de isocianatos aro-
maticos debido a que forman aminas aromaticas de elevada toxicidad
como subproductos de degradacién. Las diaminas 4,4’-metilendianilina
(MDA) y 2,4-diaminotolueno (TDA) son potencialmente carcinogénicas
y mutagénicas. Por lo tanto, estos isocianatos son recomendables para
aplicaciones permanentes.

En las formulaciones de poliuretanos biorreabsorbibles se prefieren
los isocianatos alifaticos. El diisocianato de L-lisina (LDI, metil- o etil-
éster de diisocianato de L-lisina) ha permitido la sintesis de poliuretanos
completamente biorreabsorbibles [4-6], formando como subproducto
de degradacion el aminoacido L-lisina. Otros isocianatos alifaticos
que al degradarse generan diaminas alifaticas de baja toxicidad son
diisocianato de isoforona (IPDI), hexametilen 1,6-diisocianato (HDI),
butano 1,4-diisocianato (BDI), diciclohexilmetano 4,4’-diisocianato
(H12MDI), ciclohexano 1,4-diisocianato (CHDI) y otros preparados por
fosgenacion de diaminas, como diisocianato de arginina, glutamina e
histidina. El producto de degradacién de BDI es butano 1,4-diamina
(BDA, putrescina), una diamina no toxica esencial para el crecimiento
y diferenciacién celular. Dado que los isocianatos alifaticos poseen
mayor compatibilidad quimica con las cadenas de poliol, su incor-
poracion en la formulaciéon de poliuretanos favorece el mezclado
de fases. Por ello, en el caso de los poliuretanos biorreabsorbibles,
los extendedores de cadena adquieren un rol mas determinante en el

proceso de separacion fases.
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Figura 4.5. Estructura quimica de algunos diisocianatos aromdticos y alifaticos
comunmente empleados en la sintesis de poliuretanos.

4.1.2.3. Extendedores de cadena

La reaccion de un macrodiol con un diisocianato genera un elastémero
blando de baja resistencia mecanica. Sin embargo, sus propiedades pueden
mejorarse drasticamente mediante la adiciéon de un extendedor de cadena
en la formulacion. Este compuesto permite la formacion de secuencias
extendidas de segmentos duros que se separan de los segmentos blandos
generando dominios diferentes. De este modo, los extendedores de cadena
poseen un rol clave en la formacion de fases separadas, dando origen a los
poliuretanos segmentados (SPU). Por lo tanto, su estructura y naturaleza

quimica son de crucial importancia en el proceso de separacién de fases.
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Los extendedores de cadena son dioles o diaminas de bajo peso molecular
(Figura 4.6). Los dioles generan poliuretanos, mientras que las diaminas
producen poli(uretano ureas). Practicamente cualquier di- o poliol, di- o
poliamina, o hidroxilamina, alifatico o aromatico, puede emplearse como
extendedor de cadena o entrecruzante. El uso de uno u otro compuesto
esta limitado por su capacidad de generar materiales con fases separadas,
la toxicidad, la facilidad de procesado (liquido de punto de ebullicién y
presion de vapor relativamente altos o s6lido de bajo punto de fusion;
solubilidad en los otros componentes de la formulacién) y el costo.
El 1,4-butanodiol (BDO) es uno de los dioles mas empleados como ex-
tendedor de cadena, aunque también pueden emplearse 1,3-propanodiol,
1,6-hexanodiol y neopentilglicol; mientras que el glicerol y el pentaeritritol
pueden utilizarse como entrecruzantes. La diaminas mas cominmente em-

pleadas en aplicaciones biomédicas son la etilendiamina (EDA) y la BDA.
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Figura 4.6. Estructura quimica de algunos extendedores de cadena cominmente
empleados en la sintesis de poliuretanos.

155



4.1.2.4. Catalizadores

Normalmente se emplean aminas terciarias y compuestos organome-
talicos como catalizadores de la reaccion de poliadicion. La actividad
catalitica depende de la basicidad y la estructura de los compuestos.
Las nuevas regulaciones limitan el contenido de materia organica
volatil en los productos. Por lo tanto, la tendencia actual se dirige a
emplear catalizadores que sean reactivos, integrandose en la estructura
polimérica, o al menos que carezcan de volatilidad y toxicidad. Como
catalizadores organometalicos, tradicionalmente se emplean compuestos
de estanio (dibutildilaurato de estafio o 2-etilhexanoato de estano) pero
también son efectivos los catalizadores de zinc, bismuto, hierro, y otros
metales. Del mismo modo que estos catalizadores aceleran la reaccién
de formacién de poliuretanos, también aceleran su descomposicion
a altas temperaturas, por lo que se evita su uso en aplicaciones en las
que el producto se someta a temperaturas relativamente altas durante
el procesamiento o la esterilizacién. Se pueden emplear mezclas de
catalizadores para equilibrar las reacciones, sobre todo en la formacién

de espumas.

4.1.2.5. Aditivos

Los aditivos normalmente se incorporan a la solucién de monémeros
o al polimero durante las etapas de sintesis, mezclado, procesamiento
u operaciones de componentes poliméricos para facilitar los procesos
de fabricacion, modular propiedades fisicas y quimicas del producto
y/o para mejorar la estabilidad del material polimérico, aspecto crucial
en su fabricacion, prestacion y durabilidad. Los principales aditivos

empleados en poliuretanos de grado médico son:

- Antioxidantes: previenen la degradacion oxidativa que puede tener
lugar durante las diferentes etapas del proceso de fabricacién y

exposicion al agresivo medio biologico.
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- Lubricantes: disminuyen la fricciéon interna y externa, mejorando el
flujo del polimero durante el procesamiento.

- Plastificantes: mejoran la flexibilidad del material, disminuyendo la
temperatura de transicion vitrea. La posible toxicidad producida
por la migracion de estos compuestos al medio biolégico esta
actualmente en discusion.

- Compuestos con grupos funcionales: se emplean para modificar las
caracteristicas superficiales (por ejemplo, para mejorar la trombo-
resistencia). En los altimos anos ha surgido una tendencia hacia
la aplicacion de métodos de modificacién superficial previos a la
formacion del dispositivo, eliminando la necesidad de costosos trata-
mientos superficiales posteriores [7]. El uso de aditivos modificadores
de superficies involucra la difusién del aditivo hacia la superficie y
su reorientacién para minimizar la energia interfacial, y en general
se emplean moléculas con naturaleza anfifilica, es decir que poseen
estructuras hidrofébicas e hidrofilicas en la misma molécula (por
ejemplo, copolimeros silicona-PEO). Esta estrategia posee varias
limitaciones asociadas al tiempo para alcanzar el equilibrio, la po-
tencial erosion de la superficie y la técnica de inmersion de piezas
que emplean una solucion con una concentracion elevada de aditivos
en superficie. Estas limitaciones llevaron al desarrollo de SPU con
diferentes modificadores de extremo de cadena (macromoléculas fluo-
radas, siliconadas o hidrocarbonadas) para mejorar la bioestabilidad
(resistencia a la degradacion y respuesta biolégica) de poliuretanos

empleados en la fabricacion de dispositivos cardiovasculares.

4.1.3. Métodos de sintesis de poliuretanos

Los métodos de sintesis de poliuretanos se diferencian principalmente
de acuerdo al medio en el cual se llevan a cabo las reacciones (masa o
solucién) y al nimero de etapas (una o dos etapas).

El método de una etapa, tanto en masa como en solucion, involucra

el mezclado simultaneo de todos los reactivos. Por ello, deben emplearse
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catalizadores adecuados para compensar las diferencias en la reactividad.
Esta via de sintesis es la forma mas rapida, simple y econémica para la
obtencion de poliuretanos, en particular materiales espumados flexibles.
Sin embargo, existen también aspectos negativos a tener en cuenta. La re-
accion de formacion de poliuretanos es un proceso altamente exotérmico.
Por lo tanto, en el método de una etapa, el calor total liberado produce
un incremento considerable en la temperatura del sistema. Este efecto
es mayor aun en ausencia de solvente. Si la temperatura supera un valor
critico, pueden ocurrir reacciones secundarias indeseadas. Las reacciones
de transesterificacion (en el caso de emplear poliésteres como macro-
dioles), asi como la formaciéon de alofanatos y biurets disminuyen las
propiedades de los poliuretanos. En el caso de la sintesis de SPU, pueden
obtenerse materiales con propiedades mecanicas inadecuadas para muchas
aplicaciones en las que se requieran elevados valores de moédulo elastico
y resistencia al desgarro. En general, las propiedades de los poliuretanos
obtenidos por esta ruta sintética son inferiores a las de los poliuretanos
lineales sintetizados por el método de dos etapas.

El método de dos etapas, también denominado método del prepolime-
ro, permite un mayor control de la reactividad, estructura, propiedades
y procesabilidad de SPU (Secciéon IV-2) [1, 2]. Este método involucra la
reaccion de un macrodiol lineal con un ligero exceso de diisocianato
para formar un macrodiisocianato o prepolimero, el cual normalmente
es un liquido altamente viscoso o un sélido de bajo punto de fusion.
El paso siguiente consiste en la reacciéon con un compuesto difuncional
(extendedor de cadena) para incrementar el peso molecular y promover
la separacién en microfases. Si la reaccion se lleva a cabo en solucion se
tiene un mayor control de la reaccion, reproducibilidad y procesabilidad.

Debido a la naturaleza de la sintesis, ambos métodos producen ine-
vitablemente una distribucion estadistica de longitudes de segmentos
blandos y duros, aunque ésta es mas estrecha en el método de dos etapas.

Si bien los materiales preformados se emplean ampliamente en determi-
nados dispositivos biomédicos, hay aplicaciones en las que se requiere la
formacion del material in situ, inyectando sus precursores a través de un

orificio de pequeno diametro. Esta estrategia no invasiva tiene importantes

158



consecuencias clinicas. Los poliuretanos inyectables y autocurables se pre-
paran a partir de dos componentes (método del quasiprepolimero) que se
mezclan en determinadas cantidades exactas. En general un componente
contiene poliol mezclado con isocianato y otro componente contiene el
resto del poliol y otros constituyentes. La mezcla comienza a incrementar
su viscosidad debido al proceso de polimerizacién o curado que tiene lugar,
situacién que obliga a la inyeccién inmediatamente posterior al mezclado.
Dado que la reaccion se lleva a cabo in situ en el cuerpo humano, deben
minimizarse dos riesgos potenciales: la liberacion de calor que acompana
la reaccion durante el tiempo que ésta trascurre y la migracion al sistema
biolégico en cantidades minimas de componentes que eventualmente no
hayan reaccionado (Figura 4.7). Tanto la temperatura alcanzada como el
contenido final de componentes residuales dependen de cada formulaciéon

en particular, las condiciones de preparacion y el sitio de aplicacion.

Figura 4.7. Espuma poliuretanica con poros cerrados obtenida por

inyeccién y curado in situ (No publicado)

4.2. Poliuretanos segmentados: microestructura multifase

Los poliuretanos segmentados (SPU) son copolimeros en bloque,

compuestos por segmentos blandos que se agrupan formando domi-
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nios blandos con temperatura de transicion vitrea por debajo de la
temperatura ambiente (fase viscosa o gomosa), y bloques o segmen-
tos duros que forman dominios duros con temperatura de transicion
(ya sea vitrea o de fusién) por encima de la temperatura ambiente
(fase vitrea). Los segmentos blandos estin constituidos por cadenas
de macrodiol, mientras que los segmentos duros estan formados por
una distribuciéon de unidades [diisocianato - extendedor de cadena]
n — diisocianato (Figura 4.8). Los dominios blandos pueden tener
una morfologia amorfa o semicristalina, dependiendo de la longitud
de cadena, geometria y estructura quimica del macrodiol. El punto
de fusion de la fase cristalina es relativamente bajo. Los dominios duros
también pueden ser amorfos o semicristalinos.

Los segmentos blandos (poliéteres, poliésteres, poli(éster-éter-éster),
policarbonatos o polisiloxanos) proporcionan flexibilidad, mientras que
los segmentos duros (bloques con unidades uretano, urea, amida o anillos
aromaticos) actian como puntos de entrecruzamiento fisico reversible
por cristalizacion y/o asociacién molecular [8]. La morfologia de los
sistemas poliuretanicos es un factor clave en las propiedades finales de
los materiales.

Entre los principales factores que promueven la formaciéon de fases
o dominios, e influyen en el grado de separaciéon en microfases en los

SPU se encuentran [1, 2, 11]:

e Estructura quimica y simetria del diisocianato y extendedor de
cadena;

e Estructura quimica, longitud de cadena promedio y distri-
bucion de longitudes de cadena de los segmentos duros y
blandos;

* Proporcion de segmentos duros y blandos en el copolimero;

e Cristalizabilidad de los dominios duros y blandos;

* Extension de las interacciones puente de hidrégeno entre seg-
mentos duros y entre segmentos duros y blandos;

e Solubilidad inherente entre segmentos blandos y duros;

* Procedimiento de polimerizaciéon y método de procesamiento;
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Figura 4.8. Representaciones de un SPU. (a) Esquema de la microestructura en
un SPU (Adaptado con permiso de [9] y (b) formaciéon de dominios semicristalinos
separados (Adaptado con permiso de [10]).

Las fuerzas de atraccion entre los segmentos blandos son del tipo de van
der Waals, mientras que los segmentos duros interaccionan principalmente
por puente de hidrégeno entre grupos funcionales uretano y apilamiento n
entre anillos aromaticos de cadenas adyacentes. El caracter cooperativo de
todas estas interacciones se relaciona directamente con la energia cohesi-
va de los grupos funcionales y determina la microestructura, propiedades
fisicoquimicas y comportamiento mecanico del poliuretano.

Cuando se emplean diisocianatos alifaticos, los extendedores de cadena
toman un rol preponderante en la separacion de fases. El disefio apropiado
de su estructura quimica permite incorporar grupos funcionales especificos
con un interés particular, como por ejemplo incrementar las fuerzas de
atraccion entre cadenas adyacentes del poliuretano, o introducir enlaces que
contribuyan a la degradacién hidrolitica o enzimatica. En el primer caso, la
incorporacion de grupos urea incrementa la interaccion entre los segmentos
duros de cadenas adyacentes a través de la formacion de puentes de hidr6-
geno. La presencia de grupos aromaticos aumenta la rigidez de la cadena

principal y contribuye a conformar la estructura supramolecular, mientras que
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la atraccion entre las nubes electronicas nt de anillos aromaticos adyacentes
también favorece la formacion de dominios duros. En el segundo caso, la
introduccion de grupos funcionales hidrolizables en los segmentos duros,
como por ejemplo grupos éster u otros grupos funcionales atacables por
enzimas especificas, favorece el aumento de la velocidad de degradacion.
También se emplean como extendedores de cadena, aminoacidos o deriva-
dos de aminoacidos (que pueden contener anillos aromaticos), compuestos
formados por tribloques como BDO-BDI-BDO, diurea-difenoles y diéster
difenoles derivados de aminoacidos [12], y amino-dioles de cadena corta.
Incluso se ha empleado agua para producir segmentos duros de diferentes

longitudes a través de la formacion de enlaces urea.

4.3. Breve desarrollo historico de los poliuretanos

Con la produccion de fibras de celulosa en 1899 y poli(cloruro de vinilo)
(PVC) en 1913, Alemania se posicioné a la vanguardia de la tecnologia de
fibras sintéticas durante algo mas de 30 afos. Sin embargo, en el afio 1935
W. Carothers descubri6é el nylon 6,6, una poliamida obtenida a partir de
la policondensaciéon de hexametilen 1,6-diamina y 4cido adipico. E.I. du
Pont de Nemours & Co. (EEUU) encontré en el nylon un material versatil
y practico para la obtencion de fibras con gran potencial en la industria
textil. La barrera de patentes de proteccion para el nylon llevé a algunos
grupos alemanes a comenzar una busqueda de rutas alternativas para la
producciéon de materiales con propiedades similares. En 1937, Otto Bayer
en I.G. Farbenindustrie (Leverkusen, Alemania), desarroll6 el proceso
de poliadicién entre diisocianatos y dioles, obteniendo polimeros lineales
de elevado peso molecular, llevando este proceso a su explotacion comer-
cial. Estos polimeros, llamados desde entonces poliuretanos, presentaban
propiedades interesantes para la produccion de fibras y plasticos. El primer
poliuretano (Perlon U) se obtuvo a partir de hexametilen 1,6-diisocianato
y 1,4-butanodiol [13]. Durante la Segunda Guerra Mundial Alemania de-
dic6é mucho esfuerzo al desarrollo de poliuretanos, produciendo espumas

Troporit M para la industria aeronautica mediante la adicién de agua a
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mezclas de diisocianatos y poliésteres. La generacion de di6éxido de carbono
se emple6é como agente espumante. Sin embargo, DuPont salté también
al primer plano de la tecnologia de poliuretanos en 1942, obteniendo pa-
tentes que cubrian las reacciones de diisocianatos con glicoles, diaminas,
poliésteres y otros compuestos con hidrégenos activos. Dada su versatili-
dad y su gran capacidad para sustituir materiales, los poliuretanos fueron
ampliando rapidamente sus aplicaciones. Farbenfabriken Bayer, una rama
de la ex I.G. Farbenindustrie, comenzoé en la década de 1950 a desarrollar
elastomeros, espumas flexibles, recubrimientos y adhesivos basados en
poliésteres, con interesantes propiedades pero elevados costos. Al mismo
tiempo Dow Chemical Co. (EEUU) comenzé a desarrollar poliéteres de
menor costo que los poliésteres, ampliando ademas la gama de propie-
dades de los poliuretanos, incluyendo una mayor estabilidad hidrolitica.

La ciencia y tecnologia de poliuretanos ha seguido avanzando desde
entonces, incorporando una amplia variedad de reactivos y métodos
de procesamiento y encontrando numerosos campos de aplicacion. Sin
embargo, el potencial comercial de los poliuretanos de interés biomé-
dico resulta muy inferior al de otros mercados. En consecuencia, la
investigacion y desarrollo de nuevos poliuretanos se lleva a cabo prin-
cipalmente por pequefas empresas con apoyo gubernamental, o bien
de los fabricantes de dispositivos interesados en asegurar el suministro

de polimeros necesarios para la fabricacién de sus productos nuevos.

4.3.1. Evolucion de los poliuretanos en aplicaciones biomédicas

Como la mayoria de los biomateriales, los poliuretanos fueron disena-
dos inicialmente con fines muy distintos a las aplicaciones biomédicas.
Sin embargo, sus excelentes propiedades mecanicas (elevada flexibilidad,
resistencia a la fatiga y resistencia al desgarro) impulsaron también su
empleo como materiales biomédicos, ain sin considerar su respuesta
bioldgica [14, 15]. En consecuencia, la falta de conocimiento de su com-
portamiento in vivo, generod la falla de los primeros dispositivos. En 1958,

con el desarrollo de una prétesis mamaria cubierta con una espuma de
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poli(éster uretano), y una espuma rigida (Ostamer™) para fijacion 6sea
in situ, los materiales poliuretanicos se introdujeron por primera vez
en aplicaciones biomédicas. También se emple6é un poli(éster uretano)
(Estane®) como componente de vilvulas y cimaras cardiacas, e injertos
adrticos. Poco después se encontré que los poli(éster uretanos) eran sus-
ceptibles a hidrolisis y severa degradacion in vivo, causando la falla de
los dispositivos. Increiblemente, a pesar de que la inestabilidad hidrolitica
de los grupos funcionales éster era bien conocida en ese momento, los
fabricantes no repararon en este hecho. Luego de estos sucesos comen-
z6 a pensarse que los poliuretanos no eran materiales adecuados para
aplicaciones biomédicas, confirmando el bajo nivel de conocimiento que
se tenia sobre esta familia de polimeros. Sin embargo, con el desarrollo
posterior de los poli(éter uretanos) hidroliticamente mas estables, resurgio
el interés en el empleo de poliuretanos como biomateriales.

En 1967 se emple6 por primera vez en dispositivos biomédicos un
poli(éter uretano urea) segmentado de excelentes propiedades mecanicas
y resistencia a la degradacion. Este poliuretano, desarrollado por DuPont
bajo el nombre comercial de Lycra® para el mercado textil, se utilizé6 como
componente elastomérico de una bomba de asistencia cardiaca y su ca-
nula arterial. En 1971 ingres6 al mercado el primer poliuretano disenado
especificamente para usos médicos, Avcothane-51™ un hibrido de poliu-
retano / silicona. En 1972 se le sumé Biomer™, una versién de Lycra®
(Ethicon Corp.). Ambos polimeros s6lo podian procesarse a partir de sus
soluciones. Avcothane™, que luego cambié su nombre a Cardiothane-51%,
se utilizé en el primer balén de contrapulsacién intraadrtico. Biomer™
fue empleado en el desarrollo del primer corazén artificial (Jarvik), im-
plantado en 1982. Estos materiales parecian poseer una combinacién de
tromboresistencia, bioestabilidad y propiedades mecanicas adecuadas para
desarrollar dispositivos de asistencia cardiaca seguros y eficaces. Antes de
su introduccién no existian otros materiales con el perfil de propiedades
requerido, lo cual impidi6é el progreso en el desarrollo de dispositivos
de asistencia cardiaca y corazones artificiales durante la década de 1960.
En 1977 Upjohn Chemical comercializé un poli(éter uretano) aromatico

llamado Pellethane™, el primer poliuretano termoplastico de grado mé-
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dico. Aun estando en fase experimental, este poliuretano se emple6 por
primera vez en el catéter de un balén de contrapulsacién intraadrtico.

Si bien los poliuretanos empleados en esta etapa estaban disefiados para
aplicaciones biomédicas, los mecanismos de control para evitar su falla
eran todavia muy poco rigurosos. Mientras la industria empleaba poliure-
tanos como componentes criticos de dispositivos biomédicos, los estudios
sobre su toxicidad y estabilidad in vivo se llevaban a cabo en paralelo.
En 1978 se reporté por primera vez la presencia de diaminas aromaticas
de elevada toxicidad luego de autoclavar poliuretanos basados en diiso-
cianatos aromaticos. A partir de este hecho, el potencial carcinogénico de
estos poliuretanos ha sido causa de gran controversia. Sin embargo, hasta
el momento no se han reportado en humanos casos de cancer inducido
por poliuretanos.

Con la introduccién de Tecoflex® en 1978, los poli(éter uretanos) se
afianzaron en el mercado como los materiales de eleccién para aplicaciones
permanentes. El Tecoflex®, un poli(éter uretano) alifitico termoplastico
con segmentos blandos de PTMO, comenz6 a emplearse en implantes
permanentes de bombas sanguineas debido a su excelente flexibilidad
en flujo sanguineo en tiempos prolongados. Sin embargo, un estudio
realizado en 1981 sobre Pellethane™ revel6 que los poli(éter uretanos)
también eran susceptibles a degradacion. De este modo, se descubrié que
existian dispositivos y protesis implantables permanentes con distintos
requerimientos. Particularmente los cables de marcapasos provocaban la
degradacion de su recubrimiento de poli(éter uretano) a través del segmento
de poliéter mediante mecanismos conocidos luego como oxidacién por
iones metalicos o agrietamiento por estrés ambiental. Algunos producto-
res intentaron resolver este problema mediante una mejora en el control
de las condiciones de procesamiento, buscando minimizar las tensiones
residuales. Por otra parte, muchos investigadores comenzaron a explorar
nuevas formulaciones. En esta etapa surgioé la estrategia de emplear po-
licarbonatos o PDMS, eliminando o minimizando la presencia de enlaces
éster y éter. El PDMS, polimero estable e hidrofébico, fue incluido por
primera vez en una formulacion poliuretanica en 1988. Paralelamente, a

finales de la década de 1970 comenzaron a desarrollarse poliuretanos que
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incorporaban dos o mas polioles en su formulacién. Una de las primeras
series de polimeros con estas caracteristicas, obtenida por The Polymer
Technology Group, contenia PTMO y PEO. Estos materiales presentaban
una amplia gama de permeabilidades dependiendo de la relacién de PEO
hidrofilico a PTMO hidrofébico empleada, actuando ademas como barrera
microbiana. Posteriormente se reemplaz6 el PEO por PDMS, incrementando
su estabilidad (PurSil®). A partir de 1991 se introdujo el CarboSil®, que
reemplazé el PTMO por polithexametilen carbonato), aumentando la te-
nacidad y evitando la degradacién oxidativa inducida por iones metalicos.

A principios de la década de 1990, en paralelo con la introduccién de
nuevos materiales biomédicos al mercado, muchos proveedores modifica-
ron su politica relativa a la fabricacion y venta de poliuretanos de calidad
médica preexistentes, restringiendo sus aplicaciones a cortos periodos
de implantacién, como en el caso de Pellethane™ o bien eliminando
sus productos del mercado, como ocurrié con Biomer™. Paralelamente,
otras compaifias tomaron el riesgo y comenzaron a producir materiales
denominados “clones” de éstos, quimicamente equivalentes. Asi, BioSpan®
reemplaz6é a Biomer™ y Elasthane™ hizo lo propio con Pellethane™,
Este fue un resultado directo de los problemas de responsabilidad de
productos a los que se enfrentaron no sélo los productores de materias
primas poliuretinicas, sino también los de Teflon® y siliconas de grado
médico. Al mismo tiempo comenzaron a introducirse en el mercado
poli(carbonato uretanos) como Chronoflex® y su anilogo aromatico
(Corethane™ vy luego Bionate®), los cuales representan otra alternativa a
los poli(éter uretanos), particularmente cuando la oxidaciéon mediada por
iones metalicos es el principal mecanismo de degradacién. Chronoflex®
fue luego mejorado, y posteriormente en 2007 se patenté una modifi-
cacion de esta familia logrando una capacidad antimicrobial libre del
empleo de antibidticos. Esta nueva generacion de materiales contiene
iones plata, los cuales no se liberan al medio biolégico debido a que
son agregados antes de finalizar el proceso de polimerizacién, logrando
evitar los riesgos asociados a la infeccion de dispositivos médicos.

A fines de la década de 1990 Elastomedic desarrollé una serie de

poliuretanos denominada Elast-Eon™., La estrategia inicial buscaba re-
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ducir la degradacion oxidativa propia de poli(éter uretanos) mediante
el empleo de poliéteres con un menor contenido de enlaces éter que
PTMO. Posteriormente, se introdujeron polisiloxanos en la formulacién,
obteniendo materiales con una mayor bioestabilidad y flexibilidad.
En 2008 Cardiotech (AdvanSource Biomaterials Co.) introdujo en el mer-
cado una nueva familia de poli(carbonato uretanos) con segmentos de
siloxano, denominados ChronoSil®. Estos materiales, de mayor estabilidad
que los poli(éter uretanos) basados en PTMO o poli(carbonato uretanos),
estan ganando mucho terreno en el mercado de los biomateriales para
aplicaciones permanentes.

Mientras los dispositivos implantables permanentes requieren poliu-
retanos con una elevada bioestabilidad para evitar su falla, las matrices
extracelulares sintéticas para ingenieria de tejidos son temporales y se
requieren polimeros biorreabsorbibles cuyos productos de degradacion
se reabsorban in vivo mediante eliminacién completa por rutas meta-
boélicas sin efectos laterales residuales. Los poli(éster uretanos) sufren
degradaciéon hidrolitica, la cual puede ser explotada para el disefio de
biomateriales para aplicaciones temporarias en las que se busca la elimi-
nacién del material una vez implantado en el organismo vivo, como por

ejemplo, matrices o soportes tridimensionales para ingenieria de tejidos.

4.4. Caracterizacion de materiales poliuretinicos

4.4.1. Caracterizacion de propiedades en masa

En este tipo de polimeros, la caracterizacion esta dirigida principalmente
a evaluar el grado de separacion de fases y su ordenamiento, dado que
la cadena primaria queda establecida por los monémeros seleccionados.
Como se mencion6 anteriormente, la separacion de fases depende de la
estructura quimica de las cadenas y en menor medida de las condiciones
de procesamiento, por lo que se trata de establecer las relaciones que

existen entre la estructura y las propiedades resultantes.
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La termogravimetria (TGA) permite obtener informacién acerca de la
estabilidad térmica del polimero, la estabilidad diferencial de los seg-
mentos y la cuantificacion de aditivos (plastificantes, modificadores de
superficie, etc).

La calorimetria diferencial de barrido (DSC) resulta de suma utilidad
en la determinacion del grado de mezclado de segmentos asi como de la
proporcion de ambos [2]. Las transiciones térmicas que podrian observarse
son: i) transicion vitrea (Ty), cristalizacion (7o) y fusion (Ti,) de dominios
blandos; ii) transicion vitrea, cristalizacién y fusiéon de dominios duros; y
iii) degradacion. El termograma obtenido permite determinar en forma di-
recta las entalpias de fusion y cuantificar la proporcion de fases cristalinas.
El valor de la T, depende de la estructura quimica de la cadena primaria,
pero la segregacion de fases o un tratamiento térmico pueden modificarlo
significativamente. Cuando el sistema no reacciona demasiado rapido, esta
técnica es util para seguir la reaccion de formacién del polimero.

Los ensayos mecanico-dinamicos (DMA) se realizan como complemento
de las medidas calorimétricas, dado que detectan transiciones térmicas
a partir de la variacién del moédulo de elasticidad con la temperatura.
Desde el punto de vista practico, esta técnica permite determinar el rango
de temperatura de uso del material, que es el intervalo donde el médulo
permanece casi constante y el polimero posee caracteristicas elastoméri-
cas. Por dltimo, esta técnica indica el umbral de maxima temperatura de
uso del material, determinado por la T, o la T;, de los segmentos duros.

La microscopia electréonica de transmisiéon (TEM) permite la visuali-
zacion directa de las fases, siempre y cuando exista suficiente contraste
entre ellas en forma natural o mediante tincion selectiva. También se
puede determinar el tamafno medio de los dominios, asi como observar
el tipo de ordenamiento.

La difraccion de rayos X a altos angulos (WAXS) se emplea para es-
tudiar la cristalinidad, mientras que la técnica a bajos angulos (SAXS)
brinda informacién sobre la separacion de fases. En los ultimos anos el
desarrollo de fuentes de radiacién sincrotrén posibilita la obtencion de
espectros con una rapidez de adquisicion que hace posible el seguimiento

en tiempo real de la evolucion del sistema multifasico con la temperatura.
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La espectroscopia infrarroja de transformada de Fourier (FTIR) se
utiliza ampliamente para determinar en forma semicuantitativa la se-
paracion de fases y grupos funcionales presentes en la formulacion.
Para ello se analiza la banda de vibracién del carbonilo de los grupos
uretano o urea, la cual varia segun éste se encuentre libre o unido
a otros grupos mediante puentes de hidrégeno. Esta técnica resulta muy
simple y no presenta los inconvenientes en la preparacion de muestras
y altos costos que suele tener el analisis por resonancia magnética nu-
clear (RMN). La aplicacién de la técnica de espectroscopia fotoacustica
infrarroja (PAS-FTIR) provee una forma eficaz y no destructiva para el
analisis de superficies poliuretanicas.

Los ensayos mecanicos (estaticos, ciclicos o de impacto) proporcionan
informacién importante sobre el comportamiento del material sometido
a esfuerzo. Mediante la variacion de la estructura quimica y proporciéon
de los reactivos se puede controlar la flexibilidad y orientacion de seg-
mentos, entrecruzamiento, rigidez de cadenas, interacciones via puentes
de hidrogeno, etc.

Dureza y rigidez son dos propiedades importantes en dispositivos
biomédicos, como por ejemplo los catéteres. La dureza de un material
no debe confundirse con la rigidez. En términos mecanicos la dureza se
refiere a la resistencia a la penetracién, mientras que la rigidez es una
medida del modulo de elasticidad (pendiente de la curva tension-defor-
macion dentro del limite elastico). Los catéteres poliuretinicos poseen
caracteristicas ideales para modificar la rigidez una vez insertados, favo-
reciendo el ablandamiento cuando se alcanza la temperatura corporal y
el equilibrio con el medio acuoso fisiolégico.

La Figura 4.9 muestra una curva de tension-deformaciéon de un SPU
sometido a distintos niveles de carga. En un sistema multifasico el com-
portamiento del ciclo de carga y descarga (histéresis) esta relacionado con
la morfologia de los dominios, la composicion quimica y la separacion
de fases. El grado de histéresis se calcula como el cociente entre el area
limitada por el ciclo de carga y descarga y el area del ciclo de carga.
La histéresis se atribuye a la disrupcion con la deformacion del sistema

de puentes de hidrégeno presente en las regiones de dominios duros,
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conduciendo a una disminucién en el refuerzo de la matriz gomosa y
promoviendo una deformacion permanente. Los niveles elevados de his-
téresis a bajas deformaciones pueden resultar de la deformacion plastica
de la estructura vitrea o semicristalina y/o disrupciéon de los dominios
de segmentos duros interconectados. Por otro lado, un comportamiento
mas gomoso con una recuperacion relativamente alta sugiere una mor-
fologia consistente de dominios duros aislados, dispersos en una matriz
de segmentos blandos amorfa. Las mejores propiedades elastoméricas se
obtienen en poliuretanos con un contenido de 25 % de segmentos duros,
formando dominios duros aislados.

Para ciertas aplicaciones en ingenieria de tejidos, por ejemplo val-
vulas cardiacas, el analisis de las deformaciones plasticas (inelasticas)
resulta de importancia, dado que estas deformaciones pueden causar la
falla catastréfica del dispositivo, en este caso en la apertura y oclusién
de las valvulas. Por otra parte, cuando se requiere de la sutura de un
material o tejido resulta de interés el estudio de su comportamiento
al desgarro.

Debido a que las propiedades mecianicas dependen fuertemente de
las condiciones del ensayo (velocidad de deformacion, tipo de mordazas,
temperatura y condiciones ambientales, etc.) estas condiciones deben
tenerse en cuenta al comparar los resultados observados con los repor-

tados en literatura para polimeros con estructura similar.
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Figura 4.9. Comportamiento mecanico tipico en traccion de un elastomero po-
liuretanico (SPU) (No publicado).
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4.4.2. Caracterizacion de propiedades superficiales

La mayoria de los polimeros sintéticos empleados en aplicaciones
biomédicas se han desarrollado en base a sus propiedades en masa y
su procesabilidad, con escasa o ninguna consideraciéon de sus propie-
dades superficiales, las cuales son las principales responsables de la
respuesta biol6gica del material (biocompatibilidad). Esta situacion ha
llevado al desarrollo de diferentes tratamientos de la superficie po-
liuretanica (mediante injertos de cadenas poliméricas, inmovilizacion
de heparina u otros agentes antitrombogénicos, recubrimientos o im-
pregnacion) para modificar sus caracteristicas superficiales, teniendo
en cuenta que la quimica superficial determina la hemocompatibilidad

del material [15].

Tabla 4.1. Caracteristicas de algunos métodos comunes para el analisis

de superficies de poliuretanos (adaptado de [16]).

Profundidad Resolucion Sensibilidad

Método Principio analizada espacial analitica
La energia superficial se Depende de
Angulo de contacto |estima a partir del mojado de |3 — 20 A 1 mm la composici-
liquidos sobre superficies on quimica
Elstift::(;rn(izopza Los rayos X producen la emi- 0.1 % (at6-
PR ,p. sién de electrones de energia |10 — 250 A 8 -150 pm o
analisis quimicos caracteristica mica)
(ESCA o XPS)
Espectrometria de |Un bombardeo de iones lleva |10 A (estatico)
masas de iones se- |a la emision de iones secunda-|a 1 pm (dina- {500 A Muy alta
cundarios (SIMS) rios desde la superficie mico)
Espectrosconia La radiacion infrarroja es 1-5pm
. P . P absorbida por moléculas que |(reflectancia |10 pm 0,01 mol
infrarroja (FTIR) . . .
cambian sus estados vibracio- |total atenuada,
nales ATR)
Medida de la deflexion de una
. - punta metalica debido a la Topografia Menor a 1 Atomos indi-
Microscopia de i L. . .
. repulsion de la nube electroni- |superficial nm viduales
fuerza atomica P
(AFM) ca entre el atomo en la punta
de la sonda y los atomos de la
superficie
Espectrosconia Se mide y visualiza espacial-
P L. P mente la emision de electro- |Menor a 40 A (usual- |Alta, no cuan-
clectronica de bar- nes secundarios causada por |5 pm mente) titativa
rido (SEM, ESEM) p B
un haz de electrones enfocado
hacia la superficie
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Por lo tanto, la seleccion de materiales para dispositivos médicos y
organos artificiales involucra requerimientos tanto de las propiedades
en masa como de las propiedades superficiales. La composicién quimi-
ca de la superficie polimérica es siempre diferente de la composicion
del interior y depende de la temperatura, el tiempo y el medio en el
cual el material esta inmerso. Por ejemplo, un contaminante de silicona
presente en partes por millén puede producir, debido a su baja tensién
superficial, una capa superficial casi completamente formada por silicona
en contacto con aire.

La Tabla 4.1 presenta los principales métodos disponibles para el
analisis de superficies de poliuretanos (composicion superficial y topo-
grafia del material). Para construir una imagen completa de la superficie
y extraer conclusiones definitivas acerca de la naturaleza de la misma
deben emplearse un conjunto de métodos de analisis que aportan infor-
macion complementaria y coherente. Las interacciones entre las proteinas
y superficie de poliuretanos pueden estudiarse mediante técnicas es-
pectroscopicas vibracionales no lineales (SFG) y resonancia de plasmén
superficial (SPR), las que permiten efectuar un seguimiento de la adsor-
cion de proteinas y cambios conformacionales, de particular interés en

superficies poliuretanicas empleadas en biosensores.

4.5. Técnicas de procesamiento de poliuretanos para la fabricacion

de dispositivos biomédicos

Los poliuretanos estan disponibles en forma de soluciones o granula-
dos conocidos como pellets. Las técnicas de procesamiento poseen una
influencia muy importante en las propiedades mecanicas, quimicas y
biologicas finales, dado que la concentraciéon de segmentos blandos en
superficie depende de la técnica empleada. Los procesos de fabricacion
de componentes poliuretanicos de dispositivos biomédicos pueden agru-
parse en tres categorias: moldeo a partir de fundidos, moldeo a partir de
soluciones y otros procesos. Las ventajas y condiciones de cada proceso

se discuten en detalle en la literatura [1, 14, 15].
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El moldeo a partir de fundidos incluye las técnicas de moldeo por
inyeccion, extrusion, soplado y compresion. La técnica de inyeccion in-
volucra el llenado de un molde bajo presién y temperatura. Los limites
de temperatura dependen de la naturaleza y estructura quimica del ma-
terial y deben tenerse en cuenta para evitar su degradacion. El moldeo
por inyeccion reactiva (RIM) se basa en el mezclado de dos corrientes
reactivas con alta presion, seguida por inyeccién en un molde cerrado a
baja presion. La extrusion involucra el calentamiento del material con un
perfil de temperatura y el mezclado por medio de un tornillo helicoidal y
forzado del material fundido a través de una boquilla en su forma final.

El moldeo a partir de soluciones emplea reactivos liquidos o solu-
ciones de solventes organicos especificos. Las técnicas incluyen: colada
de soluciones (solution casting), embebido, moldeo por inmersion (dip-
ping) y spray de soluciones. La primera técnica es la mas simple para la
obtencion de un filme polimérico. Normalmente se vierte una solucion
a determinada temperatura en una superficie acondicionada y se deja
evaporar el solvente. Posteriormente se realiza un secado adicional del
filme bajo vacio para asegurar la eliminacion completa del solvente [17].
Una variante de esta técnica consiste en verter la solucién en una su-
perficie que posee una determinada velocidad de rotacion (spin-casting)
que permite obtener filmes uniformes y de pequefio espesor. En el em-
bebido se recubre un objeto que permanece rodeado y protegido por el
polimero. La técnica de inmersion se basa en la inmersion a velocidad
controlada de moldes de distinta naturaleza (normalmente metalicos o
de cera) en una solucién poliuretanica, para generar en sucesivas etapas
un filme uniforme que posteriormente es secado por evaporaciéon del
solvente y removido del molde. Los parametros de procesamiento, tanto
en la etapa de moldeo o desmolde, afectan fuertemente las propiedades
fisicoquimicas de las piezas finales. La concentraciéon de la solucidn,
ciclos de inmersion y temperatura de secado, tipo de molde (material
y geometria), presencia de aditivos y tiempos de secado entre capas,
definen las propiedades superficiales y en masa del material procesa-
do. La produccion por esta técnica de piezas complejas de dispositivos

biomédicos criticos (camaras sanguineas y camaras compensadoras
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para dispositivos de asistencia ventricular izquierda y diafragmas para
dispositivos de asistencia neumatica) tiene en la actualidad un caracter
artesanal y la calidad de las piezas esta fuertemente condicionada a la
habilidad del técnico operario. El pulverizado o spray de soluciones
permite realizar recubrimientos en dispositivos con geometria compleja,
como los stents cardiovasculares.

Existen ademas otros procesos, tales como métodos para elastomeros
que permiten la formaciéon de laminas o filmes e incluyen mezclado in-
tensivo, calandrado y laminacién, y métodos para la formacion de fibras
en fundido, seco o humedo (spinning).

Los procesos para la fabricacion de dispositivos biomédicos e im-
plantes poliuretanicos dependen de la configuracion determinada por
el uso final, la que comuinmente puede ser en forma de espuma, pieza
tridimensional, tubo, balén, recubrimiento, adhesivo, fibra, lamina o filme

(Figura 4.10) [14].

a) b) 9]

Figura 4.10. a) Camara sanguinea componente de dispositivo de asistencia ven-

tricular izquierda obtenida por inmersién en solucion (No publicado); b) Filme

obtenido por colada de solucion (No publicado); ¢) Estructura poliuretanica ob-

tenida deposicion de fundido sembrada con fibroblastos (tecnologia de PolyNovo
Biomaterials Pty Ltd. con permiso de [18]).

4.5.1. Procesamiento de poliuretanos para la formacion de matrices

porosas

La necesidad de disponer de matrices extracelulares poliméricas para

ingenieria de tejidos requiere del desarrollo de diferentes tecnologias
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de produccion, las que dependen del comportamiento viscoso de los
polimeros por encima de su temperatura de transicion vitrea o tempe-
ratura de fusién y su solubilidad en ciertos solventes organicos [19].
No existe una forma universal de obtener matrices porosas y la elec-
cion de la técnica mas apropiada resulta entonces critica, y depende
de cada material polimérico y la aplicacion especifica. En la Figura 4.11

se muestran algunos ejemplos y en la Tabla 4.2 se mencionan algunas

de las principales técnicas disponibles.

Figura 4.11. Ejemplos de estructuras poliuretanicas porosas: a) vadlvula car-

diaca tricispide obtenida por deposicion de fundido (tecnologia de PolyNovo

Biomaterials Pty Ltd. con permiso de [18]); b) micrografia SEM de matriz mi-

cro/nanofibrosa obtenida por electrohilado de solucién poliuretanica (x3000)

[26]; ¢) micrografia SEM de membrana poliuretdnica con nanofibras alineadas
(x1000) [27].
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Tabla 4.2. Técnicas para obtencién de matrices poliuretinicas porosas.

Técnicas Ejemplos Denominacion en inglés

Mallas de fibras no tejidas Non-woven fiber felts or mesh

Procesado de fibras Fibras unidas Fiber bonding

Colada de soluciones / lixiviacion de

. L P Solvent castin, articulate lea-
Disolucion de par- |particulas 8/p

ching

ticulas Extraccion de hidrocarburos .
P Hydrocarbon templating
porégenos
Separacion de fases inducida térmi- | Thermally-induced phase separa-
camente tion
Liofilizacion / lixiviacién de particulas |Freeze-drying / particulate leaching
Separacion de fases|Inversion de fases / lixiviacion de Phase inversion / particulate
particulas leaching
Separacion de fases inducida por Polymerization-induced phase
polimerizacion separation
Moldeo en fundido Melt holding
. Agregacion de microparticulas Microparticle aggregation
Otras técnicas 8reg B particu P 88Leg !
Espumado polimero-ceramico Polymer-ceramic composite foam
Espumado por gas a alta presion High-pressure gas foaming
Tecnologias de Laminacion Sheet lamination
8l Impresion tridimensional Adhesion bonding, 3DP
procesamiento . . P . .
. Sinterizado por laser Laser sintering
mediante de proto- . s o
tipado rapido Fotopolimerizacion Photopolymerization
Deposicion de fundidos Fused-deposition modelling
. Electrohilado Electrospinning
Matrices nanoes-
Autoensamblado molecular Molecular self-assembly
tructuradas P .
Separacion de fases Phase separation

Las matrices nanofibrosas han resultado de notable interés en
los ultimos afios debido a la generacion de estructuras altamente
porosas de elevada relaciéon area/volumen [20-23]. Una propiedad
inherente de las nanofibras es su capacidad de imitar la matriz ex-
tracelular de los tejidos y 6rganos, un complejo sistema formado por
proteinas fibrosas, proteinas solubles y otras moléculas bioactivas
que permiten la adhesién y el crecimiento celular. Sin embargo, se
debe profundizar el estudio de las interacciones célula-nanofibra, asi
como el entendimiento completo de la influencia de las nanofibras
en las rutas bioquimicas y los mecanismos de las senales que regulan
el comportamiento celular. Se pueden obtener matrices nanofibrosas
con geometrias determinadas para el relleno de defectos anatémicos,
y con arquitecturas que conduzcan a las propiedades mecanicas ne-

cesarias para soportar el crecimiento, proliferacion, diferenciacion y
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movilidad celular. Asimismo, pueden contener factores de crecimiento,
drogas, principios activos y genes para estimular la regeneracién de
tejidos. El creciente avance de este campo de investigacion a nivel
mundial se refleja en los trabajos que estan siendo publicados en
Latinoamérica [24].

La morfologia de las estructuras micro/nanofibrosas obtenidas por
electrohilado produce tamafios de poros que son generalmente menores
(< 50 pm) y mas tortuosos que los producidos por otros métodos. Por lo
tanto, los métodos de sembrado de altas densidades de células no resultan
efectivos para obtener una distribuciéon uniforme en matrices de espesor
elevado. Existen diversas aproximaciones para sobrellevar el problema
de la microintegracion en las que la matriz fibrosa se genera al mismo

tiempo que se depositan las células [25].

4.6. Métodos de esterilizacion

Los materiales biomédicos deben tener la capacidad de ser esterili-
zados sin perder su integridad ni sus propiedades. Existen tres grandes
clases de procesos de esterilizacion: mediante la aplicaciéon de calor,
gas o radiacion [28]. La eficiencia del proceso de esterilizacién depende
principalmente del método empleado y del material a esterilizar. El
proceso de esterilizacion por calor puede llevarse a cabo en un medio
seco o humedo. El método seco es muy efectivo, pero su uso es res-
trictivo para poliuretanos, ya que afecta principalmente los dominios
blandos. El autoclavado, por su parte, puede generar estrés residual,
asi como modificar la superficie o favorecer la hidrélisis o descom-
posicion de poliuretanos. La esterilizacion por gas puede llevarse a
cabo empleando 6xido de etileno, un efectivo bactericida inofensivo
para la mayoria de los materiales poliméricos. Sin embargo, dado que
es un gas altamente téxico, debe emplearse bajo el control de varios
parametros. El proceso de aireaciéon posterior es fundamental para
eliminar el gas residual, ya que el 6xido de etileno reacciona con las

proteinas y produce hemolisis. La esterilizacion por radiacién presenta
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ventajas, tales como la ausencia de un proceso de aireacién posterior
y la posibilidad de esterilizar varios materiales herméticamente cerra-
dos a la vez. Si bien es un método efectivo, puede generar radicales
libres, conduciendo al entrecruzamiento y la ruptura de cadenas. Este
método puede llevarse a cabo sometiendo al material a radiacién
gamma o haces de electrones. La radiacion gamma se emplea para
muchos materiales biomédicos, siendo la dosis de irradiacion minima
recomendada de 2,5 Mrad para la eliminacion de la poblacién micro-
biana mas resistente. Sin embargo, dependiendo de la clasificacion
del dispositivo (definido por el riesgo biologico) del protocolo de
fabricaciéon y de los materiales involucrados, la dosis 6ptima puede
ser menor que el valor antes mencionado. Dado que la radiacién es
acumulativa, la decisién de re-esterilizaciéon de dispositivos debe ser
cuidadosamente analizada teniendo en cuenta el dano producido en los
materiales. En los dispositivos complejos, el material menos resistente
establecera el valor maximo de la dosis admisible. La esterilizacién
por haces de electrones emplea dosis mayores de radiacién, lo cual
reduce los tiempos de exposicion. A diferencia de la radiacion gamma,
esta tecnologia resulta inadecuada para esterilizar dispositivos cuyo
espesor supere unos pocos centimetros.

Los procesos de esterilizacion introducen cambios superficiales y
estructurales especificos dependiendo de la formulacién quimica del
poliuretano [17], por lo que es necesario definir los métodos de control

de calidad adaptados a las formulaciones elegidas.

4.7. Aplicaciones de poliuretanos en dispositivos biomédicos y

medicina regenerativa

Los poliuretanos se encuentran entre los materiales mas versatiles
para su aplicacién en dispositivos biomédicos. Con el fin de ilustrar esta
variedad, se listan a continuacién algunas aplicaciones de sistemas po-

liuretanicos mas relevantes en distintos campos [14, 29]:
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- Cirugia cardiovascular (principalmente poliuretanos bioestables): re-
cubrimiento para aislamiento de cables de marcapasos, dispositivos
de asistencia cardiaca, corazon artificial total, injertos vasculares
de didmetro pequeiio (menor a 6 mm), membranas para reparacion
de pericardio y miocardio, catéteres intravenosos y multilumen,
valvulas cardiacas, balones intraadrticos, recubrimiento de stents
con agentes antitumorales.

- Cirugia ortopédica y traumatologia: substitutos de hueso esponjoso,
tejidos para reparacion de cartilago articular, reconstruccion de liga-
mentos, formulaciones inyectables para correccion de defectos 6seos,
regeneracion 6sea y para reemplazo de nicleo pulposo en disco
intervertebral, cementos inyectables para el tratamiento de fracturas
compresivas de vértebras con osteoporosis cifoplastia), matrices para
regeneracion o reemplazo de meniscos.

- Cirugia reconstructiva: apositos para heridas y ulceras, adhesivos
tisulares, implantes mamarios.

- Ginecologia y obstetricia: condones y esponjas con anticonceptivos.

- Ingenieria de tejidos (principalmente poliuretanos biorreabsorbibles):
piel artificial, membranas para el tratamiento de peridontitis, pro-
tesis de es6fago y traquea, canales para regeneracion de nervios.

- Terapia génica: vectores no virales (policationes que forman com-
plejos con ADN).

- Liberacion controlada de agentes bioactivos: recubrimientos poliuretanicos
funcionales (hidrofilicos, hidrofébicos, antimicrobiales, no-trombogé-
nicos, lubricantes, liberadores de farmacos, heparinizado de catéteres).

- Aplicaciones en suministros médicos: encapsulado de membranas
en filtros de hemodialisis, oxigenadores, y hemoconcentradores,

recubrimiento de sondas y guantes.

4.8. Comentarios finales

En este capitulo se presentan los principales aspectos que muestran

la complejidad y al mismo tiempo la versatilidad de los poliuretanos
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biomédicos con respecto a su sintesis, propiedades fisicoquimicas y su-
perficiales, procesamiento y aplicaciones. Teniendo en cuenta la variedad
de parametros que determinan las propiedades finales de estos materiales,
resulta dificil obtener formulaciones con propiedades completamente
reproducibles. Esta situacion torna ain mas complejo el estudio y el
desarrollo de poliuretanos para aplicaciones biomédicas, que confor-
man una amplia familia de polimeros. Los poliuretanos comerciales han
evolucionado a lo largo de medio siglo acompanando el avance que han
tenido la ciencia y tecnologia de biomateriales y las técnicas modernas
de caracterizacion. La necesidad de caracterizar y modificar las super-
ficies, seleccionar métodos apropiados de esterilizacién, y considerar
los efectos de las técnicas de procesamiento en las propiedades finales
de estos materiales son algunos aspectos a considerar para relacionar su
comportamiento y su respuesta frente al medio biolégico.

Algunas aplicaciones proporcionan a la comunidad médica dispositivos
indispensables que se producen comercialmente en la actualidad. Los desafios
principales provienen de la ingenieria de tejidos y la medicina regenerativa,
en donde aun existe un extenso camino por recorrer para desarrollar poliu-
retanos degradables no téxicos con propiedades adecuadas para regenerar
tejidos y 6rganos [30]. Como es el caso de la mayoria de los biomateriales,
el disefio previo y control de la sintesis y procesamiento resulta fundamental
para garantizar el éxito de las aplicaciones especificas que iran surgiendo.
Los poliuretanos tienen aun un futuro interesante por delante como lo

demuestra la constante aparicion de nuevas formulaciones y aplicaciones.
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Resumen:

En los ultimos anos se ha intensificado el desarrollo de formas de
dosificacion que permitan mejorar el perfil de eficacia/seguridad
de farmacos disponibles en el mercado y de nuevas entidades qui-
micas. En este capitulo se analizan las posibilidades que ofrecen las
micelas poliméricas en la formulacion de farmacos de baja solubilidad,
insuficiente permeabilidad, baja estabilidad y elevada toxicidad. Se des-
criben los copolimeros de bloque mas utilizados y los procedimientos
de preparacion y de caracterizacion de micelas poliméricas, resaltan-
do sus principales ventajas e inconvenientes desde el punto de vista
de sus prestaciones en la encapsulacion de farmacos para ser adminis-
trados por diversas vias y como nanotransportadores para vectorizacion
pasiva y activa. Finalmente, se discuten algunas aplicaciones recientes
de micelas poliméricas sensibles a estimulos, como cambios de pH,

temperatura o potencial redox o la aplicacion de luz o de ultrasonidos,
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para cesion selectiva en tejidos o células especificas. Todas estas pro-
piedades junto con la capacidad de algunos copolimeros de bloque para
inhibir bombas de eflujo hacen que las micelas poliméricas despierten
un interés creciente en el tratamiento del cincer y de otras patologias
que requieren que el firmaco alcance concentraciones eficaces en

estructuras poco accesibles.

Palabras clave: Micelas poliméricas; copolimeros de bloque; nano-
transportador; solubilizacién; sensibilidad a estimulos; vectorizacion

de farmacos.

Abstract:

Last years have witnessed a remarkable intensification of research
on development of dosage forms aimed to improve efficacy/safety
profile of both already marketed drugs and new chemical entities.
In this chapter the suitability of polymeric micelles for the formu-
lation of drugs showing poor solubility in water, low permeability,
limited stability and high toxicity is discussed. Commonly used
block copolymers and methods of preparation and characterization
of polymeric micelles are described, highlighting their main advan-
tages and disadvantages from the point of view of their performance
in the encapsulation of drugs to be administered by various routes
and as nanocarriers for passive and active targeting. Last sections
focus on recent applications of polymeric micelles that are sensitive
to stimuli, such as changes in pH, temperature or redox potential or
the application of light or ultrasound, for selectively drug release
into specific tissues or cells. All these properties along with the abil-
ity some block copolymers to inhibit efflux pumps make polymeric
micelles particularly attractive for treatment of cancer and other
diseases that require the drug to achieve effective concentrations in

hardly accessible structures.

Keywords: Polymeric micelles; block copolymers; nanocarrier; solu-

bilization; stimuli responsiveness; drug targeting.
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5.1. Sistemas nanométricos para transporte de firmacos

El disefio racional de nuevos farmacos ha incorporado en las dltimas
décadas herramientas computacionales que permiten limitar el namero
de moléculas que ingresan a las etapas preclinicas y clinicas y de esta
manera reducir de forma sustancial el coste involucrado en el proceso
de desarrollo [1]. Sin embargo, la eficiencia alcanzada en la transferen-
cia a la clinica (en inglés bench-to-bedside translation) continia siendo
relativamente baja en relacion con el crecimiento de la inversion [2],
contribuyendo a mantener las altas tasas de atricién, que son del orden
de 95% en cancer [3].

Los costes dependen del tipo de farmaco, de las posibilidades de
fracaso del proyecto, del tiempo requerido para el desarrollo y también
de si la nueva entidad quimica se basa o no en la modificacién de una
molécula ya empleada en algin producto farmacéutico. Por ejemplo, en
el caso de los farmacos innovadores, el desarrollo demanda aproxima-
damente 12 afios y el coste asociado se estima en US$800 millones [4].
Es interesante destacar, que el porcentaje de falla en ensayos clinicos
ha aumentado en los ultimos anos debido a los criterios cada vez mas
exigentes que se aplican para su aprobacion y a la creciente predisposi-
cion a ensayar moléculas que encierran mayores riesgos. Por otro lado,
las compainias farmacéuticas mas grandes han desplazado su interés
hacia el desarrollo de farmacos destinados al tratamiento de dolencias
cronicas, y los ensayos clinicos resultan mas costosos que los que se
llevan a cabo con farmacos empleados en enfermedades agudas. Los far-
macos modificados incrementalmente son aquellos cuya manufactura se
ha modificado para mejorar algin aspecto como seguridad, efectividad
o facilidad de uso. El desarrollo de farmacos modificados incremental-
mente es, generalmente, menos oneroso, aunque esto depende de que
sea necesario o no llevar a cabo ensayos clinicos y de la envergadura
de éstos. Los firmacos modificados comprenden el 66% de los aprobados
por la US-Food and Drug Administration (US-FDA) pero s6lo representan
un 33% de los gastos en Investigacion y Desarrollo (I+D) de la industria

farmacéutica [5].
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Otro obstaculo relevante es que las diferentes moléculas con accién
farmacologica despliegan diversas desventajas biofarmacéuticas que afectan
a su eficiencia. Entre ellas, cabe mencionar la baja solubilidad en agua,
la inestabilidad fisicoquimica en el entorno biolégico, el tiempo de vida
media corto y los efectos adversos graves, entre otros. Por ejemplo, mas
del 50% de los farmacos actualmente comercializados y aproximadamente
el 70% de las nuevas entidades quimicas son hidrofébicas y, en conse-
cuencia, pobremente solubles en agua [6-8], lo cual plantea desafios en
el desarrollo de formulaciones farmacéuticas que aseguren la adecuada
disolucién y biodisponibilidad.

El Sistema de Clasificacion Biofarmacéutica agrupa a los farmacos hidro-
fobicos en dos clases, Clase Il y Clase IV [9,10]. Los de Clase II presentan
alta permeabilidad a través de mucosas, mientras que la permeabilidad
de los de Clase IV es baja. Un aumento de la solubilidad puede resultar
en una mejora de la biodisponibilidad oral, sobre todo en el caso de los
farmacos de Clase II.

La nanotecnologia ha generado la capacidad de manipular, controlar
y caracterizar de forma exhaustiva las estructuras a nivel nanométrico.
En este contexto, se han desarrollado diversas estrategias de formulacién
para optimizar las propiedades biofarmacéuticas de farmacos y de nuevas
entidades quimicas [11-14] y asi alcanzar la adecuada liberacion temporal
y espacial de los farmacos, reduciendo la exposicion sistémica a agentes
toxicos y la aparicion de efectos adversos, mejorando el indice terapéu-
tico. Por ejemplo, gracias a su pequefio tamafo, los nanotransportadores
se pueden acumular de forma preferente en tumores solidos altamente
vascularizados; un fenémeno que se conoce como efecto de permeacion y
retencion aumentadas (EPR, del inglés enbanced permeation and retention
effect) [15,16]. Desde los primeros trabajos sobre liposomas publicados
hace casi cuatro décadas [17] se han disefiado, desarrollado y evaluado
preclinica y clinicamente una gran variedad de nanotransportadores li-
pidicos, poliméricos y metalicos [18-22]. Unos pocos han alcanzado ya
el mercado [18-22].

Entre los nanotransportadores poliméricos mas populares destacan

las nanoparticulas poliméricas [23,24], los dendrimeros [25,26] y sistemas
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auto-ensamblables como micelas poliméricas [27,28] y mas recientemente
vesiculas poliméricas o polimersomas [29,30]. Esta explosion en el desarro-
llo de sistemas transportadores de farmaco innovadores ha dado lugar a
una extensa propiedad intelectual, expresada por el aumento pronunciado
en el nimero de solicitudes de patente durante el dltimo decenio [20].
Las micelas poliméricas combinan caracteristicas inicas que las con-
vierten en nanotransportadores de farmacos muy versatiles. Sin embargo,
y a pesar de sus aplicaciones potenciales en el desarrollo de medicamen-
tos innovadores, todavia son escasamente utilizadas y s6lo unos pocos
productos han alcanzado las etapas clinicas avanzadas [31]. Este capitulo
se inicia con la descripcion de los aspectos fundamentales de produccion
y caracterizacién de micelas poliméricas, sefialando sus principales ven-
tajas e inconvenientes. A continuacién, se discuten las aplicaciones mas
recientes de micelas poliméricas sensibles al pH, la temperatura y otros
estimulos, incluyendo sistemas multisensibles, para cesion controlada y

vectorizacion de farmacos.

5.2. Micelas poliméricas

Las micelas poliméricas son estructuras que se forman espontianea-
mente mediante auto-ensamblado de moléculas poliméricas anfifilicas
(generalmente copolimeros bloque), una vez que se supera la concentra-
cion micelar critica (CMC), y pueden alcanzar tamafios de hasta varios
cientos de nanémetros [27]. Los bloques hidrofébicos se asocian para
formar un dominio interno denominado nucleo micelar, que es capaz de
solubilizar y albergar farmacos liposolubles, mientras que los bloques
hidrofilicos conforman una corona que se encuentra en contacto directo
con el medio externo, usualmente acuoso, estabilizando fisicamente la
micela [28]. Ademais, la encapsulacion del firmaco dentro de la micela
previene su interaccion con el medio externo, aumentando su estabilidad
fisicoquimica. La corona también constituye la interfase entre el reservo-
rio de farmaco y el medio. Por ello, dependiendo de propiedades como

micro-viscosidad, espesor y porosidad y de la interaccién farmaco/nucleo,
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la cesion del farmaco encapsulado sera mas o menos rapida. La CMC, el
numero de agregacion (nimero de moléculas de polimero por micela),
el tamano micelar, el tamano del nucleo y la morfologia de la micela
dependen de la longitud de los bloques y del balance hidrofilia-lipofilia
(HLB). La molécula de polimero anfifilico puede ser disenada para ajustar
estas propiedades a requerimientos especificos.

Ademas, el pequeno tamafo de las micelas poliméricas determina
que se acumulen en tumores altamente vascularizados por el efecto EPR
(vectorizaciéon pasiva) [31]. La superficie de la micela se puede “decorar”
con ligandos con el fin de que puedan ser reconocidas por receptores
celulares especificos y captadas selectivamente por células concretas. Esta
aproximacion se conoce como vectorizacion activa [32,33]. Finalmente,
algunos polimeros pueden disminuir, cuando se encuentran individualiza-
dos (unimeros), la expresién de genes que codifican para la produccion
de bombas de eflujo de la superfamilia ABC (del inglés ATP-binding cas-
sette) [34] y consecuentemente inhibir su actividad [35-38]. Estas bombas
expulsan moléculas de firmaco en contra del gradiente de concentracion
y estan asociadas a fenomenos de multi-resistencia a farmacos (MDR,
del inglés multidrug resistance). La capacidad para inhibir las bombas
de eflujo esta gobernada por propiedades como peso molecular, HLB y
arquitectura molecular y no todos los copolimeros anfifilicos formadores
de micelas la despliegan. Ademas, existen al menos 48 transportadores
ABC, siendo algunos copolimeros efectivos sobre unos pero no sobre otros.

Las micelas poliméricas se pueden administrar por via oral [39,40],
ocular [41,42] y mas comunmente parenteral [27] y presentan una toxici-
dad mas baja que las micelas de tensoactivos comunes [43]. También, son
fisicamente mas estables frente a la diluciéon, manteniéndose agregadas
aun después de ser diluidas hasta concentraciones finales por debajo
de la CMC. Esto contribuye a que mantengan su integridad durante un
tiempo mas prolongado cuando se encuentran en el torrente circulatorio.
Por el contrario, las micelas de tensoactivos comunes se desagregan con
facilidad, liberando instantaneamente el fairmaco encapsulado al medio.
La estabilidad fisica de las micelas poliméricas frente a la dilucién depende

de la diferencia entre la CMC y la concentracién final, el peso molecular
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y el HLB del polimero, y también de la naturaleza del farmaco encap-
sulado. Por ejemplo, efavirenz (EFV) [44] e ibuprofeno [45] favorecen la

auto-agregacion del copolimero y disminuyen la CMC.

5.2.1. Encapsulacion de farmacos en micelas poliméricas

La capacidad de las micelas poliméricas para encapsular un farmaco

determinado se puede expresar de diversas formas. Las mas comunes son:

(i) La relacion entre las cantidades de farmaco dentro y fuera de la
micela, denominada coeficiente de reparto micela-agua; en este
caso, la cantidad de farmaco no encapsulado se estima a partir de
la solubilidad intrinseca en el mismo medio sin las micelas [46,47].

(ii) El nimero de moles de farmaco solubilizados por gramo de blo-
que hidrofébico.

(iii) La relacion de solubilizacion molar (MSR, del inglés molar so-

lubilization ratio) que es la relaciéon molar farmaco/copolimero.

Algunos copolimeros en concentraciones inferiores a la CMC aumentan
levemente la solubilidad acuosa de farmacos a través de interacciones elec-
trostaticas, hidrofébicas, etc., pero su contribucion es muy inferior a la de
las micelas [48]. La incorporacion de una molécula al ndcleo micelar es un
proceso complejo que depende de parametros moleculares y fisicoquimicos
tanto de la micela como del farmaco. En lo que se refiere al copolimero,
las propiedades mas relevantes son el peso molecular y el HLB. Para pesos
moleculares similares, los copolimeros mas hidrofébicos generan nucleos
de mayor tamafio y con mayor capacidad de encapsulacion. Si los valores
de HLB similares, los copolimeros de mayor peso molecular son los mas
eficientes. La arquitectura molecular y el ordenamiento de los bloques
hidrofilicos e hidrofébicos a lo largo de la cadena polimérica también pue-
den afectar a la encapsulacién. Por ultimo, propiedades del farmaco como
peso molecular, volumen, lipofilia (coeficiente de reparto, logP), punto

de fusion, tendencia a la agregacion y presencia de grupos funcionales
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especificos que puedan interaccionar con la micela también condicionan su
incorporacion a la misma. En cualquier caso, el comportamiento de cada
copolimero debe ser investigado para cada farmaco en particular.

La intensidad de las interacciones entre las moléculas de farmaco
afecta considerablemente a su solubilidad. Cuando las fuerzas intermole-
culares son muy intensas, los solidos presentan temperaturas de fusion
(Tp) elevadas. La solubilizacion requiere el establecimiento de interaccio-
nes soluto-disolvente de mayor intensidad que las fuerzas soluto-soluto.
En el caso particular de la solubilizacion micelar, las interacciones farma-
co-micela desempenan un papel fundamental. Cuanto mas intensas sean
éstas, mayor sera la capacidad de solubilizacion de las micelas. En general,
farmacos con T¢ baja se encapsulan mas eficientemente. Este fenémeno se
puso claramente de manifiesto con dos farmacos antibacterianos, triclosa-
no (289,5 g/mol; Ty = 55-57°C) vy triclocarban (315,6 g/mol; Ty = 255°C),
que se encapsularon en micelas de diferentes copolimeros ramificados de
poli(é6xido de etileno)-poli(6xido de propileno) (PEO-PPO) de la familia
de las poloxaminas [49,50]. Los sistemas cargados con triclosano fueron
muy estables fisicamente manteniéndose en estado coloidal durante mas de
tres meses [49], mientras que en los cargados con triclocarban, el farmaco
experimento un proceso de cristalizacion y precipité parcialmente al cabo

de un mes debido a la formacion de intensas uniones intermoleculares [50].

5.2.2. Preparacion y caracterizacion de micelas poliméricas

Dependiendo de las propiedades del polimero y del farmaco, se puede
acudir a diferentes técnicas de preparacion (Figura 5.1) [51,52].

El método directo o de equilibrio simple consiste en preparar primero
las micelas disolviendo el copolimero en agua, estabilizar la suspension
micelar a una temperatura adecuada y por altimo anadir el farmaco al
medio, para que se incorpore a las micelas dando lugar a un sistema
generalmente translicido. El tiempo necesario para alcanzar el equili-
brio suele estar comprendido entre 48 y 72 h. Cuando la capacidad de

encapsulacion de un determinado firmaco no se conoce, el farmaco se
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anade en exceso para facilitar la saturacién de las micelas. El farmaco
no solubilizado se elimina por filtracion. La carga de farmaco dentro
de las micelas se determina por una técnica analitica adecuada como
espectrofotometria UV-visible o cromatografia liquida de alta resolucion
(HPLC). El método directo es el mas simple y se suele utilizar en el
caso de copolimeros con bloques de hidrofobicidad intermedia, como
por ejemplo PPO, y farmacos de peso molecular medio o bajo, pues no
requiere el uso de disolventes organicos que deben ser posteriormente
eliminados. Sin embargo, en el caso de copolimeros con bloques hidro-
fobicos mas insolubles que no pueden ser solubilizados directamente
en agua, hay que disolver inicialmente el copolimero y el farmaco en
un medio organico miscible con el agua y a continuacion mezclar esta
disolucién con una fase acuosa. Una vez formadas las micelas se eli-
mina el disolvente organico por dialisis o evaporacién. En este caso, la
concentraciéon maxima de copolimero que se puede alcanzar es relativa-
mente baja (1 a 2%) ya que a concentraciones altas el copolimero tiende
a precipitar. También se pueden aplicar metodologias mas innovadoras
para producir micelas poliméricas como la microfluidica [53], si bien
pequenos cambios en el procedimiento pueden dar lugar a modifica-
ciones notables en la carga de farmaco y en el tamano y la distribucion
de tamaifios y la estabilidad fisicoquimica de las micelas [54,55]. Para
seleccionar el procedimiento mas adecuado, hay que prestar también

atencion a las posibilidades de escalado.
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Figura 5.1. Métodos de preparacion de micelas poliméricas cargadas con firmaco:

(A) equilibrio simple (método directo), (B) dialisis, (C) emulsién aceite-en-agua,

(D) hidratacién de pelicula y (E) liofilizacion. Reproducido de la Referencia 52
con permiso de Elsevier.

El estudio de los fenomenos de agregacion y de propiedades de las
micelas poliméricas pristinas y cargadas con firmaco, como numero
de agregacion, tamano hidrodinamico, distribuciéon de tamafnos (polidis-
persion) y morfologia, constituye un aspecto crucial para comprender el
comportamiento fisicoquimico y biolégico de estos nanotransportadores.
La CMC se puede determinar empleando diferentes técnicas como medidas
de tension superficial, cambios en los patrones de emision de colorantes
fluorescentes como pireno, difraccion dinamica de luz laser (DLS, del in-
glés dynamic light scattering) o calorimetria diferencial de barrido (DSC,
del inglés differencial scanning calorimetry) [56-58]. Cada una de estas
técnicas se basa en la medida de un fenémeno diferente y su sensibili-
dad es también distinta, con lo que se suelen obtener valores de CMC no
coincidentes [59]. No obstante, en general, los valores estin en el mismo

orden de magnitud, independientemente del método que se use. Ademas,
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cambios en las condiciones en que se lleva a cabo la determinacién, como
temperatura, pH, presencia de moléculas organicas pequenas y electrolitos,
pueden afectar al resultado de las determinaciones [60], por lo que los
estudios de caracterizacion deben ser lo mas amplios que sea posible para
permitir futuras comparaciones entre diferentes sistemas micelares. Otro
parametro util para caracterizar para anfolitos poliméricos termosensibles
es la temperatura micelar critica (CMT, del inglés critical micellar tem-
perature) que se define como la temperatura minima a la que se forman
micelas para una concentraciéon de copolimero determinada. Este parametro
se suele determinar por DSC, observandose la transiciéon endotérmica que
se produce en el momento de la autoagregacion [61] o por DLS en equipos
que permiten un adecuado control de la temperatura.

El nimero de agregacion es el nimero de moléculas de copolimero
anfifilico que conforman una micela una vez superada la CMC y su valor
determina el tamafno del nudcleo, de la corona y en consecuencia de la
micela. En general, el nimero de agregacion se mantiene constante bajo
condiciones determinadas y si aumenta la concentracién de copolimero,
se incrementa el nimero de micelas en la dispersion. Sin embargo, en
algunos casos, se pueden producir fenémenos de agregacion secundaria
o fusién micelar que dan lugar a micelas de mayor nimero de agre-
gacion y tamano. Si bien una de las técnicas mas difundidas para su
determinacién es la difraccion estatica de luz laser (SLS, del inglés static
light scattering) [59,62], también se han reportado estudios empleando
colorantes fluorescentes como por ejemplo 1,6-difenil-1,3,5-hexatrieno
[63]. Ademas, se puede acudir a equipos mds sofisticados que permiten
cuantificar el nimero de nanoestructuras por unidad de volumen, como
NanoSight® con Nanoparticle Track Analysis (NTA, NanoSight®) [64],
aunque sus capacidades y limitaciones han sido aun poco exploradas.
Por otro lado, la carga superficial de las micelas se puede estimar a
través de medidas de potencial zeta.

El tamano hidrodinamico y la polidispersiéon pueden afectar la estabi-
lidad fisica, la interaccion con células y la biodistribucién de las micelas
en el organismo. Para evaluar este aspecto, una de las técnicas mas ver-

sétiles y rdapidas es el DLS [65]. La microscopia electronica de transmision

193



(TEM, del inglés transmision electron microscopy) puede complementar
dicho analisis y ademas aportar informacion sobre la morfologia de las
mismas. El contraste entre las micelas y el medio dispersante debe ser
suficientemente intenso para permitir la visualizacién, por lo que se puede
requerir la tincion negativa de las micelas con acetato de uranilo o acido
fosfotangstico. Por otro lado, el estudio de las muestras en condiciones
criogénicas (cryo-TEM) en torno a -196°C permite en algunos casos la vi-
sualizacion detallada de subestructuras (por ejemplo, la corona y el nucleo)
dentro de la micela (Figura 5.2) [66].

La estabilidad fisica de las micelas se puede monitorizar midiendo el
tamafio hidrodinamico y la distribucién de tamanos a distintos tiempos.
Los fenémenos de inestabilidad se manifiestan por un aumento del tama-
fio y de la polidispersion. Una metodologia complementaria que permite
determinar el peso molecular de micelas poliméricas y a partir de él, el
numero de agregacion es la cromatografia de permeacion de geles (GPC,
del inglés gel permeation chromatography) [67-69].

Otras técnicas han sido menos utilizadas a pesar de que aportan infor-
macion valiosa sobre las cualidades de las micelas, entre las que destacan
las medidas de (i) punto de enturbiamiento (del inglés cloud point), (ii)
microfluidez y micropolaridad de la corona y del nucleo, que pueden
condicionar la capacidad de encapsulacién y la cinética de liberacion
del farmaco, y (jii) difusién. La resonancia de espin electrénico (ESR, del
inglés electron spin resonance) permite evaluar cambios en la fluidez y
la polaridad del microentorno de un marcador que cuenta con un radical
libre que se incorpora a la micela [70-72]. Chiappetta y colaboradores
emplearon esta técnica para estudiar la formacién y las propiedades
de micelas poliméricas puras y mixtas de diferentes copolimeros lineales y
ramificados de PEO-PPO [72]. En este estudio se seleccion6 inicialmente el
marcador hidrosoluble 2,2,6,6-tetrametilpiperidina 1-oxil (TEMPO) pero no
se incorporé a las micelas. En consecuencia, se reemplazé por marcadores
anfifilicos derivados del acido estearico que presentan el radical libre en
diferentes posiciones a lo largo de la cadena del acido graso; 5-doxil acido
estearico (5DSA) y 16-doxil 4dcido estedrico (16DSA) con el radical libre cerca

de la cabeza polar y la cola hidrofébica, respectivamente (Figura 5.3) [73].
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Figura 5.2. Micrografias Cryo-TEM de micellas poliméricas de copolimeros
poli(etilenglicol) y acido poli(lactico) sin farmaco (A,B) y cargadas con haloperidol
(C). Reproducido de la Referencia 66 con permiso de American Chemical Society.
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s CH3
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Figura 5.3. Estructura molecular de (A) 5-doxil acido estearico (5DSA) y (B)
16-doxil acido estearico (16DSA) [73].

Los cambios en la fluidez de la micela se manifestaron por el ensancha-
miento de los tres picos de resonancia simétricos que son caracteristicos del
marcador en agua (donde la molécula se mueve libremente) y dieron lugar
a modificaciones del valor del parametro 2T, que indicaron una pérdida
de movilidad. Por otra parte, los cambios en la polaridad modificaron la
constante de acoplamiento hiperfina, ay (Figura 5.4) [72]. La interaccion
entre la micela y la molécula de marcador no se debe alterar por la posi-
cion del radical libre. No obstante, la sensibilidad del método no siempre

es adecuada para revelar cambios en las propiedades de las micelas [73].
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El punto de enturbiamiento es la temperatura a la que se insolubiliza
el copolimero en un medio acuoso, separandose como una segunda fase
y precipitando [74,75]. Este fenémeno da lugar a la aparicién de una
turbidez que se puede detectar visual o espectrofotométricamente a 550-
600 nm [75]. Finalmente, una técnica que puede evidenciar cambios en
fenomenos estructurales, de dinimica de difusion desde y hacia la micela
y de localizacion del farmaco encapsulado es la espectroscopia de reso-
nancia magnética nuclear de protones (!H-NMR) convencional y en su
modalidad de difusion (del inglés self-diffusion) [76-78]. La desaparicion
parcial o total de las senales del farmaco en el espectro cuando las deter-
minaciones se realizan en D,O revela que el farmaco se ha incorporado
al ndcleo micelar. Por el contrario, si la molécula de farmaco se aloja
en la corona, la desapariciéon de las senales es menos pronunciada o no
ocurre. La interaccién del farmaco con el copolimero también se puede
caracterizar a través de los cambios que se producen en las isotermas
de presion versus area molecular (n-A) utilizando una balanza de tensiones
superficiales [79]. La Tabla 5.1 resume los métodos mds comunes para la

caracterizacion de micelas poliméricas.

5DSA 16DSA

Solucion Solucién

an
<+—»2TL

-

L 1 L 1 L L L L L L 1 L

3398 3418 3438 3458 3478 3498 3398 3418 3438 3458 3478 3498
Gauss Gauss

Figura 5.4. Espectros ESR de 5DSA y 16DSA en disoluciéon tampén y en micelas
poliméricas del derivado lineal de PEO-PPO-PEO Pluronic® F127. Reproducido
y adaptado de la Referencia 72 con permiso de Elsevier.
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Tabla 5.1. Técnicas mas comunes de caracterizacion de micelas poliméricas.

Técnica Parametro
DLS Tamano hidrodinamico, polidispersion, CMC,
SLS Nuamero de agregacion, tamafo de nuicleo, corona y micela

Analisis térmico (DSC, micro-DSC) | CMC, CMT
Tamano hidrodinamico, polidispersion, cantidad por

NTA unidad de volumen
ESR Microfluidez y micropolaridad
GPC Peso molecular y nimero de agregacion
Espectrofotometria visible Punto de enturbiamiento
Espectrofotometria de fluorescencia | CMC
TH-NMR Encapsulacion de farmaco
TEM, cryo-TEM Morfologia, tamano
Tension superficial CMC
Potencial zeta Carga superficial
Conformacion de los unimeros e interaccioén con el far-
Balanza de tension superficial maco en la interfase, y prediccion de la localizacion del

farmaco en las micelas.

5.2.3. Estabilidad fisica y estabilizacion de las micelas poliméricas

Una de las limitaciones mas importantes de las micelas poliméricas
es su tendencia a desagregarse cuando se diluyen en el medio biolégico.
Este fenémeno es independiente de la via de administracién, excepto
en lo que se refiere al volumen en que se produce la dilucién. Una vez
desagregadas, las micelas liberan el farmaco encapsulado, que podria lle-
gar a precipitar. Si bien el sistema es termodinamicamente inestable por
debajo de la CMC, la cinética de desagregacion depende de propiedades
del copolimero tales como peso molecular, HLB, cristalinidad del nucleo
micelar y cohesion [80,81]. Como ya se ha sefialado, algunos farmacos
inducen la agregacion del copolimero a concentraciones menores que
las observadas en sistemas libres de farmaco [44,45]. Para un peso mo-
lecular similar, la estabilidad de micelas de copolimeros hidrofilicos es
menor que la de los mas hidroféobicos. Esto se debe a que la diferencia
entre la concentracién final y la CMC luego de la dilucion suele ser ma-
yor. Con el objetivo de disminuir la CMC y aumentar la estabilidad fisica
en dilucién, algunos grupos han desarrollados derivados anfifilicos mas

hidrofébicos sustituyendo bloques de hidrofobicidad intermedia (PPO)
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por otros altamente hidrofébicos como poli(6xido de estireno), poli(6xido
de butileno) y poli(glicidil éter) [82-87]. Sin embargo, el diseno y el ajus-
te de las propiedades moleculares no es un proceso simple, ya que un
aumento excesivo de la hidrofobicidad puede dificultar notablemente la
dispersion coloidal. Ademas, hay que tener en cuenta las propiedades
intrinsecas del fairmaco, que puede desestabilizar [49,50,88] o estabilizar
[44] 1a micela una vez encapsulado. Por ello, es importante estudiar las
caracteristicas de la micela en el momento de la preparacion y también
en el transcurso del tiempo bajo condiciones de temperatura y dilucion
relevantes para las aplicaciones clinicas (por ejemplo, pH acido y neutro
si se trata de una formulacién para via oral).

Para preparar micelas con mayor estabilidad fisica y prevenir la des-
agregacion causada por la dilucién, se puede modificar quimicamente
el copolimero o entrecruzar fisica o quimicamente el nucleo o la co-
rona [89]. Ambas aproximaciones cuentan con ventajas y desventajas.
El entrecruzamiento del nucleo conserva la funcionalidad de los grupos
terminales en la superficie de la micela y permite la conjugacion de
ligandos de reconocimiento utiles para la vectorizacion activa a células
y tejidos especificos [90-94]. Sin embargo, este procedimiento redu-
ce de forma pronunciada la porosidad del nucleo y en consecuencia
la capacidad para cargar de farmacos. El entrecruzamiento de la corona
requiere la presencia de grupos terminales reactivos en el bloque hi-
drofilico que permitan su acoplamiento con agentes bifuncionales o a
través de reacciones de polimerizacion de radicales libres. En este caso,
el entrecruzamiento modifica la porosidad y la permeabilidad de la co-
rona, lo que también puede afectar a la capacidad de encapsulaciéon y
la cinética de liberacion [95-98]. Este aspecto es particularmente intere-
sante ya que ofrece la posibilidad de preparar micelas con una corona
capaz de controlar la liberacién. El entrecruzamiento covalente es mas
estable, pero puede comprometer la eliminacién del nanotransportador
una vez cumplida su funcién, por lo que en el diseno se debe prestar
atencion a los posibles problemas de biocompatiblidad y acumulacion
en el organismo que pueden plantearse [81]. Esta limitacién se puede

salvar utilizando sistemas biodegradables [99-102]. Por otro lado, es im-
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portante sefialar que la estabilizacion de las micelas y la prolongaciéon
del tiempo de circulacién no implican necesariamente un aumento de la

eficacia del tratamiento, como se explica en el apartado siguiente [103].

5.2.4. Micelas poliméricas sensibles al pH

Si se pretende que las micelas dirijan el farmaco y lo cedan en un de-
terminado tejido o en el interior de células afectadas por una determinada
patologia, no deben ceder el farmaco prematuramente durante su despla-
zamiento por el organismo; es decir, deben actuar como barreras eficaces
que impidan la salida del farmaco de su interior. Por el contrario, cuando
llegan al 6rgano diana (por efecto EPR o por vectorizacion activa) deben
ceder el farmaco a una velocidad suficientemente rapida para que se alcan-
cen concentraciones terapéuticas. Una cesion de farmaco muy lenta puede
no solo resultar ineficaz, sino que puede dar lugar a la aparicion de células
resistentes (no sensibles) al fairmaco, principalmente en el caso de tumores
y de procesos infecciosos. Para compatibilizar las premisas “minima pérdida
de farmaco antes de alcanzar el tejido diana” y “cesion rapida una vez que
haya llegado a €17, 1a micela debe incorporar componentes que causen una
desestabilizacion muy rapida en el tejido diana. Esto se consigue con polimeros
que incorporar grupos sensibles a ciertas variables internas (temperatura, pH,
iones) o externas (luz, campo magnético, ultrasonidos) al organismo (Figura
5.5) [104]. La cesién se puede completar en una Unica descarga o ajustar-
se a secuencias pulsatiles, dependiendo de las necesidades terapéuticas.
Los nanotransportadores que responden a estimulos de una manera pre-
decible y reproducible se denominan inteligentes por su capacidad para
reproducir, en mayor o en menor medida, el comportamiento propio de los
sistemas biologicos, haciendo posible que se active o se module la liberacion
del farmaco en respuesta a sefales emitidas desde el exterior o por efecto
de cambios en el entorno biolégico. El nivel de desarrollo que han alcanza-
do los procedimientos de sintesis y las técnicas analiticas permite obtener
y caracterizar exhaustivamente polimeros con capacidad para desempenar

funciones que hasta hace pocos anos eran dificiles de imaginar [105].
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Como se coment6 en apartados anteriores, las micelas poliméricas se for-
man espontaneamente en medio acuoso por autoasociacion de copolimeros
anfifilicos (unimeros). La autoasociacion se debe, sobre todo, a las interac-
ciones hidrofébicas que se establecen entre los grupos apolares de diferentes
cadenas cuando se supera la CMC, si bien las interacciones electrostaticas
y la formacion de estereocomplejos también pueden tener una intervencion
relevante. La introduccién de grupos con funcionalidades especificas en los
unimeros puede conducir a la obtencién de micelas inteligentes, que mantie-
nen el farmaco atrapado en su interior hasta que, por efecto de un cambio en
las condiciones fisiologicas o fisiopatologicas del entorno o por un estimulo
externo, se altera la hidrofilia o la conformacion de los unimeros. El name-
ro de micelas que se desagregan o se desestabilizan, y consecuentemente
el perfil de liberacion, depende de la intensidad del estimulo. Una vez que

el estimulo cesa, se reconstituyen las micelas y se interrumpe la cesion.

Hidrolisiso
irradiacion

AT2oirradiacion

Creacion
de cargas

Figura 5.5. Esquema de una micela sensible a diferentes estimulos y mecanismo
de respuesta que da lugar a la separacion de los unimeros. La hidrofobicidad de
los segmentos de polimero que forman el nicleo micelar se puede alterar por
diversos mecanismos: modificacion del grado de ionizacion inducida por un cambio
de pH o del estado de oxidacion, rotura o formacion de puentes de hidrégeno
inducida por un cambio de temperatura, o alteracion conformacional inducida,
por ejemplo, por la luz. También se puede producir un cambio de polaridad por
una reaccion de hidrélisis, si bien en este caso el proceso es irreversible.
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Un los estimulos internos que resulta particularmente util para regular
la cesion del farmaco son los cambios de pH. Ademas de las diferencias
caracteristicas del tracto gastrointestinal, en otras zonas del organismo
existen marcados gradientes de pH. Por ejemplo, el pH extracelular de
los tejidos tumorales (7,0) es ligeramente inferior al de la sangre y los
tejidos sanos (7,4) [106]. Ademads, en el interior de la célula las diferencias
de pH entre el citosol (7,4), el endosoma (5,5-6,0) y los lisosomas (5,0)
son considerables. Para dotar a las micelas poliméricas de propiedades
de liberacion modulables por cambios de pH, se incorporan a su estruc-
tura polimeros con grupos ionizables. Una modificaciéon del pH, en torno
al pK, de uno de estos grupos, afectara de una manera muy importante a
su grado de ionizacion y a su estado de hidratacion. La ionizacién genera
fuerzas electrostaticas repulsivas que pueden conducir a la desestabilizacion
del nucleo de la micela. El pH critico desencadenante de la respuesta se
puede ajustar a las necesidades de cada aplicacion concreta modificando el
pKa, de los grupos ionizables mediante la incorporacién de co-monémeros
hidrofébicos [107]. Por ejemplo, para conseguir una liberacion selectiva en
tejidos tumorales, se han ensayado micelas constituidas por copolimeros
anfifilicos que contienen grupos amino en uno de sus bloques. Estas mi-
celas pueden responder a cambios de pH en un intervalo muy estrecho.
En un medio de pH superior al pK,, los bloques no estin ionizados y se
comportan como hidrofébicos, pudiendo formar el nicleo micelar. Cuando
el pH baja y los grupos se protonizan, se incrementa la hidrofilia y la micela
se rompe. Asi, poli(2-vinilpiridina)-b-poli(6xido de etileno) P2VP-b-PEO,
poli(2-(dimetilamino)etil metacrilato)-b-poli(6xido de etileno) PEO-DMAEMA,
poli(é6xido de etileno)-b-poli(L-histidina) PEG-b-PLH, y PEG-b-poli(acido as-
partico) se autoagregan en medios de pH mayor o igual a 7 y experimentan
una desmicelizacion reversible cuando el medio se hace ligeramente acido.
Las micelas de estos polimeros retienen el farmaco mientras se encuentran
en el torrente circulatorio (pH 7,4), se acumulan en los tejidos tumorales
por efecto EPR, penetran en las células por endocitosis y ceden el farmaco
en los endosomas o en los lisosomas (pH 5-6) [107], como se esquematiza
en la Figura 5.6. La cesion selectiva que se consigue con estos sistemas

micelares puede contribuir a mejorar la eficacia de los tratamientos anti-
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neoplasicos, reduciendo al mismo tiempo sus efectos secundarios. Asi, en
un ensayo in vivo llevado a cabo con micelas de PEG metilester-b-poli(f-
amino ester) MPEG-PAE, se comprob6 que las micelas podian solubilizar
y proteger eficazmente el agente antitumoral camptotecina en su interior y
dar lugar a una acumulacién del farmaco en el tejido tumoral mucho mas
alta que la que proporcionan micelas que no responden a cambios de pH
[108]. En comparacion con los liposomas que estin ya comercializados como
portadores de estos farmacos, las micelas poliméricas son mas estables
frente a la dilucion y, por su menor tamaiio, penetran mas eficazmente en
pequenos tumores solidos y zonas avasculares, como las areas cerebrales

isquémicas que se caracterizan por presentan un ambiente dcido [109,110].

Torrente
circulatorio P -
(pH7.4)

L p
+ + Ce‘sondel

farmaco

Figura 5.6. Acumulacion de micelas en tejido tumoral, penetracion en las células
por endocitosis y cesion del farmaco en los endosomas o en los lisosomas.

Las micelas de copolimeros con grupos ionizables también tienen un
gran potencial como vectores en terapia génica. ADN y ARN de interferen-
cia (conocido como siRNA) pueden interaccionar con los grupos amino

del copolimero, formando un complejo hidrofébico que es englobado en
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las micelas (miceliplejo), que lo protegen de la accion degradativa de
las enzimas. Por ejemplo, las micelas de copolimeros PEG-b-PMPA-b-PLL
constituidos por un bloque de poli(etilenglicol), otro de poli(3-morfoli-
nopropil) aspartamida de pK, bajo, y un tercer bloque de poli(l-lisina)
de pK, mas alto para condensar ADN, mostraron una excelente capaci-
dad para cargar material genético y cederlo en el interior de las células
respondiendo a los cambios de pH del microentorno (Figura 5.7) [111].
Recientemente, micelas de dimetilaminoetil metacrilato (DMAEMA), acido
acrilico y butilmetacrilato conteniendo siRNA mostraron mayor eficacia de
transfeccion y menor toxicidad que los poliplejos convencionales [112].

Por otra parte, para dotar a las micelas de comportamiento inverso
frente al pH, es decir, para que mantengan su estabilidad en medio acido
y se desagreguen en medio basico, se pueden incorporar grupos acido
débil a la estructura del copolimero. Estos sistemas pueden ser utiles
para administrar por via oral farmacos hidrofébicos con problemas de
estabilidad en el entorno gastrico o para conseguir una cesion selectiva
en zonas especificas del aparato digestivo. Por ejemplo, se ha consegui-
do incrementar considerablemente la biodisponibilidad del fenofibrato
incorporandolo a micelas de poli(etilenglicol)-b-poli(alquil acrilato-co-

acido metacrilico) [113].

Bloque A Bloque B Bloque C

5H3~(ocHzcHz)n-cuz-ﬁH:(co-tl:H-NH);-(E:o-cl:H-NH)y-coE:Hs
PEG (|:H2 (ICH2)A PLL
C=0 NH: (K, ~9.4)

Corona biocompatible

Zona intermedia con
capacidad tampoén

Nucleo con pADN
empaquetado

Plasmido ADN

Figura 5.7. Copolimero util para formar miceliplejos que responden a cambios
de pH. Adaptado de la referencia 111 con permiso. Copyright (2005) American
Chemical Society.
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5.2.5. Micelas poliméricas sensibles a la temperatura

La hidrosolubilidad de los polimeros convencionales se incrementa a
medida que sube la temperatura. En cambio, los polimeros termosensibles
que se utilizan para preparar sistemas inteligentes se mantienen hidratados
y con las interacciones intra- e interpoliméricas minimizadas por debajo
de su Temperatura Critica de Disolucion (LCST, del inglés Lower Critical
Solution Temperature). Cuando se supera este valor critico, los puentes
de hidrégeno polimero-agua se destruyen, se intensifican las interaccio-
nes hidrofébicas entre las cadenas, y el agua se expulsa del entramado.
La LCST es caracteristica de cada polimero pero se puede incrementar o
reducir introduciendo en su estructura grupos hidrofilicos o grupos hi-
drofébicos. La transicion de fases inversa -que fue puesta de manifiesto
experimentalmente por primera vez en 1978 por Toyoichi Tanaka con poli(N-
isopropilacrilamida), PNIPAAm [114]- se debe a un cambio conformacional
en las cadenas que, de una disposicién espacial expandida (estado soluble),
pasan a otra contraida (conformacién globular o estado insoluble). Para
obtener micelas poliméricas sensibles a cambios de temperatura, se utilizan
copolimeros anfifilicos con PNIPAAm o algin componente de la larga lista
de polimeros con LCST de la que se dispone en la actualidad, entre los que
cabe destacar poli(metil vinil eter) (PMVE), poli-N-vinilcaprolactama (PVCL),
y copolimeros bloque de poli(6xido de etileno)-poli(6xido de propileno)
(PEO-PPO) [115-117]. Por ejemplo, se ha disefiado un copolimero cons-
tituido por bloques de poli(acido lactico) y de PNIPAAm copolimerizado
con dimetilacrilamida, PLA-b-(PNIPA-co-DMAAm), que presenta una LCST
proxima a 40°C. Las micelas de este copolimero cargadas con doxorubicina
ceden muy lentamente el farmaco a 37°C, pero lo liberan con rapidez si
la temperatura se eleva hasta 42°C [118]. Estas micelas pueden servir para
desarrollar sistemas inteligentes utiles en la liberacion sistémica de farmacos
inducida por una hipertermia generalizada y también para conseguir una
liberacion localizada en procesos que cursen con hipertermia en un area
especifica (por ejemplo, un 6rgano inflamado o un tumor). La liberacién
también se puede desencadenar aplicando calor en una zona delimitada

con ayuda de una fuente externa.
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Para modular externamente la cesion, sin que influyan en el proceso
los cambios de temperatura que se producen en el organismo, se han
desarrollado micelas poliméricas que incorporan particulas de oro. Cuando
se someten a irradiacién local utilizando una fuente de luz laser, las
particulas metdlicas absorben la radiacion infrarroja (1064 nm) y la tem-
peratura del microentorno se eleva. De esta manera se puede conseguir

una liberacién pulsatil de farmacos convencionales o de proteinas [119].

5.2.6. Micelas poliméricas sensibles a otros estimulos

Un estimulo interno que ofrece grandes posibilidades para cesion
selectiva en el interior de las células es la concentraciéon de glutation
(GSH). Los compartimentos intracelulares (citosol, mitocondrias y nucleo)
presentan niveles de GSH mucho mas altos que el fluido extracelular
(2-10 mM versus 2-20 pM) [120]. Los copolimeros bloque que contienen
enlaces disulfuro (-S-S-) experimentan reacciones de reduccién en pre-
sencia de GSH, dando lugar a grupos -SH terminales [121]. La ruptura del
polimero puede dar lugar a la desintegracion de la micela [122] (Figura
5.8). Los puentes disulfuro también se pueden utilizar para reticular
el ndcleo o la corona de las micelas o para preparar coronas removi-
bles, de manera que en el interior de la célula se rompan y conduzcan
a la desestabilizacion de las micelas y a una rapida cesion del farmaco
[123,124]. Para liberar fairmacos en tejidos inflamados, se ha propuesto
el uso de micelas con componentes cuya oxidacion pueda ser inducida
por moléculas secretadas por los macrofagos. Los sistemas sensibles a
agentes oxidantes también pueden servir para desarrollar sistemas pul-
satiles en los que el proceso de oxido-reduccion se modula aplicando

corrientes eléctricas [125].
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Figura 5.8. Autoagregacion, acumulacién en el tejido tumoral y evolucion en el

interior de las células de micelas de conjugados de acido hialurénico y acido

deoxicolico (HA-ss-DOCA) sensibles a concentracion de glutation. Reproducido
de la referencia 122 con permiso de Elsevier.

En lo que se refiere a los estimulos externos, la aplicacién de ra-
diacion electromagnética en el intervalo del ultravioleta al infrarrojo
cercano (NIR, del inglés Near InfraRed) permite regular a demanda
e independientemente del estado del paciente, a cesién de farmaco
en zonas muy bien delimitadas del organismo [126]. La luz ultravio-
leta o luz azul, utilizada habitualmente en terapia fotodinamica, tiene
una baja capacidad de penetracién en el organismo por lo que resulta
atil para desestabilizar micelas que se utilizan en el tratamiento de
patologias de la piel o las mucosas. Cuando la liberacién se tiene que
producir en areas de mas dificil acceso, resultan muy utiles las radia-
ciones de mayor longitud de onda (650-900 nm; NIR) que presentan
una elevada capacidad de penetracion y ademas son inocuas. Esto se
debe a que la hemoglobina (principal absorbente de la luz visible) y el

agua y los lipidos (que absorben en el infrarrojo) presentan coeficien-
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tes de absorcion muy bajos en la regién NIR [127,128]. Para preparar
micelas poliméricas fotosensibles se utilizan copolimeros con grupos
fotoactivos que, cuando se exponen a la luz, sufren transformaciones
que causan alteraciones reversibles del HLB. En este fenémeno pueden
intervenir mecanismos muy diversos dependiendo de la estructura del
grupo fotoactivo. Asi, los grupos azobenceno cambian su momento
dipolar al pasar de conformacion trans a cis (Figura 5.9a), los grupos
cinamoil se isomerizan en especies mas hidrofilicas (por generaciéon
de cargas eléctricas) o forman dimeros (Figura 5.9b), los grupos espi-
robenzopirano dan lugar a la formacion de zwiteriones (Figura 5.9¢), y
los grupos 2-diazo-1,2-naftoquinona experimentan un reordenamiento
de Wolff (Figura 5.9d).

Entre los polimeros fotosensibles, los que contienen grupos azo-
benceno son los que han despertado mayor interés para desarrollar
sistemas sensibles a luz UV. Cuando se irradian a 365 nm se produce
rapidamente el paso de la forma trans (hidréfoba) a la cis (hidréfila)
sin que tengan lugar reacciones quimicas secundarias. Ademas, si se
incorporan sustituyentes adecuados al cromoéforo, se puede modificar la
longitud de onda que induce la isomerizacién. La forma cis es inestable
a la temperatura corporal de manera que, en la oscuridad o expuesta
a luz de longitud de onda mas alta, revierte a la forma trans. Por lo
tanto, se pueden conseguir ciclos de desestabilizacién/reconstitucion
micelar mediante la aplicacion de pulsos de luz [129]. Los copolime-
ros anfifilicos con grupos azobenceno en sus cadenas laterales tienen
tendencia a formar micelas por efecto de las interacciones que se
establecen entre estos grupos cuando se mantienen en la oscuridad

(conformacioén trans).
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Figura 5.9. Efecto de la irradiacién sobre la estructura de algunos grupos foto-
sensibles: (a) transicion trans-cis, (b) ionizacion, (¢) formacion de un zwitterion
y (d) reordenamiento de Wolff.

Como consecuencia de ello, las dispersiones de estos copolimeros pre-
sentan una viscosidad elevada. La conformacién de los grupos azobenceno
también resulta determinante para el establecimiento de interacciones
entre estos copolimeros y los restos hidrofébicos de otras macromolé-
culas. Por ejemplo, las dispersiones de micelas de copolimero de acido
poliacrilico y 1,2-aminoundecilamido-4-fenilazobenceno, a las que se ha
incorporado seroalbumina, mantienen una viscosidad elevada mientras
el sistema se mantiene en la oscuridad debido a las interacciones intra-
e intermicelares. En estas condiciones, la proteina no se cede al medio.
Al irradiar con luz ultravioleta, los grupos azo se isomerizan a la forma
cis, las micelas se desagregan, la viscosidad cae y la proteina se cede.

Si el sistema se lleva de nuevo a la oscuridad o se expone a luz visible
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(436 nm), los grupos azo recuperan la conformacién trans, la viscosi-
dad recobra su valor inicial y la cesién se interrumpe. También se han
preparado micelas sensibles a NIR a partir de dextrano modificado con
grupos naftoquinona. La aplicacion de un laser NIR provoca un cambio
conformacional en la naftoquinona que la vuelve mas hidrofilica y des-
encadena la separacion de los unimeros y la cesion del farmaco [130].
Los ultrasonidos también se pueden utilizar como fuente externa
de estimulos para facilitar la penetracion de micelas en tejidos profundos
del organismo y desencadenar el proceso de cesion. Utilizando equipos
similares a los que se emplean en fisioterapia es posible provocar feno-
menos de cavitacion e incrementos locales de temperatura que dan lugar
a la disgregacion de las micelas [131-133]. Esta técnica se ha ensayado
para la cesion especifica de farmacos en tejidos tumorales. Las micelas
cargadas con el farmaco se administran por via intravenosa y se espera
unas horas a que se acumulen en el tejido tumoral por efecto EPR (por
ejemplo, 4-8 horas en el caso de micelas de Pluronic P105 cargadas con
doxorrubicina) [134]. La cantidad de farmaco que se cede en cada pulso
se puede modular ajustando la frecuencia, la potencia, la duracion de
los pulsos de ultrasonidos y el tiempo entre pulsos [135]. En modelos
de ratén con tumores trasplantados se ha observados que el tratamien-
to con micelas cargadas con doxorrubicina seguido de la aplicacion de
ultrasonidos permite alcanzar concentraciones de farmaco nueve veces
mas altas que cuando se administra la doxorrubicina libre y tres veces
mayores que cuando se formula en las micelas pero no se aplican ultra-
sonidos. Ademas, los niveles de farmaco en tejido sano fueron mas bajos

que los que se alcanzaron cuando se administré el firmaco libre [136].

5.2.7. Micelas poliméricas multisensibles

Para conseguir un ajuste muy fino de la liberacién o una amplificacién
de la respuesta, se estan desarrollando nuevos materiales con sensibilidad
a dos (respuesta dual) o a mas estimulos (respuesta multiple o multiesti-

mulo). Estos materiales pueden servir también para controlar la liberacion
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simultanea de varios farmacos respondiendo a diferentes sefiales del entorno
biolégico. Asi, se han preparado micelas poliméricas con respuesta dual a
temperatura y radiaciones utilizando un copolimero formado por NIPAAm
y mondmeros con grupos azobenceno. Mientras que no se irradia, el siste-
ma muestra el comportamiento propio de un material sensible a cambios
de temperatura. En cambio cuando se irradia, la hidrofilia del copolimero
se incrementa como consecuencia de la fotoisomerizacién trans a cis de
los grupos azobenceno, y el valor de la LCST se eleva. Bajo irradiacién y a
la temperatura corporal, el copolimero se vuelve muy hidrofilico y las mi-
celas se rompen [137]. Con este mismo objetivo, se han preparado micelas
mixtas que combinan copolimeros con grupos azobenceno y copolimeros
tribloque termosensibles (Pluronic). Los grupos azobenceno modifican
la temperatura a la que se produce la gelificacion inducida por calor de las
micelas de Pluronic, de manera que es posible preparar sistemas fluidos que
presentan una baja viscosidad en la oscuridad pero que, cuando se irradian
a 365 nm, se transforman en sistemas micelares con consistencia de gel
(Figura 5.10). Estos cambios de consistencia encierran un gran potencial

para modular la velocidad de liberacién de farmacos [138].

Viscosidad baja y cesion rapida Viscosidad alta y cesion lenta
Figura 5.10. Respuesta a la luz de mezclas de poli(N,N-dimetilacrilamida-co-

metacriloiloxiazobenzeno) (DMA-MOAB) y Pluronic F127. Reproducido de la
referencia 138 con permiso. Copyright (2007) American Chemical Society.

También se ha conseguido producir ciclos reversibles de micelizacién/

demicelizacién en respuesta a cambios en el pH y la temperatura utilizando
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copolimeros bloque de Pluronic injertado en ambos extremos con poli(2-
dietilaminoetil-metil metacrilato) (PDEAEM,5-PEQO4o-PPOgss-PEO0o-PDEAEM;5)
[139] y con copolimeros de NIPAAm, N,N-dimetilacrilamida y N-acriloilvalina
[140]. Con poli(dimetilaminoetil metacrilato) funcionalizado con pireno se
han disenado micelas que responden simultineamente a luz, temperatura
y pH [141]. Por otra parte, copolimeros de poli[N-isopropilacrilamida-b-
sodio-2-(acrilamido)-2-metilpropano sulfonato] marcados con dimeros de
espiropirano permiten preparar micelas sensibles a luz, temperatura, iones

metalicos y pH [142].

Collapsed shell PEG corona

K& S!’ ¢ Channels

Micell core I 723

Figura 5.11. Esquema de la formacién de canales en la corona de una micela
polimérica. Reproducido de la Referencia 145 con permiso de John Wiley & Sons.

En los ultimos anos la aplicacion de principios biomiméticos al
diseno de sistemas de liberacion de farmacos que puedan ofrecer
prestaciones mas avanzadas esta adquiriendo una importancia cre-
ciente [143]. En esta linea se estin evaluando las posibilidades que
ofrece el desarrollo de micelas poliméricas con coronas que imiten
la estructura de las membranas celulares y, en particular, su capaci-
dad para regular la transferencia de sustancias a través de canales
en los que participan proteinas transmembrana. Se ha ensayado ya
la insercion de proteinas canal naturales en la corona micelar [144]
y también la formacion de mimicos artificiales obtenidos a partir de
copolimeros que comparten el mismo bloque hidrofébico pero presen-
tan diferentes bloques hidrofilicos (Figura 5.11) [145]. Estos dltimos

copolimeros dan lugar a coronas que experimentan fenémenos de
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separacion de fases cuando se aplica el estimulo. La separacién de
fase genera poros a través de los que el farmaco puede abandonar
la micela [146]. Se cuenta ya con prototipos de micelas con canales
sensibles a temperatura, pH y fuerza ionica capaces de modular los

perfiles de cesion [145].

5.3. Estado del arte en la clinica y perspectivas futuras

Aunque se dispone de abundante bibliografia cientifica sobre aspectos
fundamentales de las micelas poliméricas como estrategia nanotecnolégica
para la encapsulacion, vectorizacion y cesion de farmacos, la transferencia
clinica avanza a un ritmo sustancialmente mas lento. Actualmente existen
seis medicamentos a base de micelas poliméricas comercializados o en
fases avanzadas de evaluacion clinica, todos ellos para el tratamiento del
cancer por via intravenosa [31]. La mayor parte de estos medicamentos
explotan el efecto EPR, aunque las micelas poliméricas cumplen también
la funcion de incrementar la solubilidad de firmacos pobremente solu-
bles, como paclitaxel, o de inhibir la actividad de la ABC glicoproteina
P para evitar o revertir MDR. La gran versatilidad de los copolimeros
empleados, la buena capacidad de encapsulacion y la alta estabilidad
fisica con respecto a micelas de tensoactivos convencionales han lle-
vado a explorar otras vias de administracion como la oral, la ocular y
la intranasal. Aunque el tratamiento del cancer lidera la innovacién en
el desarrollo farmacéutico, el conocimiento generado sobre micelas ha
empezado a utilizarse en el desarrollo de medicamentos para el trata-
miento de otras patologias como Alzheimer, Parkinson y enfermedades
infecciosas. La utilidad terapéutica y la aceptacién de los productos in-
novadores ya aprobados por la agencias regulatorias por los pacientes
y médicos seran decisivos para dictar el futuro de esta aproximacion
tecnolégica en el ambito de otras afecciones menos extendidas. La via-
bilidad de la transferencia debe ser cuidadosamente evaluada en cada
caso teniendo en cuenta las posibilidades de los pacientes para acceder

a los productos innovadores.
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CAPITULO 6. INGENIERIA DE TEJIDOS:
SUSTITUTOS ARTIFICIALES PARA USO EN PIEL Y
MUCOSA ORAL

Marta R. Fontanilla, Edward Suesca, Sergio Casadiegos
Grupo de Trabajo en Ingenieria de Tejidos, Laboratorio 318, Departamento de Farmacia,
Universidad Nacional de Colombia. Avda Carrera 30 # 45-03, Bogotd, Colombia.

Resumen:

En el mundo la investigacion y desarrollo de tejido artificial ha cre-
cido rapidamente en las dos ultimas décadas. Al igual que el injerto
de tejido natural, el objetivo del injerto de tejido artificial es promover
la formacion de tejido morfolégica y funcionalmente similar al perdido.
Aunque el uso de tejidos artificiales no evita totalmente la cicatrizacion
fibrotica y la contractura, en muchos casos su aplicacion ha contribuido
a mejorar los resultados del cierre de heridas de piel o mucosa oral.
En los paises Latinoamericanos las ventajas y desventajas del tratamiento
de heridas de piel y de mucosa oral con tejidos artificiales son cono-
cidas solamente por el grupo reducido de cientificos que investigan
en el tema y por los pocos clinicos interesados en su aplicacion. Por
esta razoén, es importante divulgar los principios basicos de la inge-
nieria de tejidos, los sustitutos de piel y mucosa oral producidos con
ésta tecnologia asi como los beneficios y perjuicios de su aplicacién
clinica. Este capitulo revisa el origen de los tejidos artificiales, algunos
fundamentos biolégicos de la ingenieria de tejidos, sustitutos de piel
y mucosa oral aprobados para uso humano y las indicaciones de su

aplicacion clinica.
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Palabras clave: Sustitutos de tejido; tejido artificial; sustitutos de piel;

sustitutos de mucosa oral; ingenieria de tejidos; medicina regenerativa.

Abstract:

Research in developing artificial tissue has emerged during the two last
decades around the world. In the same manner that surgical grafting of
natural tissue, artificial tissue grafting aims to promote the replacement
of lost tissue by one that has similar morphology and function. Artificial
tissue does not completely prevent fibrotic scarring and wound contracture.
However, in many cases its use has proved to result in better healing.
Currently, in the Latin America region the advantages and disadvantages
of skin and oral wound therapies based on grafting artificial tissue are
only known by a reduced group of scientists working in the field and
by the few clinicians willing to use them. For that reason, it is important
to inform on skin and oral mucosa tissue engineered products and the
advantages and disadvantages of applying them. This chapter surveys the
origin of artificial tissue manufacturing, some biological bases of tissue
engineering, skin and oral mucosa tissue substitutes approved for human

use, and their clinical application.

Keywords: Tissue substitutes; artificial tissue; skin substitutes; oral

mucosa substitutes; tissue engineering; regenerative medicine.
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6.1. Resena historica de la ingenieria de tejidos

La creacién de 6rganos y tejidos in vitro para uso humano y animal,
hoy es posible gracias a la confluencia de las ciencias basicas, biomé-
dicas y las ingenierias en una nueva disciplina: la ingenieria de tejidos.
Su origen esta asociado con la bisqueda de fuentes alternativas de
tejido, ocasionada por la escasez de material para injerto en pérdidas
de continuidad de la piel. De hecho, fueron los resultados de los trata-
mientos clinicos que aplicaron los sustitutos de piel principalmente en
quemaduras, los que rapidamente impulsaron el desarrollo de sustitutos
de otros tejidos y 6rganos. Hoy se reconoce que la ingenieria de tejidos
al proporcionar sustitutos con caracteristicas funcionales y morfologicas
similares a las de los 6rganos y tejidos naturales, puede ser una fuente
alternativa de material para implante cuando hay escases de donantes.

El 6rgano mas grande del cuerpo es la piel, barrera protectora que
impide la deshidratacion y la infeccion; de ahi que, su pérdida pueda
llegar a ser fatal. Por eso, una vez se contd en los afios 70 con la meto-
dologia para cultivar in vitro laminas epiteliales estratificadas a partir
de queratinocitos aislados de biopsias de piel humana [1], sus sustitutos
fueron los primeros en ser investigados y desarrollados. Las laminas de
queratinocitos humanos, fueron los primeros tratamientos basados en cé-
lulas cultivadas in vitro que se utilizaron para tratar pacientes quemados
[2, 3]. Sin embargo, debido a la fragilidad y variabilidad en la integracién
de estas laminas epiteliales a los diferentes tipos de herida, se hizo evi-
dente la necesidad de buscar nuevas aproximaciones.

Reconociendo la importancia del componente dérmico de la piel, John
Burke y Ioanis Yannas desarrollaron un reemplazo dermal compuesto por un
soporte biodegradable de colageno I y glicosaminoglicanos (GAGs), cubierto
por una membrana delgada de silicona disefiada para controlar la pérdida
de fluidos y la entrada de microorganismos. Este producto fue evaluado con
éxito en un ensayo clinico que incluy6 10 pacientes con quemaduras severas
[4] y en 1996 fue aprobado con el nombre de Integra® por la Agencia de
Alimentos y Medicamentos de los Estados Unidos de Norteamérica (FDA),

como templete de regeneracion dérmica para el tratamiento de quemaduras
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que comprometieran la vida [5]. En trabajos paralelos dirigidos por Eugene
Bell del Instituto Tecnolégico de Massachusetts (MIT), se desarroll6 un
equivalente de piel conformado por epitelio y dermis, el cual originalmente
se denominé Graftskin [6]. En el ano 2000 este producto fue autorizado
por la FDA [7], para ser usado en el tratamiento de ulceras de piel de di-
ferente etiologia; se denomina Apligraf® y es elaborado y distribuido por
la compania norteamericana Organogenesis.

La investigacion en el desarrollo de otros 6rganos, fue iniciada por
Joseph Vacanti y Robert Langer a mediados de los afios 80. Estos investi-
gadores fueron los primeros en disenar y elaborar soportes de materiales
sintéticos biocompatibles y biodegradables, con propiedades quimicas y
fisicas que se podian manipular para permitir el crecimiento y diferen-
ciacion celular requeridos para obtener tejido vivo en el laboratorio [8].

La aplicacion de los principios de la ingenieria en el diseno y construc-
cion de tejidos vivos empez6 a consolidarse en un encuentro de la Sociedad
Nacional para la Ciencia de los Estados Unidos (National Science Foundation-
NSF), realizado en Octubre de 1987. Alli, se utiliz6 el término ingenieria de
tejidos para referirse a una nueva actividad interdisciplinaria cuyo fin era
crecer 6rganos o tejidos a partir de células tomadas de un individuo [9].
En 1988 la NSF hizo otro encuentro, hoy conocido como el “Granlibakken
Workshop” en el que se defini6é a esta disciplina como “la aplicacion de los
principios y métodos de la ingenieria y las ciencias de la vida para entender
los fundamentos de las relaciones estructura-funcién en tejidos mamiferos
normales y patolégicos y para el desarrollo de sustitutos biolégicos que
restauren, mantengan o mejoren la funcién de los tejidos” [10].

La definicion de ingenieria de tejidos que conocemos fue universalizada
en un resumen escrito por Robert Langer y Joseph P Vacanti, en el que
se establecié que “La ingenieria de tejidos es un campo interdisciplinario
que aplica los principios de la ingenieria y de las ciencias de la vida para
el desarrollo de sustitutos biolégicos que restauren, mantengan y mejoren
la funcién de un tejido” [11]. Hasta el momento, el paradigma central de la
ingenieria de tejidos sigue siendo la posibilidad de obtener tejido nuevo
a partir de células vivas y soportes tridimensionales, con caracteristicas

similares a las que exhiben los tejidos u 6rganos que se quieren sustituir.
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El creciente interés en la ingenieria de tejidos condujo a que en 1992
en un simposio de la Universidad de California, Los Angeles (UCLA),
se definieran sus metas, como: i) Proveer partes del cuerpo y proétesis
celulares; ii) Proporcionar reemplazos acelulares que puedan indu-
cir regeneracion; iii) Suministrar tejidos o modelos de 6rganos para
investigacion basica; iv) Aportar vehiculos para la entrega de células
modificadas genéticamente; v) Cubrir superficies no biolégicas [12].
Posteriormente en el afio 2001, en el simposio “Creciendo Organos y
Tejidos” organizado por los Institutos Nacionales de Salud de los Estados
Unidos (NIH), se mencioné que “La medicina reparativa, algunas veces
llamada medicina regenerativa o ingenieria de tejidos, es la regeneracion
y remodelamiento de los tejidos in vivo con el proposito de reempla-
zar, mantener o aumentar la funcién de un 6rgano, y la ingenieria y
crecimiento de sustitutos de tejido funcionales in vitro para su implan-
tacién in vivo como sustituto biolégico de 6rganos y tejidos enfermos”.
Esta definicion de medicina reparativa tomo los conceptos de ingenieria
de tejidos establecidos en el “Granlibakken Workshop” y los hizo siné6-
nimos de la medicina regenerativa; sin embargo, el término medicina
reparativa rapidamente cayé en desuso.

En las ultimas décadas los estudios en células madre o troncales y su
aplicacion terapéutica, la ingenieria de tejidos y muchas otras disciplinas
cientificas, han confluido en el campo de la medicina regenerativa. Sin
embargo, muchos cientificos todavia consideran que la ingenieria de te-
jidos y la medicina regenerativa son equivalentes, por eso, es importante
aclarar su diferencia. El objetivo general de la ingenieria de tejidos es
construir 6rganos y tejidos a partir de soportes, células y senales fisico-
quimicas del ambiente (medios de cultivo, lecho de la herida, etc.). Por
otra parte, el objetivo general de la medicina regenerativa es estimular
la regeneracion de organos y tejidos con componentes bioactivos que
pueden ser, o no, productos de ingenieria de tejidos [13]. En raz6n a lo
anterior, la medicina regenerativa es considerada como un area multidis-
ciplinaria en la que confluyen saberes provenientes de campos diversos
como ingenieria de tejidos, medicina de trasplantes, biomateriales, ciencias

biolégicas, ciencias bdsicas e ingenierias.
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6.2. Reparacion y regeneracion

Cuando un 6rgano o tejido de un individuo se dana o lesiona, se activa
un proceso inflamatorio que inicia la respuesta fisiologica encargada de
reconstruir la arquitectura y funcién de la zona afectada. Dependiendo
del tejido u 6rgano, el cuerpo responde restaurando al tejido perdido
con dos procesos que conducen a desenlaces muy diferentes: regenera-
cion o reparacion [14].

En la regeneracién, los tejidos u 6rganos son reemplazados por unos
idénticos, morfolégica y funcionalmente, a los originales. Dentro de los
vertebrados, las familias del orden Caudata son capaces de regenerar en
razon a que poseen la capacidad de dediferenciar sus células y hacer mor-
fogénesis durante toda su vida [15]. Conocidos como salamandras, estos
anfibios regeneran espontaneamente sus extremidades, cola y muchos de sus
organos después de que han sufrido un dafio. Cuando cierran una lesién,
en el sitio afectado se forma un conglomerado de células dediferenciadas
denominado blastema. Las células del blastema, mantienen memoria de
sus tejidos de origen y tienen la capacidad de remodelar extensivamente
la matriz extracelular lesionada, reemplazandola por tejido con las mis-
mas caracteristicas del original [16, 17]. Ahora bien, aunque los mamiferos
conservan el potencial de regenerar [18, 19], antes de nacer dejan de re-
generar espontaneamente la mayoria de los tejidos [20-22]. Sin embargo,
mantienen el recambio permanente de tejidos epiteliales y 6seos debido
a la presencia de poblaciones de células madre, también conocidas como
células trocales, que al dividirse asimétricamente generan poblaciones
diferenciadas del linaje celular requerido y poblaciones de células madre
que se auto renuevan [19].

La reparacién ocurre cuando la respuesta al dano desemboca en la
formacion de cicatriz. Aunque depende de la interaccion dinamica de
todos los elementos que forman el tejido: matriz extracelular, células
sanguineas, células del lecho de la herida y mediadores solubles pro-
ducidos por ellas [23], conduce a la formacion de areas cicatrizales
en las que predominan el tejido fibroso y la contraccion [24, 25]. El

producto de éste proceso es un tejido disfuncional, morfolégicamente
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diferente al tejido original y con menor elasticidad y resistencia a
la tension.

La reparacion puede ser intervenida para disminuir sus efectos negativos.
Una forma de lograrlo es modular la inflamacién, pues ha sido demostrado
que en ausencia de células inflamatorias (Neutréfilos y macréfagos) la
reparacion ocurre con poca cicatrizacion [26]. Otra, es suministrar células
con la capacidad de recrear la complejidad de las senales biol6gicas que
promueven la regeneracion en lugar de la reparacion. El uso de soportes
bioactivos también puede inducir la regeneracion, proporcionando senales
mecanicas, microestructurales, quimicas, etc., que estimulan la capacidad
regeneradora de las células [12].

El estudio de la participacion de las células madre o troncales y de las
células progenitoras en el cierre de heridas, sugiere que cuando ocurre
un dafo el balance entre reparacion o regeneraciéon determina cual de
estos dos procesos predomina [20]. Los productos exitosos de ingenieria
de tejidos y medicina regenerativa inducen mecanismos regenerativos

que conducen a mejorar la cicatrizacion (ver Figura 6.1).

Tejido regenerado
* Restauracion
morfofisiolégica

* Fibrasy células

orientadas segln
el tipo de tejido Herida Cicatriz
(pérdida de continuidad) « pérdida de funcionalidad
* Tejido contraido
* Fibrético

* Fibras y células orientadas

.

Medic;j
d;cma Regenera tiva
Ng. de tejidos

Ir'hflam,3 cién

Regeneracion

Reparacion

Figura 6.1. Papel de la Ingenieria de Tejidos y de la Medicina Regenerativa en

la curaciéon de lesiones de organos y tejidos. Cuando son utilizados para el tra-

tamiento de lesiones de tejidos que cicatrizan con contraccion, los productos de

ingenieria de tejidos y otras aproximaciones de la medicina regenerativa favorecen
los procesos regenerativos en lugar de los procesos reparativos.
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6.3. Tratamiento convencional de pérdidas de continuidad de piel

y mucosa oral

Tradicionalmente, los 6rganos y tejidos que dejan de funcionar debido
a una lesién son tratados quirdrgicamente. Cuando el procedimiento qui-
rargico empleado utiliza tejido del mismo paciente para reconstruir una
lesion, se denomina autotrasplante y el tejido trasplantado autoinjerto
[27]. En el caso de las heridas de piel y de mucosa oral, el tratamiento
mas seguro y efectivo es el autoinjerto del mismo tipo de tejido; sin
embargo, la limitacion de areas donantes y la morbilidad que se causa
en ellas al tomar el tejido han restringido su aplicacién. Para superar
este inconveniente, los cirujanos acuden al autoinjerto de tejido dife-
rente al perdido. Por ejemplo, la mucosa oral ha sido utilizada para la
reparacion de mucosa conjuntival del ojo [28], cirugia reconstructiva
orofaringea [29], reconstrucciéon de defectos vaginales y uretroplastia
[30, 31]; del mismo modo, la piel y mucosa intestinal han sido usadas
para injertar lesiones de mucosa oral [32]. El inconveniente principal de
esta aproximacion es que el tejido transferido retiene sus caracteristicas
originales y las expresa en el area injertada; por eso, aparecen anexos
y vellosidades en regiones de mucosa oral injertadas con piel [33].
El trasplante de células, tejidos u 6rganos entre miembros de la misma
especie se denomina alotrasplante y el material trasplantado trasplan-
te alogénico, aloinjerto u homoinjerto. En el mundo, los homoinjertos
son los procedimientos mas utilizados, ya que el trasplante de 6rganos
completos (rinén, pulmoén, corazén, higado, pancreas, etc.) y de médula
O0sea son tratamientos de uso frecuente. La fuente de los homoinjertos
son donantes humanos vivos o cadavéricos; por esta razon, las mayores
desventajas del alotrasplante, ademas de la falta de donantes, son la
trasmision de agentes infecciosos no detectados durante la donaciéon y
el rechazo inmunolégico que obliga a la inmunosupresiéon permanente
[34]. El tratamiento de lesiones de piel y mucosa oral con homoinjertos,
se ha visto favorecido por el desarrollo de técnicas de descelulariza-
cion que eliminan el componente celular del tejido dejando intacta, en

composicion y estructura, su matriz extracelular. La eliminacion de las
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células, hace que el tejido descelularizado no sea rechazado y evita la
administracion de medicamentos supresores de la respuesta inmune del
organismo receptor [35].

Gracias a su baja inmunogenicidad, capacidad de reducir la respues-
ta inflamatoria y actividad pro-epitelizante, la membrana amnidtica es
ampliamente empleada como homoinjerto o como cobertura en lesiones
de la superficie ocular y en lesiones de piel [36, 37]. En 1910, se hizo su
primera aplicacién como trasplante de piel y en 1940 comenzé a usarse
para la reparacion de defectos conjuntivales [38]; hoy se sigue empleando
con estas indicaciones y en reconstruccion ginecolégica [39, 40], urolo-
gica [41] y para el tratamiento de ulceras venosas [42]. Ademas de ser
un material conductor efectivo en la regeneracion de nervios periféricos
[43], es considerada una fuente importante de células madre para terapias
regenerativas de diferentes tejidos [44].

El trasplante de células, tejidos u 6rganos entre especies diferentes,
es conocido como xenotrasplante y el material trasplantado se denomina
xenoinjerto, que al igual que los homoinjertos, inducen rechazo inmu-
nolégico y pueden ser portadores de agentes infecciosos. Su utilizacion
ha sido promovida por las técnicas de descelularizacién, empleadas
para obtener soportes de composicion y microestructura similar a las
de los tejidos naturales. Este hecho y el procesamiento de la matriz des-
celularizada resultante para eliminar completamente el antigeno a-Gal,
expresado en células de animales diferentes a los primates y el humano,
han permitido disminuir la respuesta inmune del receptor al xenoinjerto
[45]. Actualmente, la especie porcina es la mas empleada como fuente de

xenoinjertos de valvulas cardiacas, piel, hueso y submucosa intestinal [46].

6.4. Aproximaciones investigativas y terapéuticas en ingenieria de

tejidos y medicina regenerativa

Aunque los primeros autoinjertos de piel conocidos fueron realizados
por Sushruta, considerado el primer cirujano plastico de la historia, en la

India hace mas de 2400 afios [47], existen registros de su uso en Europa
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desde el siglo XV. En la actualidad, los autoinjertos de piel y mucosa, son
los tratamientos mas empleados para restaurar la continuidad perdida.
Sin embargo, la limitacién de tejido disponible para injerto es uno de los
mayores obstaculos que enfrenta la realizacion de éste procedimiento. La
elaboraciéon de tejido propuesta por la ingenieria de tejidos constituye
una alternativa cada vez mas real; por eso, uno de sus mayores desafios
es desarrollar sustitutos que al ser aplicados permitan la regeneraciéon
de las zonas u Organos tratados [48].

En general, las estrategias terapéuticas mas empleadas por la inge-
nieria de tejidos y la medicina regenerativa para inducir regeneracion
de piel, mucosa y otros 6rganos y tejidos, se pueden clasificar en cinco

grandes grupos:

e Soportes o matrices acelulares naturales o artificiales que actian
como sustitutos acelulares del tejido conectivo;

* Cultivos (mono- o co-cultivos) tridimensionales de células en so-
portes o matrices que después de su incubacion producen tejido;

* Laminas celulares;

e Terapias celulares basadas en la aplicacion directa de células (ma-
dre o trocales, progenitoras y diferenciadas), en la zona tratada;

e Aplicaciéon directa o mediante el uso de sistemas de liberacion de
factores puros (factores de crecimiento, citoquinas, quimoquinas,
etc), factores presentes en medios condicionados o en el plasma

rico en plaquetas

Los componentes principales de las estrategias mencionadas son los
soportes, las células, combinaciones de células con soportes y factores
con actividad auto y paracrina secretados por estas. Por esta razoén, a

continuaciéon haremos una breve descripcion de cada uno de ellos:

Soportes: Son estructuras tridimensionales hechas de materiales
biocompatibles y biodegradables, que facilitan la adhesion, crecimiento
y diferenciacion celular que se necesita para formar nuevo tejido. Su

composicion y su estructura (a nivel macro, micro y nano), seializan
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mecanica y molecularmente a las células que contienen y/o a las células
presentes en el sitio intervenido sin inducir efectos indeseados locales o
sistémicos en el paciente [49-51]. Los soportes para ingenieria de tejidos
se hacen con materiales naturales (colageno, fibrina, acido hialurénico,
alginato, etc.), sintéticos (acido poliglicélico, acido polilactico, acido
polilactico-poliglicélico) y tejidos descelularizados (dermis y submucosa
intestinal descelularizados). Dependiendo de sus caracteristicas microes-
tructurales, proporcionan rutas migratorias a las células provenientes
del lecho de la herida, permiten la adhesion y proliferacién celular
y senalizan para que las células secreten factores con actividad autocrina
y paracrina [52]; por eso, son considerados como analogos de la matriz
extracelular [53]. La evidencia ha demostrado que cuando se implantan,
dependiendo de su bioactividad, pueden promover la regeneracién o la
reparacion [54].

En humanos los soportes sin células se utilizan en el tratamiento
de lesiones pequefias. Conductos como la uretra, se han reconstruido
quirdrgicamente colocando soportes obtenidos de submucosa de vejiga
porcina entre las dos porciones sanas de tejido circundante a la lesion,
con el fin de permitir que células del tejido sano migren, lo pueblen
y lo remodelen [55, 56]. Se afirma que el éxito de esta aproximacién
esta limitado por el tamafio de la lesién, ya que independientemente
del biomaterial que se utilice, lesiones mayores a 1 cm no regeneran
con facilidad [57].

La valides del valor del tamafno critico a partir del cual una lesién
de piel deja de regenerar, depende del tipo de tejido lesionado, de la
naturaleza de la lesion y del tratamiento que reciba. Actualmente, se
considera que heridas de espesor total de piel mayores a 1 cm de dia-
metro requieren injertos de piel para prevenir la formacion excesiva
de cicatrices; igualmente, que los injertos disponibles no promueven la
regeneracion completa en las lesiones en que se aplican [58]. De hecho,
nuestro grupo ha usado en pacientes con consentimiento informado,
soportes de colageno tipo I en heridas de piel (de espesor parcial y to-
tal, agudas y cronicas) de tamanos mayores, que a pesar de cerrar con

buenos resultados no muestran regeneracion completa (ver Figura 6.2).
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Figura 6.2. Soportes de colageno I para el tratamiento de pérdidas de continui-
dad de la piel. Se muestran dos pacientes, antes y después de haber recibido
tratamiento. Ulcera venosa crénica en miembro inferior en paciente de edad
avanzada (A); imagen de la zona tratada con soportes de colageno a los 11 meses,
en donde se observa cierre total de la lesion (B); ulcera por presion (grado 1V/
VI) en region trocantérica en paciente de edad avanzada (C); aspecto del area
lesionada luego de 5 meses de tratamiento del paciente postrado en cama (D).

Soportes sembrados con células: Las propiedades mecanicas y funcio-
nales de los soportes mejoran, cuando en ellos se siembran células [59].
Generalmente, las células son aisladas del tejido que se quiere reemplazar,
por disgregacion enzimatica o a partir de pequenas fracciones del tejido
denominadas explantes. Después de sembrar las células en los sopor-
tes e incubar, se obtiene tejido nuevo gracias a la sintesis de proteinas
de matriz extracelular y al recambio que estas hacen del biomaterial del
soporte. Luego, cuando el tejido es injertado en la lesion, éste también
es degradado y reemplazado por tejido regenerado [60].

El desarrollo de tejidos artificiales ha avanzado mucho mas rapido
que el de organos, debido a que la estructura tridimensional de estos

altimos es mas compleja y requieren vascularizacion [61]. Sin embargo, el
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principio de sembrar las células en soportes tridimensionales y cultivar
en medios que proporcionen los nutrientes y estimulos necesarios para
su crecimiento y diferenciacion, se mantiene. El primer 6rgano hueco
construido in vitro y evaluado clinicamente fue la vejiga. El ensayo cli-
nico se realizoé con siete pacientes con mielomeningocele, entre los 4 y
los 19 anos de edad, que requerian cistoplastia. A cada uno de ellos se
le tomo6 una biopsia de la vejiga con el fin de aislar células uroteliales
y de musculatura lisa, las cuales fueron cultivadas durante cuatro sema-
nas con el propésito de aumentar la poblacién. Basados en informacién
proporcionada por imagenes diagnésticas de los pacientes, se dieron
forma a soportes de diferente naturaleza (Submucosa de vejiga homéloga
descelularizada, colageno tipo I o colageno-acido poliglicolico), luego
estos soportes fueron sembrados en su interior con las células uroteliales
y en su exterior con las células musculares. Después de incubar durante
un mes, las vejigas artificiales obtenidas fueron trasplantadas con éxito

en las personas tratadas [62].

Laminas celulares: Ademas de servir como sustitutos de piel, se han
empleado laminas de queratinocitos estratificados como sustitutos de
mucosa oral en estudios preclinicos y clinicos [63, 64] y en modelos ce-
lulares utilizados en pruebas de biocompatibilidad [65], investigacién en
biologia oral [66, 67] y estudio de la cicatrizacion de heridas [68]. Como
sustitutos de piel y mucosa, las laminas epiteliales pueden ser dificiles de
manipular debido a su fragilidad; la cual, también resulta en formacion
de ampollas y rasgaduras del injerto. Aunque en sus comienzos las lami-
nas celulares fueron obtenidas sembrando células epiteliales disgregadas
enzimaticamente de los tejidos de origen, hoy se pueden elaborar laminas
celulares sembrando células sobre superficies cubiertas con polimeros
inteligentes, que responden a cambios de temperatura. Después de que
las células crecen y forman monocapas confluentes, estas se pueden des-
prender bajando la temperatura del cultivo sin necesidad de usar enzimas
que pueden afectar su integridad. Esta tecnologia, denominada ingenieria
de laminas celulares, ha permitido elaborar multicapas de queratinocitos,

fibroblastos, condrocitos y mioblastos sin necesidad de emplear soportes.
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El grupo japonés pionero de la tecnologia de laminas celulares, liderado
por Teruo Okano, demostré que organizaciones tridimensionales de mul-
ticapas de cardiomiocitos transmiten el impulso eléctrico que les permite
latir simultineamente [69]. Co-cultivos laminares de células endoteliales
sobre laminas de fibroblastos, al ser evaluados en un modelo murino de
infarto de miocardio promovieron la regeneracion cardiaca [70] y el tras-
plante de capas de laminas de mioblastos autélogos en un hombre de 56
anos con una cardiomiopatia dilatada, enfermedad del musculo cardiaco
que conduce a la falla cardiaca, logré que el paciente no volviera a pre-
sentar arritmia después del tratamiento [71]. También, se han producido
laminas de epitelio corneal para colocar directamente sobre la cérnea que
no necesitan suturarse [72]. Aunque muchas de las iniciativas desarrolla-
das por el grupo de Okano para tratar diversas patologias con cultivos
de laminas celulares estan siendo evaluadas preclinicamente y su aplicacion
en humanos sigue siendo limitada, este método puede llegar a ser una
alternativa para promover la regeneracioén de tejidos y 6rganos danados.
Como todos los productos de ingenieria de tejidos, necesita enfrentar la

aplicacion clinica para establecer sus verdaderos alcances y limitaciones.

Terapia celular: La aplicacion de células solas sobre las lesiones con
el fin de promover la regeneracion de tejido perdido o danado, consti-
tuye la base de la terapia celular. Las células pueden ser indiferenciadas
(células madre de diferentes origenes) o células diferenciadas constitu-
yentes del tejido que se quiere regenerar [62, 73, 74]; las células madre
se utilizan debido a que al ser cultivadas in vitro en condiciones apro-
piadas, pueden ser inducidas a diferenciarse al tipo celular requerido
[75]. Dependiendo de su potencialidad, las células madre se clasifican
en: totipotentes, capaces de diferenciarse en todos los tipos celulares de
un organismo adulto, formar los tejidos extraembrionarios y por ende
de crear un organismo completo; pluripotentes, capaces de formar todos
los tipos celulares de un organismo adulto y en consecuencia, de crear
tejidos de las tres capas embrionarias (Endodérmico, mesodérmico y
exodérmico); multipotentes, capaces de diferenciarse en todos los tipos

celulares presentes en un tejido; unipotentes, presentes en algunos tejidos
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que contienen un solo tipo de células madre, capaces de diferenciarse en
un solo tipo celular [76, 77]. Las células unipotentes con frecuencia son
consideradas como células progenitoras, sin embargo, ha sido sugerido
que esta denominacién se aplique a las células que han dejado de ser
madre y aun conservan capacidad proliferativa y de mayor diferencia-
cion [78]. Las células madre totipotentes se encuentran en el zigoto; las
multipotentes en el blastocisto, epiblasto, embrién tardio/feto temprano;
mientras que, las multipotentes y unipotentes constituyen las células
madre del adulto, presentes en tejidos maduros.

En terapia celular también se ha evaluado la posibilidad de usar células
madre pluripotentes obtenidas por dediferenciacién de células somaticas
adultas (Induced pluripotent stem cells- iPSC) [79, 80]. Las primeras iPSC
fueron derivadas de células de raton [81]; en el 2012 el Premio Nobel
en Fisiologia o Medicina, fue otorgado a Shinya Yamanaka y John B.
Gurdon por el descubrimiento de que las células diferenciadas se pueden
reprogramar para que se dediferencien y se conviertan en pluripotentes.

El primer ensayo clinico de células madre en humanos fue aprobado
a la compaiia Geron Corporation, por la Food and Drug Administration
(FDA) de los Estados Unidos en el aiio 2009 [82]. El estudio clinico fase I,
fue disenado para evaluar la seguridad de inyectar progenitores de oligo-
dendrocitos derivados de células madre embrionarias humanas (hESC) en
individuos con lesiones completas de médula espinal grado A, 7 a 14 dias
después de sufrir la lesion. En el 2011, la compania informo6 que después
de inyectar dos millones de células en el sitio lesionado no se observaron
efectos adversos relacionados con su aplicacion. Sin embargo, manifesto
la ocurrencia de efectos adversos relacionados con el inmunosupresor
administrado después de la terapia celular. Aunque la fecha estimada por
la compania para completar los datos de la evaluacion sobre la funcién
neurolégica fue octubre de 2012, en noviembre de 2011 se publicé la
decision de esta compaifia de no continuar con el estudio clinico, con el
fin de enfocarse en su programa de oncolégicos [83].

El estudio de Geron Corporation ha sido seguido por otros llevados
a cabo en varios paises del mundo entre los que se encuentran ensa-

yos clinicos fase 1/ fase II de tratamientos basados en células madre
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para tratar patologias como diabetes mellitus tipo 1, colitis ulcerati-
va, cirrosis, sintomas inducidos por anticancerigenos, cardiomiopatia
dilatada idiopatica, anemia refractaria aplasica severa, neuropatia
diabética, lesiones medulares, esclerosis multiple, tumores del sistema
nervioso central, distrofia macular de stargardt, etc. [84]. En Canada
fue aprobado Prochymal® el primer medicamento basado en células
madre para uso humano, a la compafia Osiris Therapeutics Inc., en
mayo 2012. Es la anica terapia de células madre actualmente desig-
nada como medicamento huérfano y esta indicada en el tratamiento
de la enfermedad de injerto contra huésped y en el tratamiento de la
enfermedad de Crohn [85, 86].

La sangre de cordéon umbilical humana, la aplicacion de células di-
ferenciadas solas o sembradas en soportes y de bacterias, también son
consideradas por la FDA como terapia celular [87]. Los productos de ésta
naturaleza autorizados para uso humano por ésta agencia regulatoria, se

describen a continuacion:

e Allocord, HPC cord blood. SSM Cardinal Glennon Children's
Medical Center. Sangre de cordén umbilical; indicada en el tras-
plante de células progenitoras hematopoyéticas provenientes de
donadores no relacionados.

¢ Allogenic Hematopoietic Progenitor Cells, Cord Blood. Hemacord,
New York Blood Center. Sangre de cordén umbilical; indicada en
el trasplante de células progenitoras hematopoyéticas provenientes
de donadores no relacionados.

e Autologous Cellular Immunotherapy. Provenge (Sipuleucel-T),
Dendreon Corporation. Inmunoterapia celular autéloga, indicada
para el tratamiento del cancer de proéstata (refractario a hormonas),
asintomatico o minimamente asintomatico.

¢ Autologous Cultured Fibroblasts. Laviv (Azficel-T), Fibrocell
Technologies. Fibroblastos aut6logos, indicados para el tratamiento
de arrugas nasolabiales moderadas a severas en adultos.

* Autologous Cultured Chondrocytes. Carticel, Genzyme BioSurgery.

Aprobado por la FDA en 1997, se convirtié en la primera terapia
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celular autorizada para uso humano. Son condrocitos autélogos
expandidos in vitro, que se aplican intraarticularmente en de-
fectos sintomaticos del cartilago del condilo femoral cuando los
otros tratamientos quirdrgicos de reparaciéon no han dado buenos
resultados.

BCG Live (Intravesical). TheraCys, Sanofi Pasteur Limited Lic#1726.
Micobacterias atenuadas vivas para aplicacion intravesical. El pro-
ducto esta indicada para la profilaxis y tratamiento intravesical de
carcinoma in situ de vejiga y para la profilaxis de tumores papilares
(Ta/T1) recurrentes o primarios.

GINTUIT (Allogenic Cultured Keratinocytes and Fibroblasts
in Bovine Collagen). Fibroblastos y queratinocitos homélogos,
sembrados en soportes de colageno I. Esta indicado para aplica-
cion topica en el lecho vascularizado de heridas mucosas creadas
quirdrgicamente.

Hematopietic Progenitor Cell. Ducord, HPC Cord Blood. Duke
University School of Medicine. Sangre de cordéon umbilical; in-
dicada en el trasplante de células progenitoras hematopoyéticas
provenientes de donadores no relacionados.

HPC, Cord Blood. Clinimmune Labs, University of Colorado
Cord Blood Bank. Sangre de cordén umbilical; indicada en el
trasplante de células progenitoras hematopoyéticas provenientes
de donadores no relacionados.

HPC, Cord Blood BLA 125432. LifeSouth Community Blood
Centers, Inc. Sangre de cordén umbilical; indicada en el tras-
plante de células progenitoras hematopoyéticas provenientes de

donadores no relacionados.

Medios condicionados: Los medios condicionados son medios pro-

venientes de cultivos celulares o de cultivos de tejido, que contienen las

proteinas secretadas por las células. También denominados secretoma,

involucran todas las sustancias solubles que las células secretan al medio

usado para soportar su proliferacion [88]. Estan constituidos por factores

de crecimiento, enzimas, citoquinas, quimoquinas, etc., los cuales tienen
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actividad biolégica, ya que median quimiotaxis, inflamacién, reposicién
y remodelacion de la matriz extracelular y angiogenesis [60]. Como los
medios son producidos por células metabolicamente activas, su compo-
sicion varia dependiendo de las condiciones empleadas; entre las que se
encuentran el tiempo, el tipo de cultivo (Tridimensional vs bidimensio-
nal, etc.) y las condiciones ambientales proporcionadas por los medios
empleados para cultivar las células [52]. Los desarrollos en este tipo de
productos actualmente se centran en liberarlos en el sitio de la herida
en concentraciones y tiempos que les permitan ser eficaces, ya que estos
factores son muy inestables [89-91].

Estudios de nuestro grupo realizados para determinar la presencia
y concentracién de factores secretados al medio de cultivo por tejido
conectivo elaborado con soportes de colageno y fibroblastos aislados
de mucosa oral, indican variacién diaria de la concentracién de los fac-
tores evaluados. Lo anterior indica que antes de cualquier aplicacién
terapéutica de los medios condicionados, se deben conocer los facto-
res presentes y su concentracion en los medios. Ademads, es necesario
correlacionar estos datos con resultados de estudios preclinicos de su
aplicacion, en los que se haya tenido en cuenta que el perfil de secre-

cion varia diariamente [92].

6.5. Productos de ingenieria de tejidos de piel y mucosa oral

6.5.1. Sustitutos de piel

Los productos de ingenieria de tejidos que sustituyen a la piel, han
sido evaluados en quemaduras severas, reconstruccion de cicatrices y
dlceras de extremidades inferiores de diferente etiologia. Como ya se
menciono, fueron los primeros tejidos artificiales aprobados para uso
humano. Su aplicacion reduce los riesgos de infeccion y ayuda a mejo-
rar la cicatrizacion, ya que dependiendo de su bioactividad, disminuyen

la contraccién de la lesion [93]. Constituyen un grupo heterogéneo de
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productos que han sido disenados para reemplazar epitelio, dermis o
dermis y epitelio.

Aunque este capitulo se orienta a la ingenieria de tejidos con aplica-
cion clinica, también es importante mencionar que existe una rama de
este campo dedicada a desarrollar sustitutos de tejidos que sirvan para
estudios de evaluacion in vitro de diversos compuestos. En piel existen
productos como EpiSkin®, SkinEthic® y EpiDerm® que han sido em-
pleados en estudios de fototoxicidad, irritacion, corrosividad y transporte

de sustancias [94-96]:

Epitelio: Los autoinjertos de laminas de queratinocitos cultivadas
in vitro, conforman el grupo de sustitutos epiteliales. Se usan como
coberturas biolégicas de heridas y el tnico producto de esta naturaleza
aprobado por la FDA como dispositivo de uso humanitario, es Epicel®,
para el tratamiento de heridas profundas de piel o de heridas de espesor
total por quemaduras que comprometen areas mayores o iguales a 30%
de la superficie corporal. Puede ser empleado en combinaciéon con auto-
injertos de espesor parcial o solo, cuando estos no pueden ser obtenidos
debido a la severidad de las lesiones. Aunque se produce con células
aisladas de biopsias de piel del paciente, la FDA lo considera como un
xenotrasplante debido a que los queratinocitos son cultivados sobre capas
alimentadoras de fibroblastos murinos 3T3, las cuales secretan factores
proteicos requeridos por estas células para crecer y formar las laminas
epiteliales. El producto esta indicado solamente para uso autélogo y en-
tre sus desventajas se encuentran el tiempo prolongado requerido para
su manufactura, su fragilidad que puede resultar en el desgarramiento
del injerto después de que ha sido colocado y la formacion de cicatrices
con contracturas [97].

Existe otra aproximacioén basada en el uso de queratinocitos autélo-
gos, para el tratamiento de pacientes quemados denominada CellSpray®
(Desarrollada por Fiona Wood). CellSpray® estd siendo usada en el
tratamiento de lesiones de piel que comprometen epitelio y en le-
siones de espesor parcial. En quemados en los que se ha perdido la

dermis, esta técnica solamente puede ser utilizada después de haber
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realizado un injerto tradicional con tejido autélogo o con sustitutos
artificiales de la dermis. Las células del epitelio son obtenidas a partir
de biopsias de espesor parcial de piel tomadas en el momento del
procedimiento, las cuales se colocan en un sistema denominado
ReCell® kit en el que se lleva a cabo la disgregacién enzimitica de
las células. Al finalizar el proceso, el sistema proporciona un aerosol
de una suspensién de queratinocitos y melanocitos la cual se rosea

sobre la piel lesionada [98].

Sustitutos de dermis acelulares: Como se menciono, los sustitutos
dérmicos fueron los primeros productos de ingenieria de tejidos aprobados
para sustituir la piel. En marzo de 1996, la FDA autorizé la distribucion
en los Estados Unidos de Integra®, para el tratamiento de quemaduras;
en el 2002, se concedié permiso para su uso en cirugias reconstructivas de
cicatrices con contracturas [99]. Integra® es una matriz de colageno bovino
y glicosaminoglicanos, cubierta con una capa de silicona semipermeable.
Al ser injertada, la matriz de colageno-GAG es poblada y remodelada por
las células que migran del lecho de la herida para producir neodermis.
Su uso requiere dos procedimientos quirdrgicos, uno para injertar el
producto y otro para remover la capa de silicona no biodegradable, que
inicialmente sustituye al epitelio [100].

Otro sustituto de dermis disponible para el tratamiento de quemadu-
ras superficiales y de espesor parcial es Biobrane®, constituido por una
pelicula fina de silicona en la que se encuentra parcialmente embebida
una malla de nailon enlazada quimicamente con colageno I aislado de
dermis porcina [79]. Biobrane®, es una cubierta temporal sugerida para
el tratamiento de quemaduras de espesor parcial y de sitios donantes.

AlloDerm® es dermis de donante cadavérico descelularizada, con mem-
brana basal completa, procesada para eliminar todos los componentes
celulares responsables del rechazo inmunolégico. Al ser injertada propor-
ciona una matriz dérmica natural que promueve angiogénesis, migracion
celular y recambio tisular. Este producto esta indicado en la preparacion
del lecho de la herida para posteriores injertos y en lesiones distintas a

las de piel en las que se necesite promover la formacion de tejido blando,
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como en la reconstruccion del seno post-mastectomia y en la reconstruc-
cién de la pared abdominal.

Con el advenimiento de técnicas de descelularizacion de tejidos
y o6rganos, se ha popularizado la utilizacion de dermis cadavérica y
submucosa intestinal de otras especies, especialmente porcinos. Los
xeno-sustitutos tienen la ventaja de aportar la estructura caracteristica
del tejido natural y de no generar respuesta inmunolégica, debido a que
carecen de células y a que los tejidos después de ser descelularizados
son procesados para eliminar antigenos caracteristicos de otras especies
animales como el a-Gal [35]. Utilizando las estrategias mencionadas, se
han desarrollado productos que estan en el mercado del Reino Unido
y los Estados Unidos, como Permacol® y Oasis®. El primero fue apro-
bado para ser aplicado en el tratamiento de lesiones de cabeza y cuello
y el segundo, para el tratamiento de lesiones cronicas de la piel de

extremidades inferiores.

Sustitutos de dermis celulares: Este tipo de sustitutos se elaboran
sembrando fibroblastos en soportes de biomateriales naturales o sinté-
ticos. El producto mis representativo de este grupo es TransCyte®, que
en marzo de 1997 recibi6é aprobacion de la FDA para comercializacion
[101]. Se obtiene sembrando fibroblastos criopreservados de prepucio
de neonato en una malla de nailon recubierta con coligeno I, la cual
se encuentra unida a una membrana de silicona. Cuando los fibroblas-
tos sembrados proliferan secretan todos los constituyentes de la matriz
extracelular que es conservada durante el proceso de congelamiento.
Debido a que el nailon que contiene no es biodegradable, es considera-
do como una cubierta temporal que debe ser removida. Es un producto
que por su transparencia permite el monitoreo del lecho de la herida

en que se injerta [102].

Sustitutos bicapa (Piel artificial): Hasta el momento, in vitro no se
ha desarrollado un sustituto de piel que contenga glandulas sebaceas,
vellosidades, vasos sanguineos y todos los tipos celulares presentes

en el epitelio y dermis naturales. Existen sustitutos bicapa, conforma-
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dos por dermis y epitelio artificial, como Apligraf®; aprobado en los
Estados Unidos por la FDA, como dispositivo clase III para el tratamiento
de ulceras venosas y ulceras de pie diabético. Es un tejido vivo, que
cuenta con una capa dérmica elaborada a partir de fibroblastos ho-
mologos sembrados en un soporte de colageno tipo I y una capa
epitelial, obtenida sembrando queratinocitos sobre la dermis formada.
El epitelio es diferenciado y posee estrato cérneo; los fibroblastos y
los queratinocitos, son aislados de prepucio de neonato [103]. En la
Tabla 6.1, se presenta un resumen de algunos de los sustitutos de piel
aprobados por la FDA o la Agencia Europea de Medicamentos (EMA),

su composicion y aplicacion.

6.5.1. Sustitutos de mucosa oral

Las lesiones de mucosa oral cierran mds rapido y cicatrizan mejor
que las de piel [118, 119]; sin embargo, el tratamiento de dafios grandes
de la mucosa sin que se origine cicatriz con contraccion sigue siendo
un desafio [120]. El autoinjerto de mucosa oral de espesor parcial, es el
tratamiento ideal; al igual que sucede con la piel, su uso puede verse
limitado por el tejido mucoso disponible para injerto. Por esta razén, di-
ferentes productos usados para sustituir mucosa oral han tenido acogida
dentro de diferentes especializaciones de la odontologia; a continuacion

se describen los mas comunes.

Laminas epiteliales: Los primeros sustitutos evaluados preclinica
y clinicamente, fueron las laminas de queratinocitos [63, 64]. Por su
fragilidad, dificil manejo y en algunos casos incapacidad de prevenir
la contraccidon y mejorar la cicatrizacion, han sido desplazadas por
productos con mejores propiedades mecanicas, mayor adherencia y
bioestabilidad [63, 121]. Hoy en dia, el uso mas frecuente de las la-
minas de queratinocitos es en pruebas de biocompatibilidad [122],
investigacion en biologia oral [65, 67, 123] y estudio de la cicatrizacion
de heridas [68].
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Tabla 6.1. Productos de ingenieria de tejidos empleados como sustitutos de piel
aprobados por agencias regulatorias (FDA y EMA).

Producto Compaiiia Composicion Aplicacién Aprobada por FDA
. Soporte de coliageno I bovino y |Quemaduras y reconstruccion
® Integra Life - . o
Integra Science condroitin sulfato, cubierta con |de cicatrices de quemaduras
una capa de silicona. [104]
Fibroblastos criopreservados de |Cobertura temporal de heridas
prepucio de neonato sembrados|de espesor total y de espesor
® |Advanced . . . .
TransCyte BioHealin en una malla de nailon, cubierta|parcial de pacientes quemados
g con colageno porcino unida a  |antes de hacer un autoinjerto
una membrana de silicona. [105]
P L Cobertura permanente de he-
. 1® Laminas de queratinocitos P
Epicel Genzyme Autélogos ridas térmicas de espesor total
e [106, 107]
Fibroblastos de prepucio de
Dermagraft® Shire Regene- |neonato sembrados y crio- Indicado en el tratamiento de
8t rative Medicine|preservados en una malla de ulceras por pie diabético [108]
poliglactina
Soporte de coliageno I bovino, . .
. Tratamiento de ulceras venosas
Apligraf® . _|sembrado con fibroblastos y P L.
. Organogenesis L y ulceras neuropaticas de espe-
(Graftskin) queratinocitos de neonato (Der- sor total [93]
mis y epidermis)
Dermis de donante cadavérico L
o . . Preparacion del lecho de la
AlloDerm LifeCell descelularizada, con membrana . ..
herida para injerto [109, 110]
basal completa.
w |Tissue Science . . . Reforzar tejido blando en pro-
Permacol . Dermis porcina descelularizada - A
Laboratories cedimientos quirdrgicos [111]
Heridas de espesor parcial y
OASIS® Cook Biotech Sul.)mucosa intestinal descelu- totztl, l’llce.ras de di.ft.erente etio-
larizada logia, heridas de sitio donante,
laceraciones, quemaduras [112]
Soporte de colageno I bovino, . L.
. . Tratamiento de sitios donantes
® Forticell Bios- |sembrado con fibroblastos y . .
OrCel . L de espesor parcial en pacientes
cience queratinocitos de neonato (Der-
. . . con quemaduras [113]
mis y epidermis)
tinocit tol . . P
Quer;? [ROCIEOS autologos Tratamiento de heridas créni-
. ® estratificados provenientes de P . .
EpiDex Euroderm . . o cas y areas de piel despigmen-
células progenitoras epiteliales
p . tadas [114]
de foliculo piloso
p . Regeneracion dérmica en
Soporte de colageno I bovi- 8 ton dermica en.
. P . quemaduras, cirugia plastica
Nevelia Symatése no, cubierto con una capa de . p
a1 reconstructiva y traumatologia
silicona
[115]
Tratamiento de defectos derma-
Matriderm Skin & Health |Soporte liofilizado de colageno |les profundos en combinacion

Care AG

I, IIT y V bovino con elastina

con injerto de piel de espesor
parcial [116, 117]

Soportes acelulares: Como hemos mencionado, las propiedades me-

canicas y funcionales de los sustitutos artificiales de tejido incrementan

cuando en su elaboracion se utilizan soportes tridimensionales [59].

Dentro de los compuestos naturales empleados para desarrollar sustitu-

tos de mucosa oral se encuentran gelatina, fibrina, quitosan y colageno;
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siendo éste ultimo uno de los mas utilizados [60, 124-127]; también,
se han usado mezclas de colageno y glicosaminoglicanos, colageno y
quitosan, colageno y elastina [128]. Los compuestos de origen sintético
mas comunes son el dcido polilactico, el acido poliglicélico y su mezcla
en diferentes porcentajes [129]. También, se conocen combinaciones
de materiales de origen natural y sintético, como la mezcla de coligeno
y acido polilactico y poliglicélico, y la mezcla de benzil éster y colageno.
Dentro de los soportes acelulares se encuentran tejidos animales y huma-
nos descelularizados como la dermis cadavérica (Alloderm® y Puros®),
la membrana amnidtica y la submucosa intestinal porcina, que son los

mas utilizados [125, 126, 128, 130].

Tejido conectivo artificial: Se obtiene sembrando fibroblastos orales
o de otro origen en soportes de diferentes biomateriales [60, 131-133].
Funciona como reservorio de factores proteicos secretados por las células
que contiene, los cuales actian sobre el componente celular e intervienen
en la modulacion de procesos que subyacen el cierre de heridas [52, 134,
135]. Los fibroblastos al proliferar y diferenciarse dentro del soporte,
recambian la matriz extracelular formando nuevo tejido [1306]. El creci-
miento de los fibroblastos en los soportes se ve influenciado por el sitio
anatémico del cual provienen, el nimero de pases o subcultivos, la edad
del donante, el subtipo de fibroblasto, el tipo de sustrato y la presencia
de factores de crecimiento y citoquinas. El tejido conectivo artificial ha
sido utilizado como injerto en modelos animales de heridas de espesor
parcial [60, 137] y en modelos de heridas muco-periéstica para aumento
de tejido conectivo oral [127, 138, 139]. Nuestro grupo de investigacion
establecio la metodologia para obtener tejido conectivo mucoso a partir
de fibroblastos orales y soportes de colageno I. La evaluacion preclinica
de este tejido, mostré que su utilizacién en el tratamiento de heridas
mucosas que cierran con contractura mejora la cicatrizacién estimulando
la regeneracion tisular [52, 60]. Una vez suturado en el lecho de la herida,
las células que lo conforman permanecen viables durante las etapas ini-
ciales de la reparacion, convirtiéndose en fuente de senales quimicas que

no exacerban la respuesta inflamatoria, no inducen fibrosis y promueven
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la angiogenesis, el recambio y la epitelizacion de la herida; después, son

sustituidas por células provenientes del lecho de la herida [52].

Mucosa oral artificial. Se consideran mucosa oral artificial a los sus-
titutos bicapa compuestos por tejido conectivo y epitelio estratificado,
obtenidos co-cultivando queratinocitos sobre soportes sembrados con
fibroblastos [140, 141]. La presencia de fibroblastos estimula la diferen-
ciacion epitelial [142] y modula el recambio y la reparacion del tejido
conectivo [143]. En este tipo de sustitutos también se incluyen aquellos
elaborados con soportes acelulares sobre los que se colocan laminas de
queratinocitos [74]; el soporte acelular funciona como tejido conectivo
ya que facilita la migracion de células provenientes de los bordes de la
herida, después de haber sido injertado [144-147].

A nivel intraoral la mucosa oral artificial se ha evaluado en estudios
pre-clinicos y clinicos, para procedimientos de reconstrucciéon periodontal
y maxilofacial [120, 128, 141, 144, 147-151]. También ha sido usada para
la reconstruccion de otros sitios anatomicos del cuerpo, entre los que
se encuentran: reconstruccién ocular [152], tratamiento de quemaduras
[153] y reconstruccion de defectos uretrales [154]. Hasta el momento,
solamente dos sustitutos celulares de mucosa oral han sido reportados y
tiene aprobacion terapéutica oficial para ser distribuidos comercialmente.
Bioseed-M® que consiste en un soporte de fibrina cultivado con células
aut6logas de mucosa oral [155] y GINTUIT™ compuesto por fibroblastos
y queratinocitos homoélogos de prepucio de neonato en un soporte de
colageno [156]. Al igual que ocurre con los sustitutos de piel, también
se han elaborado sustitutos orales para ser empleados como modelos in
vitro en estudios de biocompatibilidad y estudios de procesos biolégicos

como la cicatrizacion [126].
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Tabla 6.2. Tejido oral artificial, aplicaciéon y composicion.

Aplicacion Soporte Tipo celular Ref.
Malla de nylon Flbioblastos y queratinocitos (163]
Modelo para _ _ orales
DR Filtros de policarbonato Linea celular oral TR146 [160]
estudios > + A
in vit Membrana de colageno Queratinocitos orales [164]
in vitro Colageno de piel bovina Queratinocitos orales [165]

Membrana de coligeno

Queratinocitos orales

[66, 166, 167]

Fibroblastos y queratinocitos

Gel de colageno . [168]
gingivales
Gel y membrana de coligeno F%br(.)blastos y queratinocitos [169]
gingivales
Para uso clinico |Dermis de-epidermizada Queratinocitos de paladar [147]
(en estado de |Membrana de coligeno-GAG Queratinocitos orales [170]
evaluacién pre- |Coldgeno de piel bovina Queratinocitos orales [171]
clinica) Dermis de-epidermizada, cola-
geno tipo I, colageno-elastina y |Queratinocitos orales [172]
colageno-GAG
Mucosa de lengua bovina de -  |Queratinocitos epiteliales (173]
epitelizada normales
.- |Dermis de-epidermizada Fibroblastos y queratinocitos [74, 146, 174]
Para uso clinico p orales ’ ’
(en estado de  |Membrana amniética Humana Células de mucosa oral [175]
evaluacion . . . Queratinocitos orales y
clinica) Dermis de-epidermizada fibroblastos [176]
Dermis de-epidermizada Células de mucosa oral [153]

Los equivalentes de tejido epitelial Epioral™/Epigingival™ (MatTek
Corporation, Ashland, MA, USA), HOE / HGE Oral Epithelium (SkinEthic
Laboratories, Lyon, France), se utilizan en la evaluacién de la toxicidad
e irritacion inducida por productos de uso comun en la cavidad oral
[157, 158]; asi como, en analisis de proliferacion de epitelio de mucosa
oral en presencia de compuestos quimicos [159], analisis de mecanismos
anti-inflamatorios de productos de cuidado de la cavidad oral [160],
analisis de mecanismos de invasiéon de microorganismos asociados con
infecciones en mucosa oral [67, 161] y estudios de permeabilidad y me-
tabolismo de la mucosa oral [162]. La Tabla 6.2, agrupa sustitutos orales
que se encuentran en desarrollo y los divide de acuerdo a su aplicacién,

tipo de soporte y células empleadas en su elaboracion.

6.6. Conclusiones

Cuando son extensas, las pérdidas de continuidad de piel y mucosa oral

dejan cicatrices con contractura que afectan la funcionalidad del tejido
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reparado e impactan fisica y emocionalmente al paciente que las sufre,
a su nucleo familiar y a los sistemas de salud. Debido a las limitaciones
de tejido autélogo disponible para injerto, los tratamientos convencio-
nales se demoran, lo cual repercute en la calidad de la cicatrizacién y
por ende, en la calidad de vida de las personas afectadas. El campo de
la ingenieria de tejidos y la medicina regenerativa, ha desarrollado una
amplia gama de productos que una vez aplicados promueven el cierre
sin contractura y la regeneracion de un tejido morfolégica y funcional-
mente mas parecido al original. Su poder regenerador esta basado en
la capacidad de senalizar a las células del lecho de la herida en que se
aplican, para que sinteticen el tejido perdido. No todos los productos de
este tipo actian igual y es probable que por su bioactividad, los resulta-
dos de su aplicacion varien de paciente a paciente y de lesion a lesion.

Es importante tener en cuenta que aunque la mayoria de ellos han
sido aprobados por agencias regulatorias como dispositivos médicos,
los productos que contienen células son tejidos artificiales vivos y por
tanto tienen una bioactividad que depende de las senales que las células
que los constituyen reciben del medio ambiente en que se encuentran
(Quimicas, fisicas, mecanicas, etc.). En la aplicacion de sustitutos vivos
también se debe considerar que al igual que en los injertos naturales, los
mejores son aquellos elaborados con células propias porque no generan
rechazo. A pesar de que in vitro todavia no se ha elaborado piel y muco-
sa oral iguales a los tejidos naturales, muchos reemplazos desarrollados
por diferentes investigadores han servido para reconstruir y mejorar los
resultados de la cicatrizacién de los sitios tratados.

En Latinoamérica, lo cierto es que estos productos apenas empiezan a
ser conocidos por los médicos, odont6logos y veterinarios que los deben
prescribir y aplicar. Este desconocimiento, la imposibilidad de generalizar
el uso de cada uno de ellos para todos los casos de pérdidas de conti-
nuidad de piel y mucosa oral, los costos y el hecho de que los mejores
sustitutos son los autélogos, son los inconvenientes mas grandes que
han encontrado para su popularizacion como procedimientos de rutina
en centros de tratamiento de heridas aguadas y cronicas de los tejidos

blandos que comprometen la estabilidad de los pacientes. En la medida

245



en que la tecnologia y el conocimiento de la génesis de los tejidos se
perfeccionen, imitaremos mejor los procesos regenerativos. Tal vez, eso
redunde en una masificacion de las terapias basadas en productos de

ingenieria de tejidos y medicina regenerativa.
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Resumen:

El escalado industrial de la produccién de biomateriales poliméricos
sintéticos y semi-sintéticos enfrenta desafios relevantes como la limitada
reproducibilidad y dificil estandarizacion de los procesos sintéticos.
Dicho escalado demanda del ajuste de las variables de proceso, etapa
que en muchos casos es critica y que se encuentra asociada al aumen-
to de los costos de produccion. Ademas, muchas de las reacciones de
sintesis de los polimeros mas comunes involucran el uso de solventes
organicos volatiles, inflamables o téxicos que son aparentemente viables
en pequeiia escala pero que se tornan inviables a la hora de la produc-
cion industrial, fundamentalmente porque aumentan de forma drastica
el costo del producto final y tienen un efecto nocivo sobre el medio
ambiente. Estas desventajas han reducido notablemente el nimero de
biomateriales que han sido implementados en la clinica. Asi la mayoria
de los desarrollos emplean biomateriales que ya han ganado extenso
reconocimiento en el mercado. La tecnologia de radiacion de micro-

ondas ha demostrado ventajas importantes que han hecho que en los
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ultimas dos décadas su empleo en sintesis organica se haya extendido
mucho en la escala de laboratorio. Entre ellas, tiempos de reaccion
mas cortos, rendimientos de reacciéon mas elevados, formaciéon mas
limitada de subproductos y escalado mas o menos directo con ajustes
moderados de las condiciones reaccién. Esto ha dado lugar también,
mas recientemente, a su implementacion en la sintesis de polimeros y
materiales ceramicos para aplicaciones terapéuticas. El presente capi-
tulo presenta el Estado-del-Arte de las aplicaciones mas destacadas de
esta tecnologia en la sintesis de biomateriales poliméricos organicos
e inorganicos y discute el potencial de la misma para optimizar la

transferencia a la clinica de nuevos biomateriales.

Palabras clave: Sintesis de biomateriales poliméricos asistida por
radiacion de microondas; polimerizacién de apertura de anillo;
polimerizacién de injerto molecular; hidrogeles; microparticulas y

nanoparticulas; materiales compuestos.

Abstract:

The industrial scale-up of the production of synthetic and semi-
synthetic polymeric biomaterials faces challenges due to the limited
reproducibility and difficult standardization of the synthetic methods.
The scale-up demands the adjustment of the process variables, a phase
that is crucial and that is associated with the growth of the produc-
tion costs. In addition, several common synthetic pathways involve
the use of organic solvents that are volatile, flammable or toxic that
are apparently viable at small scale but that become inviable under an
industrial setting, especially because they increase the final price of
the product and have a detrimental effect on the environment. These
drawbacks have substantially reduced the spectrum of biomaterials
that have been succesfully implemented in clinics. Thus, a majority
of developments employ biomaterials with a long experience in the
market. The technology of microwave radiation has demonstrated a
number of advantages that, in the last two decades, have promoted its

application in organic synthesis at the laboratory scale. Among them,
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shorter reaction times, greater yields, the generation of smaller amounts
of by-products and relatively straightforward scale-up. This has open
the application of this technology in the synthesis of polymers and
ceramic materials for biomedical applications.

This chapter presents a State-of-the-Art of the most relevant applications
of microwave radiation for the synthesis of organic and inorganic
polymeric biomaterials and discusses its potential to optimize the

bench-to-bedside translation of new biomaterials.
Keywords: Microwave-assisted synthesis of polymeric biomaterials;

ring opening polymerization; graft polymerization; hydrogels; micro-

particles and nanoparticles; composites.
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7.1. Introduccion

El escalado industrial de la produccion de biomateriales poliméricos
sintéticos y semi-sintéticos enfrenta desafios importantes como la limitada
reproducibilidad y la dificil estandarizaciéon de los procesos de sintesis
que en muchos casos impiden la implementacién de los mismos en di-
ferentes aplicaciones clinicas, como por ejemplo sistemas de liberacion
de farmacos e ingenieria de tejidos y medicina regenerativa [1]. Las vias
sintéticas empleadas a escala laboratorio en general requieren de tiempos
prolongados y del uso de solventes organicos volatiles y nocivos para
el medio ambiente que se convierten en inviables al aumentar la escala
o que implican un alto consumo energético que va en detrimento de la
relacion costo-beneficio a escalas mayores. Esto ha dificultado la trans-
ferencia de nuevos biomateriales a la clinica.

Hace algunas décadas surgi6 la filosofia de la quimica verde o susten-
table cuyos objetivos principales son: (i) reducir el uso de recursos no
renovables y solventes organicos, (ii) limitar la generacion de productos
secundarios toxicos que impliquen procesos complejos de desecho y (iii)
disminuir el consumo energético y la emisién de gases perjudiciales para
el medio ambiente [2,3].

La sintesis organica asistida por radiacién de microondas conocida
como MAOS (del inglés microwave-assisted organic synthesis) se reporto
por primera vez a finales de los 80 [4,5]. La misma se basa en la apli-
cacion de radiacion de microondas como fuente de energia para llevar
a cabo reacciones quimicas. Las microondas son un tipo de radiacién
electromagnética con una frecuencia entre 0,3 y 300 GHz. Sin embargo,
el rango empleado en equipos domésticos y para sintesis quimica oscila
en general entre 0,8 y 8 GHz. Por ejemplo, la mayoria de los hornos
domésticos funcionan con una frecuencia de 2,45 GHz. Gracias a caracte-
risticas Unicas como por ejemplo la posibilidad de acelerar y aumentar el
rendimiento de diferentes reacciones, limitar la produccién de productos
secundarios, y permitir el escalado directo sin el ajuste de las condiciones
de reaccion, esta tecnologia ha atraido a numerosos investigadores [6].

La velocidad de calentamiento y la posibilidad de alcanzar temperaturas
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mas elevadas y de trabajar bajo condiciones de alta presion han posibilitado
la concrecion de reacciones quimicas que no tenian lugar en condiciones
convencionales [6]. Por ejemplo, metanol es un solvente de uso comin en
sintesis cuya temperatura de ebullicion (64.7°C) condiciona la temperatura
maxima que puede ser alcanzada en una reaccion a reflujo. Bajo condicio-
nes de alta presion y radiacion de microondas, la temperatura maxima que
puede alcanzarse estid en torno a los 160°C [6]. La reduccion del tiempo de
reaccion de la escala de dias u horas a la de minutos, y en algunos casos
a segundos ha impulsado areas de investigacion como por ejemplo la qui-
mica combinatoria [7,8] y el desarrollo de nuevos fairmacos, ya que permite
la obtencion sistematica de un gran numero de compuestos y bibliotecas
de compuestos en tiempos relativamente cortos [9,10]. En este contexto,
esta tecnologia ha mejorado las capacidades de los quimicos sintéticos.
Ademas, cuando al menos uno de los reactivos es liquido, el mismo puede
cumplir el rol de solvente, permite llevar a cabo las reacciones en medio
libre de solvente [6,11]. Este punto es critico cuando se minimiza el uso
de solventes inflamables o toxicos. Las diferencias mas importantes entre
las reacciones convencionales y las reacciones asistidas por radiacién de
microondas se resumen en la Tabla 7.1.

Muchos autores destacan la mayor reproducibilidad de las sintesis que
emplean radiacion de microondas. Sin embargo, este aspecto depende
del equipamiento empleado y es alta cuando el equipo es un reactor
de sintesis profesional y baja en un horno doméstico [6]. Por otro lado,
la comparacion entre ambos tipos de calentamiento es controvertida
y ha sido objetada ya que en el caso de usar microondas involucraria
ademas otros efectos térmicos como el sobrecalentamiento del solvente
a presion normal, el calentamiento selectivo de catalizadores hetero-
géneos o de reactivos que se encuentran dispersos en un medio de
reaccion menos absorbente, la formaciéon de "radiadores moleculares"
por el acoplamiento directo de las radiaciones a reactivos especificos
que estan disueltos y la eliminacion de los efectos de pared [6]. Algunos
autores han también descrito efectos no térmicos o atérmicos que no
pueden ser racionalizados a través efectos térmicos y cinéticos puros

[6]. Estos efectos resultan de la interaccién directa del campo eléctrico
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con algunas moléculas en el medio de reacciéon. En este contexto, se
ha argumentado que dicho campo provoca la orientacion de moléculas
bipolares y esto modifica la energia de activacion (término de la entro-
pia) en la ecuacién de Arrhenius. Este punto es aun controvertido y se

requieren investigaciones adicionales para entenderlos en profundidad.

Tabla 7.1. Diferencias mas importantes entre el calentamiento térmico y de

microondas.

Propiedad

Calentamiento convencional

Calentamiento por microondas

Velocidad de calentamiento

Lento

Rapido

Temperatura maxima de
reacciéon

Limitada por el punto de
ebullicion del solvente

Permite sobrecalentamiento
entre 40°C y 100°C por encima
del punto de ebullicion del
solvente en reacciones en
recipiente abierto y cerrado,
respectivamente

Tiempo de la reacciéon

Mas prolongado

Mas corto

Presion

Las reacciones a alta presion
son peligrosas por tiempos
prolongados

Las reacciones a alta presion
son menos peligrosas por tiem-
pos mas cortos

Homogeneidad de calenta-

Baja por efecto de pared

Alta por falta de efecto de

miento pared

Rendimiento Mas bajo Mis alto

Generacion de subproductos |Mais alta Mas baja

Uso de solvente Dificultoso sin el uso de Facil en condiciones sin solvente
solventes

Reproducibilidad* Baja Alta

*La reproducibilidad depende de la sofisticacion del equipo y es mayor cuando
se emplean reactores de sintesis profesionales. En hornos domésticos la repro-
ducibilidad es baja.

Inicialmente se emplearon hornos de microondas domésticos debido
a su bajo costo y alta asequibilidad. Por ello, los mismos constituyen una
herramienta valiosa para el trabajo exploratorio preliminar. Por otro lado,
estos equipos trabajan a potencia constante y el nivel de potencia se re-
gula por medio de ciclos de encendido y apagado. Asi, la homogenidad
de calentamiento, que es una de las ventajas que se reivindica para esta
tecnologia tampoco es muy alta y la radiacion se concentra en determina-
das zonas de la cavidad o aplicador [12]. Si bien esto puede ser mejorado
incorporando un reflector giratorio, ain asi, la homogeidad es pobre en la
mayoria de los casos. Por ello, se deben establecer dichas zonas y colocar

la mezcla de reaccion en las mismas para maximizar la incidencia de las
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radicaciones. Esto provoca que los resultados obtenidos con un equipo
especifico no puedan ser extrapolados a otros y el escalado no sea directo
ni sencillo. Mas recientemente, se han disefiado reactores de microondas
profesionales que permiten condiciones de reaccién mas controladas y
reproducibles que son mas apropiadas para aumentar la escala, al menos
de los miligramos a los gramos, sin modificar las condiciones [6]. Dichos
equipos no permiten el escalado piloto o industrial ya que han sido dise-
nados para su uso en el laboratorio de sintesis. En este contexto, se puede
escalar mediante procesos por lote o semi-continuos y continuos [13-15].
Ademas, si bien el costo de estos reactores se ha reducido de forma sig-
nificativa, ain constituye una limitacién para grupos de investigacién en
paises emergentes donde aiun se emplean hornos domésticos en algunos
casos modificados para permitir el empleo de reflujo.

La capacidad del material de absorber la radiacion de microondas y
convertirla en calor esta relacionada con sus propiedades dieléctricas.
Para ello se establece la tangente de pérdida (tan 8) que es un para-
metro calculado a partir de la relacion entre la parte imaginaria (¢") y
la parte real (¢') de la permisividad dieléctrica relativa. Asi, ¢" describe
la eficiencia de la conversion de la energia electromagnética en calor,
mientras que &' expresa la capacidad de un material dieléctrico para
almacenar energia potencial cuando es expuesto a un campo eléctrico.
En base a este parametro, los compuestos se clasifican en tan § elevada
(tan § > 0,5), media (0,1 < tan d < 0,5) y baja (tan 8§ < 0,1). Es importante
destacar que solventes que presentan similar capacidad de disolucion
de un soluto determinado y punto de ebullicién pueden ser distinguidos
en base a una interaccién diferente con las microondas. Un caso claro
son dimetilsulféxido y N,N-dimetilformamida cuyos puntos de ebullicion
son 189 y 153°C, respectivamente, y que a menudo se intercambian como
solventes polares apréticos. Los valores de tan 6 son 0,825 y 0,165, res-
pectivamente [6]. Por ello, la eleccion del solvente es crucial ya que el
empleo de un solvente de tan & menor puede permitir un mejor control
de la temperatura de la mezcla de reaccién y prevenir su sobrecalen-
tamiento. También se pueden emplear mezclas de solventes y liquidos

i6nicos y asi ajustar dichas condiciones [16]. Los liquidos i6nicos son sales
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organicas que presentan un punto de fusiéon inferior a 100°C y a la vez
buena capacidad de disolucion de los reactivos [17]. Otra estrategia para
aumentar el calentamiento de mezclas con baja capacidad de absorcién
de la radiaciéon de microondas es el uso de viales de carburo de silicio,
los cuales absorben las microondas y transfieren la energia a la mezcla
de reaccion [18].

El desarrollo de biomateriales innovadores con propiedades optimiza-
das o ajustadas a una aplicacion especifica se ha convertido en un area
de gran importancia en la investigacion biofarmacéutica [19]. El diseno
sistematico de biomateriales por medio de la quimica combinatoria se basa
en la capacidad de sintetizar un gran nimero de derivados de una manera
rapida, eficaz y reproducible [20,21]. Sin embargo, alcanzar dicho objetivo
es complejo si se emplean vias sintéticas convencionales que demandan
tiempos prolongados. La tecnologia de radiacién de microondas ha surgido
como una alternativa interesante que permite alcanzar dicha capacidad
de produccion de forma mas rapida y reproducible. Igualmente, la trans-
ferencia de desarrollos tecnolégicos del ambito académico a la industria
es muy compleja en el caso de reacciones térmicas por la dificultad de
reproducir las condiciones experimentales y mantener los costos bajos.
Una de las ventajas que se suelen reivindicar de los biomateriales sintéti-
cos es la mayor reproducibilidad de sus propiedades entre los diferentes
lotes de produccion. Sin embargo, la variabilidad existe y esto refleja que
la reproducibilidad de los procesos de sintesis esta lejos de ser 6ptima
[22,23]. Independientemente de las ventajas de esta tecnologia, el uso de
la misma en la sintesis de materiales poliméricos y ceramicos presenta
facetas aun inexploradas [24-28].

La busqueda de los términos “microwave + biomaterials” en el buscador
Scopus® arrojé un nimero relativamente pequeiio de articulos cientificos
(aproximadamente 200 articulos). S6lo durante los ultimos 10 anos, existe
un interés mayor por investigar los aspectos basicos de la sintesis de bioma-
teriales ceramicos [26-28] y poliméricos [24,25] empleando esta tecnologia.

En el afio 2009, el Instituto Nacional de Ciencia Industrial Avanzada y
Tecnologia (AIST) de Japon reportd la construccion de la primera planta

para la produccion de acido poli(lactico) (PLA) de bajo peso molecular a
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escala industrial [29]; este poliéster alifatico es uno de los biomateriales
poliméricos mas extensamente usados en el desarrollo de sistemas de
liberacion de farmacos e ingenieria de tejidos. Segun lo indicado, se lo-
gran acortar notablemente los tiempos de fabricacion y se prevé reducir
la emision de CO, al ambiente en 70% [29].

El presente capitulo revisa las aplicaciones mas importantes de la
tecnologia de radiacién de microondas en la sintesis de biomateriales
poliméricos organicos e inorganicos y discute el potencial de la misma

para mejorar la transferencia a la clinica.

7.2. Sintesis de biomateriales poliméricos de naturaleza organica

La tecnologia de radiacion de microondas para la sintesis de polimeros
ha ganado mucha atencién durante la dltima década y esto ha promovido

la exploracion de la misma en aplicaciones biomédicas.

7.2.1. Poliésteres alifaticos y sus copolimeros de bloque

Los poliésteres alifaticos como por ejemplo acido poli(glicélico) (PGA),
PLA y poli(e-caprolactona) (PCL), sus combinaciones como poli(glicolida-
co-lactida) (PLGA) y sus copolimeros de bloque con poli(etilenglicol)
(PEG) se encuentran entre los biomateriales sintéticos biocompatibles
mas populares [30-40] (Figura 7.1).

En general existen dos vias sintéticas diferentes para obtenerlos, la
policondensacion de hidroxi-acidos como acido lactico y acido glicolico
o la polimerizacién por apertura de anillo (ring opening polymerization
0 ROP) de lactonas como lactida (LA), glicolida (GA) y e-caprolactona
(CL) y mezclas de ellas. En ambos casos se requiere del agregado de un
catalizador, aunque en la policondensacién, la necesidad de desplazar
el equilibrio de la esterificacién hacia la formacién de uniones quimicas
éster requiere de la eliminacién gradual del agua producida, caso con-

trario, resultan productos de peso molecular relativamente bajo.
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7.2.1.1. Acido poli(glicélico), acido poli(lictico) y sus copolimeros.

PGA y PLA son los poliésteres alifaticos mas ampliamente empleados
en aplicaciones biomédicas. PGA es el derivado lineal mas simple, pre-
senta en general alto grado de cristalinidad lo cual reduce la solubilidad
en solventes organicos comunes y altas temperaturas de transicion vitrea
(Ty) y de fusion (Ty). El PGA se emple6 para la produccion del primer
hilo de sutura sintético biorreabsorbible (Dexon™ S, Covidien) [41].
La sintesis se lleva a cabo mediante la ROP de GA. Es relativamente hi-
drofilico por lo que la hidrélisis transcurre durante 2 a 4 semanas. Para
aumentar la hidrofobicidad del biomaterial y ampliar el espectro de pro-
piedades fisicoquimicas, térmicas y mecanicas, GA es copolimerizado con
LA, un derivado mas hidr6fébico que presenta un C asimétrico que le
confiere estereoisomeria. Por ello, dependiendo del precursor empleado,
PLA puede ser semi-cristalino o completamente amorfo; L-LA y D-LA daran
lugar a productos cristalizables, mientras que el precursor meso D,L-LA

y la mezcla racémica L-LA:D-LA (1:1) daran lugar a productos amorfos.

0 0 0
o) o) |
H OH H OH 0
n n n

Acido poli(glicélico) Acido poli(lactico) Poli(s-caprolactona)

O
/P‘\roﬂ[(\ %H
HO O
X y
(@)

Poli(glicolida-co-lactida)
Figura 7.1. Estructura quimica de PGA, PLA, PCL y PLGA.

Asi, la combinacion de ambos derivados permitié ajustar las propie-

dades de degradacion y liberacion de farmacos [42,43]. Pero la sintesis
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de esta tecnologia es que dado que las reacciones son muy rapidas
(en el orden de pocos minutos), las mismas pueden llevarse a cabo en
atmosfera no inerte sin efectos deletéreos. En este contexto, Zhang y
colaboradores modificaron un horno doméstico para permitir irradiacién
continua de la mezcla de reaccion a potencia de 90W, lo cual acelero
el calentamiento con respecto al horno no modificado con irradiacién
intermitente y permitié completar la reaccién en 10 minutos con un
rendimiento de 81,8% [50]. Otra area de desarrollo ha sido el estudio
de catalizadores novedosos [51]. Sin embargo, el uso de productos
de biocompatibilidad dudosa e incluso potencialmente téxicos consti-
tuye una limitacion fundamental para su implementacion en la sintesis
de materiales de uso biomédico ya que su eliminacién completa del
producto final es compleja.

La policondensacion de acido lactico presenta ventajas y desventajas
respecto de la ROP. Por un lado el precursor de sintesis (acido lacti-
co) es mas barato que la lactida. Por el otro, el monémero comercial
contiene al menos 10% de agua y ademas el agua producida durante
la condensacion debe ser eliminada para desplazar el equilibrio de
la reaccion hacia la formaciéon de nuevos enlaces éster. Por ello, las
reacciones de policondensacién son mas prolongadas y el peso mo-
lecular obtenido es sustancialmente menor con respecto a la ROP.
Los primeros estudios de la sintesis de PLA a partir de acido lactico
con microondas dieron lugar a oligdémeros de peso molecular extrema-
damente bajo entre 500 y 1000 g/mol [52,53]. Nagahata y colaboradores
reemplazaron SnOct por una mezcla de SnCl, y acido p-toluensulfénico
y llevaron a cabo la reaccion bajo presion reducida de aproximadamente
30 mmHg, lo cual permitié6 eliminar gradualmente el agua generada
por la condensacién [54]. Asi, se obtuvo PLA de peso molecular signi-
ficativamente mayor (16 kg/mol) en 30 minutos. Mediante el empleo
de superacidos solidos (por ejemplo SO4,7/ZrO,-CeO;) como cataliza-
dores heterogéneos verdes que tienen por objetivo reducir el dafo al
medio ambiente, se alcanzaron pesos moleculares de 20 kg/mol luego
de una hora de irradiacion [55]. Estos pesos moleculares son compa-

tibles con la producciéon de micro y nanoparticulas asi como también
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a escala industrial se realiza s6lo por ROP. En el ambito académico,
las microondas han sido empleadas para la obtencion de copolimeros.
Por ejemplo, Pandey y colaboradores sintetizaron diferentes deriva-
dos de PLGA empleando cloroformo como solvente, el cual presenta
un valor de tan 0 de 0,091 y por lo cual confirié6 un efecto de enfria-
miento de la mezcla de reaccion [44]. Las caracterizaciones quimica y
térmica sugirieron un mecanismo de transesterificacion para generar
un copolimero homogéneo [44]. En un trabajo mas reciente, se repor-
to la sintesis de PLGA a partir de mezclas de GA y L-LA a 120°C en
presencia de octadecanol como el iniciador y el 2-etil-hexanoato de
estano (SnOct) como el catalizador, con rendimientos entre 31,1% y
56,7% luego de 5 minutos de irradiacion [45]. Este catalizador es uno
de los mas ampliamente utilizados porque ha sido aprobado por la
Administracién de Alimentos y Drogas de EEUU (US-FDA) para uso
como aditivo en alimentos [46]. La irradiacién excesiva y el sobreca-
lentamiento de la mezcla de reaccién mostraron un efecto deletéreo
y provocé la degradacion térmica del copolimero. Este aspecto es
sumamente relevante y destaca la necesidad de explorar y optimizar
las condiciones de reaccion. PLA es el homopoliéster mas estudiado.
Por ello, la bibliografia disponible sobre su sintesis empleando micro-
ondas es mas profusa que en el caso de PGA. La mayor parte de los
reportes emplearon ROP debido a que esta via permite alcanzar pesos
moleculares mas elevados. El primer trabajo sobre la sintesis de P(D,L)
LA report6 la obtencion de derivados de peso molecular relativamente
alto entre 39 y 67 kg/mol y baja polidispersién de peso molecular entre
1,3 y 1,7 en tiempos relativamente cortos de 15 a 60 minutos [45]. Mas
tarde, el mismo grupo de investigacién optimizé la reaccién y mediante
el empleo de potencia de radiacion levemente superior de 255 W logro
pesos moleculares atin mayores (100 kg/mol) con rendimientos supe-
riores a 90% en 10 minutos [47]. Por el contrario, el aumento adicional
de la potencia favoreci6 la degradacion térmica del homopolimero y la
caida del peso molecular final. En otro trabajo se lograron resultados
mas notables como por ejemplo peso molecular de 200 y 300 kg/mol

en tiempos del orden de 6 a 30 minutos [48,49]. Una ventaja adicional
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de andamiajes para ingenieria de tejidos (del inglés scaffolds). Un
aspecto de interés econémico es que estos catalizadores heterogéneos
permitieron su reciclado hasta cinco veces sin pérdida importante de
la eficacia. Ademas, esta técnica permite ahorrar aproximadamente
90% de la energia empleada en la reaccion térmica, lo cual seria im-
portante en el caso de producciéon masiva de los mismos. El desarrollo
de protocolos de sintesis mas sofisticados mediante el uso de rampas
de calentamiento y de eliminaciéon progresiva del agua empleando
vacio permitiéo la obtencion de pesos moleculares ain mayores (30
kg/mol) en dos a tres horas en lugar de 24-48 h como en el método
convencional (Tabla 7.2) [56].

Tabla 7.2. Rampa de calentamiento para la policondensacion de acido lactico en
ausencia y en presencia de SnOct empleando un horno de potencia 1300 W con
diez niveles de potencia (Reproducido y adaptado de Ref. 56).

Etapa Nivel de potencia |Intervalo de calentamiento |Tiempo total (min)
(W) (min)

Deshidratacion P1 (aprox. 130 W) 5x1 5

Pol1me.r1zac1on a baja P1 (aprox. 130 W) |11 x5 55

potencia

Polimerizacion a alta |p3 (0 ox 400 W) |5 x 3 15

potencia

Extension de cadena P1 (aprox. 130 W) 2 x 60 (sin catalizador) 120 (sin catalizador)

a baja potencia prox. 2 x 30 (con catalizador) 60 (con catalizador)

Para monitorear el progreso de la reaccion, Nakamura y colabora-
dores midieron las propiedades dieléctricas de la mezcla de reaccion y
mostraron que las mismas disminuyen con el tiempo debido al consumo
de moléculas de monémero [57]. Un trabajo mas reciente describio el
gran potencial de las microondas para la sintesis del precursor D,L-LA
a partir de acido lactico racémico en dos etapas, aunque el rendimien-
to fue relativamente bajo [58]. El precursor obtenido pudo ser luego
polimerizado para obtener PLA de alto peso molecular empleando la
misma tecnologia. Por otro lado, el acido lactico enantiopuro expuesto
a microondas podria ser racemizado, dando lugar a productos menos
cristalinos [59]. Estos resultados subrayan la necesidad de una cuidado-
sa puesta a punto de las variables del proceso y de la caracterizacion

exhaustiva de las propiedades de los productos obtenidos.
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7.2.1.2. Poli(¢e-caprolactona)

Poli(e-caprolactona) (PCL) es un poliéster altamente hidrofébico y se-
micristalino que debido a su buena biocompatibilidad se ha utilizado en
diferentes dispositivos biomédicos [30,31,60]. PCL es permeable a firmacos
tanto hidrofilicos como hidrofébicos y se ha empleado en la produccion
de implantes so6lidos e inyectables, micro y nanoparticulas, hilos de su-
tura y andamiajes para cultivo celular. PCL resiste mejor la hidrélisis que
PGA, PLA y sus copolimeros y sostiene la liberacién de los farmacos en-
capsulados durante tiempos mas prolongados. La T, es relativamente baja
(-60°C) y la Ty, no suele superar 60-65°C, por lo que se pueden producir
implantes empleando procesos poco drasticos tales como el moldeo en
estado fundido y la compresion, sin comprometer la estabilidad quimica
del firmaco encapsulado y del polimero [61,62].

La sintesis de PCL presenta una ventaja fundamental sobre la de PGA y
PLA ya que CL es mas barata que GA y LA. Esto ha motivado que la sintesis
de PCL sea una de las mas profusamente estudiadas en esta tecnologia.
En un trabajo preliminar que comparé la sintesis de PCL por métodos
térmicos y de microondas se sugiri6 que los resultados no permitieron sus-
tentar las ventajas relacionadas a esta nueva tecnologia [63]. Sin embargo,
todos los trabajos posteriores indican de forma sélida lo contrario [64-77].
En general, dado que CL es liquida, de baja viscosidad y puede disolver un
espectro amplio de iniciadores y catalizadores, las reacciones se llevan a
cabo en medio libre de solvente y el catalizador mas comun es SnOct. Dicho
esto, unos pocos estudios fueron llevados a cabo en liquidos i6nicos [68].
Los resultados indican de manera consistente que las microondas reducen
el tiempo de la reaccién y aumentan la eficiencia sintética, fendmenos que
se sustentan en la buena capacidad de CL de absorber la radiacion (tan §
= 0,35) y el ripido calentamiento de las mezclas de reaccion [69].

Un aspecto que merece una discusiéon aparte es la potencia empleada
en la sintesis, sobre todo en aquellos trabajos pioneros en los cuales se
emplearon hornos domésticos, ya que como fuera descrito los mismos irra-
dian una potencia fija constante y regulan dicho nivel mediante el apagado

y encendido del magnetron. Asi, en general, la potencia de irradiacion
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reportada se calculé como la relacion entre el nivel de potencia y la poten-
cia constante del horno [56]. Por ejemplo, si un horno de potencia 1300 W
presenta diez niveles de potencia y se emplea durante la sintesis el nivel
1, la potencia de irradiacién promedio reportada es 130 W [56]. Esto hace
que las condiciones de reaccién sean dificilmente reproducibles de un
horno a otro. En las dltimas décadas, MAOS experiment6 una transicion del
horno doméstico a un reactor profesional y hoy en dia las investigaciones
realizadas con los primeros son de dificultosa publicacién. Un proceso
similar se puede esperar en los proximos anos en el area de polimeros
y biomateriales. Los iniciadores empleados en la sintesis de PCL han sido
diversos, entre ellos acidos organicos y alcoholes [72-74,78]. También se
han explorado fosfonatos de hidrogeno, aunque en este caso particular
el mecanismo de reaccién es mas complejo [79,80]. En algunos casos, el
grupo de investigacion empled reactores de diseno propio que permitie-
ron potencias mas elevadas y el escalado de la sintesis hasta 2,5 kg de
producto, sin detrimento del rendimiento (Figura 7.2) [75].

En general, los resultados indicaron que tanto la combinaciones de
nivel de potencia elevado con tiempos de irradiacién cortos como los
de nivel de potencia bajo con tiempos mas prolongados son efectivos
para la sintesis de PCL. Asi, los derivados obtenidos son adecuados para

un amplio espectro de aplicaciones biomédicas.

7.2.2. Copolimeros de bloque poliéster-poli(6xido de etileno)

Como se describiera anteriormente, los poliésteres son biomateriales
relativamente hidrofébicos y esta caracteristica no sélo limita su biode-
gradabilidad en el medio biolégico, sino también su uso en aplicaciones
donde se requiera mayor solubilidad acuosa, como por ejemplo la pro-
duccion de hidrogeles. Para aumentar la afinidad de estos compuestos
por el agua se ha copolimerizado GA, LA y CL con bloques altamente
hidrofilicos de poli(etilenglicol) (PEG) o poli(6xido de etileno) (PEO),
donde estos ultimos juegan el rol de iniciador de la ROP [81-85]. PEG

y PEO presentan estructura quimica idéntica s6lo que el precursor y la
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via sintética son diferentes lo cual resulta en derivados de bajo (PEG) y

alto peso molecular (PEO) (Figura 7.3).
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Figura 7.2. Efecto de la masa de monémero en la ROP de CL asistida por mi-
croondas a gran escala (850W; 0,1% de SnOct). (Reproducido y adaptado de Ref.
75 con permiso de Elsevier).
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Figura 7.3. Estructura quimica de PEG y PEO. La diferencia entre ambos reside
en el precursor y la via sintética empleada.

Las propiedades y las aplicaciones de PEG y PEO se describen brevemente
a continuacién. Dependiendo de las propiedades moleculares de los deri-
vados, se pueden emplear estos compuestos anfifilicos para la produccién
de micelas y vesiculas poliméricas e hidrogeles sensibles a la temperatura
[86-88]. Por ejemplo, tribloques de PCL-b-PEG-b-PCL de peso molecular de
aproximadamente 20 kg/mol fueron sintetizados mediante radiacion de mi-
croondas e investigados para encapsular y liberar el farmaco antiinflamatorio

ibuprofeno durante mas de 24 dias [89]. Nuestro grupo estudi6 las implicancias
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moleculares que gobiernan la encapsulacion del farmaco antituberculoso
rifampicina dentro de micelas poliméricas de “tipo flor” de PCL-b-PEG-b-PCL
[90]. Para ello se emplearon tres iniciadores de PEG con pesos moleculares
promedio entre 6y 20 kg/mol y se ajusté la relacion molar entre las unidades
de etilenglicol (EO) y CL para la obtencién de copolimeros con diferente
peso molecular y balance hidrofilico-hidrofébico (Tabla 7.3) [90].

Las micelas poliméricas de 3700-10000-3700 y 4500-10000-4500 demos-
traron buena capacidad de encapsulacion de rifampicina, aumentando su
solubilidad acuosa mas de 5,4 veces. Ademas, permitieron estabilizarla en
medio acido y en presencia de isoniazida, otro firmaco antituberculoso de
primera linea que cataliza su degradacion en el estomago [91]. A diferencia
de la mayor parte de los trabajos, en este caso, la radiaciéon de microondas
fue utilizada como una herramienta de soporte para permitir la sintesis
rapida y reproducible de los biomateriales. Asi se redujo el tiempo de re-
acciéon de 2,5 horas a 15 minutos. De igual manera, mediante el empleo de
iniciadores de PEG de muy bajo peso molecular (400 g/mol) se sintetizaron
diferentes derivados de PCL diol que conservaron las propiedades intrinsecas
(por ejemplo alta hidrofobicidad) de PCL puro [92]. Un aspecto interesante
de dicho trabajo fue que si bien se emple6 un horno doméstico, se evalué
la distribucién de la radiacién en la cavidad para establecer las zonas de
maxima irradiacion (Figura 7.4A) [92]. Ademas, se estudid la reaccion en

recipiente abierto y cerrado (Figura 7.4B,0C).

Tabla 7.3. Copolimeros PCL-b-PEG-b-PCL sintetizados por ROP asistida por ra-
diacion de microondas empleando tres iniciadores de PEG de peso molecular
creciente entre 6 y 20 kg/mol (Reproducido y adaptado de Ref. 90).

PCL-b-PEG-b-PCL Relacion CL/EO* M,* M, M,° PDI®
elacion CL/1 (g/mol) (g/mol)  (g/mol)
1050-6000-1050 0,14 8100 12.250 13.400 1,10
1450-6000-1450 0,19 8900 11.000 15.200 1,38
2550-6000-2550 0,33 11.100 13.000 15.000 1,16
1300-10000-1300 0,10 12.600 15.400 16.950 1,10
2600-10000-2600 0,20 15.200 16.700 19.700 1,18
3700-10000-3700 0,29 17.400 18.300 23.200 1,27
4500-10000-4500 0,35 19.000 16.000 19.000 1,19
1500-20000-1500 0,06 23.000 21.600 25.950 1,20
3800-20000-3800 0,15 27.600 21.600 26.200 1,21
7850-20000-7850 0,30 35.700 24.850 26.850 1,08

2 Calculado por 'H-RMN; P Calculado por Cromatografia de Permeacién de Ge-
les (GPC); PDI: Polidispersion calculada como M,/M,,.
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Figura 7.4. (A) Determinacion de la distribucion de la radiacién de microondas

en la cavidad de un horno doméstico mediante el método del papel embebido en

CoCl,. (a) Vista superior y (b) patrén de irradiacion. Las areas oscuras representan

las de temperatura maxima donde CoCl; se torna de color azul. (B) Disposicion

experimental en reaccion de recipiente abierto de vidrio. (C) Disposicién experi-

mental en reaccion de recipiente cerrado de poli(cloruro de vinilo). (Reproducido
y adaptado de Ref. 92 con permiso de Wiley & Sons).

Ademas se estudio el efecto de diferentes solventes como DMF y
DMSO, el tiempo de irradiacién y la concentracion de catalizador (Figura
7.5). Se obtuvieron productos de peso molecular de hasta 66 kg/mol con
tiempo de irradiacion de 14 minutos. Por otro lado, cuando se intento
aumentar el peso molecular mediante el aumento de la relaciéon CL/
PEG se favoreci6 la via de la homopolimerizacién iniciada por residuos
de agua del catalizador (SnOct), lo cual disminuy6 el peso molecular
promedio. El reemplazo de moléculas de PEG bifuncionales por derivados
monofuncionales como por ejemplo monometil-PEG resulté en dibloques
del tipo MPEG-PCL [93]. Del mismo modo, se sintetizaron dibloques del
tipo MPEG-PLA de pesos moleculares entre 7,3 y 116,7 kg/mol [93].
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Figura 7.5. (A) Efecto de tiempo de irradiacion sobre el peso molecular. (B)
Efecto de la concentraciéon de SnOct sobre el peso molecular. (Reproducido y
adaptado de Ref. 92 con permiso de Wiley & Sons).

Como fuera comentado anteriormente la extensién del tiempo de
irradiaciéon no mejor6 la conversion y resulté en la escision de la cadena

polimérica y la disminucion del peso molecular final.

7.2.3. Poli(2-oxazolina)s

Las poli(oxazolinas) (POs) se sintetizan mediante reacciones de po-
limerizacién de apertura de anillo catiéonicas (CROP) de 2-oxazolina
pristina o substituida [94]. Estos biomateriales no son muy populares
pero gracias a su versatilidad quimica y buena biocompatibilidad, han
ido ganando atencion en los ultimos afos [95,96] para la produccion de
vesiculas [97,98], micelas poliméricas [99-104], matrices inyectables [105]
y geles dependientes de pH [1006] para la liberacién sostenida de firma-
cos y de genes [107]. Su inclusion en el presente capitulo se sustenta en
que es una de las familias de biomateriales cuya sintesis mediante radia-
cion microondas ha sido mas extensamente estudiada por el grupo de
Schubert. Las POs han sido exploradas también como sustitutos de PEG
en procesos de PEGilacion [108-110], que es la conjugaciéon de bloques
de PEG a moléculas con actividad biolégica para alterar las propiedades
biofarmacéuticas de las mismas o a superficies para modificar la interac-

cion con el entorno biolégico y la adsorcion de proteinas de la sangre.

273



Schubert y colaboradores desarrollaron también métodos para aumentar

la escala de trabajo [111-114] (Figura 7.6).
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Figura 7.6. Esquema de un sintetizador de microondas ASW2000 y el equipamiento
de caracterizacion asociado. Las flechas indican etapas manuales del proceso.
(Reproducido de Ref. 111 con permiso de American Chemical Society).

Es importante destacar que la contribucién de este grupo no se limit6
a la sintesis de esta familia especifica de biomateriales, sino que también
permitié entender aspectos fundamentales de esta tecnologia en la sintesis
de otros grupos de polimeros. Por otro lado, constituye probablemente
una de las producciones mis extensas y exhaustivas llevadas a cabo
hasta el dia de hoy en la tematica del uso de microondas en sintesis de

biomateriales poliméricos.

7.2.4. Poliuretanos

Los poliuretanos (PUs) se encuentran entre los biomateriales mas

hemocompatibles y debido a su quimica muy versatil, las propiedades
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fisicoquimicas, térmicas y mecanicas pueden ser ajustadas de manera muy
fina [115,116]. Los PUs combinan segmentos rigidos que alternan diferentes
diisocianatos aromaticos o alifaticos con extensores de cadena y segmen-
tos flexibles tales como dioles lineales. Dependiendo de la naturaleza del
extensor de cadena empleado para la sintesis, los materiales obtenidos
pueden ser termoplasticos o termorigidos [117,118]. Los primeros com-
prenden extensores bifuncionales, mientras que los segundos derivados
de funcionalidad superior a dos. La capacidad de adaptar la composicion y
el rendimiento ha permitido el desarrollo de derivados con una amplia gama
de propiedades. Por ejemplo, se han obtenido desde materiales altamente
bioestables e inertes utilizados en catéteres vasculares, injertos vasculares y
corazon artificial total hasta matrices completamente biodegradables utiles
para la administracién de farmacos y aplicaciones en ingenieria de tejidos
[116,119]. Los primeros son muy hidrofébicos y resisten la hidrélisis por
tiempos prolongados. Por el contrario, los ultimos son mas hidrofilicos,
pueden absorber fluidos biolégicos en diferentes grados y biodegradarse
o biorreabsorberse de manera controlada in vivo. Parrag y Woodhouse
reportaron la sintesis de PUs que contienen la secuencia glicina-leucina,
el sitio de escision selectiva de varias metaloproteinasas, las cuales son
secretadas en el entorno biolégico durante procesos inflamatorios [120].
Otros investigadores también reportaron la sintesis de PUs biorreabsorbi-
bles usando extensores de cadena novedosos [121-123]. A pesar de su rol
central, la sintesis de PUs asistida por esta tecnologia ha sido estudiada de
forma muy limitada y la mayoria de los estudios se centraron principalmente
en los aspectos quimicos de la via de sintesis y las caracteristicas molecu-
lares obtenidas. Por otro lado, estos trabajos probablemente constituiran
una plataforma para futuros desarrollos. El primer trabajo en la interfase
PU/microondas estudié la reticulacion de resinas de poliuretano con pre-
polimeros de diisocianato y polieter triol [124]. En un trabajo posterior, se
obtuvieron PUs con actividad 6ptica [125] y pigmentados [126]. Al igual que
en el caso de los poliésteres, los tiempos de reaccion fueron sustancialmente
mas cortos (10 a 15 minutos) a los demandados por la reaccioén térmica
(varias horas). En algunos casos se han incorporado liquidos i6nicos para

mejorar el rendimiento [127]. Sin embargo, la toxicidad de estos aditivos no
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es conocida aun, por lo que esto puede constituir un obstaculo importante
para su aplicacion en la sintesis de productos biomédicos. Incluso siendo
mas toxicos, los limites superiores aceptables de los solventes organicos
mas comunes estan bien definidos por las agencias regulatorias y ademas
presentan puntos de ebullicion mas bajos que los liquidos i6énicos por lo
cual su eliminacién es mas sencilla [128]. Otra ventaja de esta tecnologia
es que se logra aumentar el porcentaje de polimerizacion y el peso mole-
cular del producto [129]. Una limitacién importante de los PUs es su dificil
procesamiento (por ejemplo baja solubilidad en diferentes solventes) por la
formacion de uniones de puente de hidrégeno. La radiaciéon de microondas
podria facilitar dicha etapa facilitando la ruptura de dichas uniones, aunque

no existen aun estudios en este sentido.

7.2.5. Poli(alquil carbonato)s

Los poli(alquil carbonato)s (PACs) son una familia muy versatil de
biomateriales normalmente sintetizados por la ROP de carbonato de
trimetileno y sus derivados sustituidos en presencia de catalizadores
metalicos [130,131]. Las propiedades mas interesantes de estos materiales
son buena biocompatibilidad, baja toxicidad y propiedades mecanicas
ajustables de acuerdo a la aplicacion [132]. Las reacciones convencionales
se llevan a cabo a temperaturas entre 100 y 120°C durante al menos 24
horas [131]. Por ello, la implementacion de una tecnologia que permita
acortar el tiempo de reaccién aparece como muy atractiva. Los PACs
comunes son altamente hidrofébicos y se degradan muy lentamente.
Es importante destacar que los productos de degradacién no son acidos
y de esta manera se previene el efecto autocatalitico y el dano tisular
asociados a la degradacion de poliésteres como PLA y PLGA [133]. Estos
materiales también son susceptibles de degradacién enzimatica [130]. Para
aumentar la velocidad de degradacion, se han desarrollado derivados mas
hidrofilicos que contienen bloques terminales de PEG [134-137]. Otros
autores sintetizaron PACs modificados con grupos funcionales amina para

ser empleados en transfeccién génica no viral [138].
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El namero de estudios que report6 la sintesis de poli(trimetilencarbonato)
es escaso [139-142]. Por ejemplo, Zhang y colaboradores sintetizaron un
derivado de peso molecular 80 kg/mol con un rendimiento de 83% en 10
minutos [139]. Esto represent6é un aumento de la velocidad de reaccién de
120 veces [139]. Mas recientemente, se sintetizo el mismo polimero usando
etilenglicol como iniciador en ausencia de catalizador [140]. En general,
los porcentajes de conversion reportados fueron superiores a 90% y mucho
mayor que en reacciones térmicas [141,142]. También aqui, la irradiacion
por tiempo muy prolongado o a temperatura muy elevada favoreci6 la

escision de la cadena y la caida del peso molecular (Figura 7.7) [142].
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Figura 7.7. (A) Efecto del tiempo de irradiacion sobre la masa molar (A) y el

porcentaje de conversion () y (B) efecto de la temperatura sobre la masa molar

(m) y el porcentaje de conversiéon (A) de carbonato de trimetileno empleando

PEG de peso molecular 2000 g/mol como iniciador en una relacién molar 1000:1,
a 120°C (Reproducido y adaptado de Ref. 142 con permiso de Elsevier).

Dependiendo del catalizador empleado y el tiempo de reaccidn, se

obtuvieron derivados de peso molecular de hasta 75,4 kg/mol [143].

7.2.6. Polipéptidos

Polipéptidos con diferentes arquitecturas han encontrado maultiples
aplicaciones biomédicas, no s6lo debido a su diversa actividad biolégica,
sino también como vehiculos de farmacos y genes y andamiajes para cultivo
de células en ingenieria de tejidos. La sintesis normalmente comprende

la reaccion secuencial de aminoacidos protegidos para la formacion del
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enlace peptidico. Un inconveniente de esta metodologia de sintesis es la
fuerte tendencia de las secuencias peptidicas en formacién a agregarse,
fenomeno que da a lugar a reacciones de protecciéon y desproteccion
incompletas que impiden el progreso de la reaccion y la obtencién de
productos de estructura quimica homogénea [144].

La tecnologia de radiacion de microondas ha sido explorada en la sin-
tesis de oligo y polipéptidos y otras moléculas peptidomiméticas, sobre
todo en el caso de derivados con tendencia alta a la agregacion [145].
Por ejemplo, la exposiciéon de una mezcla equimolar de glicinamida,
L-alaninamida, L-valinamida, L-acido aspartico a-amida, y L-histidinamida
a ciclos repetidos de hidratacion y deshidratacion dio lugar a polipéptidos
con buenos rendimientos [146]. En un estudio mds reciente, se reporto
la sintesis en fase s6lida de amilina, un polipéptido amieloide que forma
agregados en los islotes de Langerhans de pacientes que sufren diabetes
tipo II [147]. En general, las reacciones fueron notablemente mas rapidas
que con el método convencional.

El objetivo del presente capitulo es centrarse en péptidos empleados
como matriz para la liberaciéon de farmacos o el cultivo de células. En
este contexto, Tantry y colaboradores demostraron que el empleo de
las microondas permiti6é acelerar cada etapa sintética de 15-30 minutos
a 30-45 segundos, lo cual representa un avance dramatico en vias sin-
téticas que demandan numerosos pasos [148]. Asi, luego de una serie
de acoplamientos y una desproteccion final, se obtuvo un pentapép-
tido presente en la molécula de elastina con un rendimiento de 67%.
Los oligopéptidos auto-ensamblables derivados de elastina han ganado
popularidad en aplicaciones como recubrimientos no trombogénicos
[149] y matrices para ingenieria de tejidos [150]. De igual manera se
han sintetizado homo y hereropolimeros de acido poliaspartico [151]
y acido poliglutamico [152], los cuales se emplean en la produccion
de diferentes tipos de nanotransportadores [153,154]. De igual manera
se ha reportado la sintesis de poli(epsilon-lisina) en un tiempo de 30
minutos, la cual puede emplearse para la remocion selectiva de endotoxi-
nas [155]. En los ultimos afios han surgido sintetizadores automatizados

de radiacién de microondas disefiados para la sintesis de péptidos, los
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cuales permiten llevar a cabo todas las etapas del proceso sintético en

fase soélida [156].

7.2.7. Poliéteres

El PEG es uno de los poliéteres mas biocompatibles y uno de los bioma-
teriales mas extensamente empleados en clinica [157,158]. Esto se debe a
una combinacion de caracteristicas tnicas tales como muy buena solubilidad
tanto en solventes acuosos como organicos y toxicidad e inmunogenicidad
limitada. Debido a ello, diferentes derivados mono, bi y multifuncionales
han sido utilizados para modificar superficies, particulas y moléculas biol6-
gicamente activas en un proceso conocido como PEGilacion [159]. También
ha sido combinado con polimeros hidrofébicos para aumentar la afinidad
por el agua y acelerar procesos de degradacion hidrolitica y en el desarrollo
de micelas poliméricas e hidrogeles fisicos y quimicos [81,82,84,85,90,91].

La sintesis de PEG comprende la policondensacion de etilenglicol en
presencia de acidos o bases. Este proceso no es muy eficiente y resulta
en derivados de peso molecular relativamente bajo (<6 kg/mol) [160].

El PEO es producido por la polimerizacién de 6xido de etileno y da lugar
a derivados de alto peso molecular (1000 kg/mol). No se ha estudiado aun
la sintesis asistida por microondas de PEG o PEO aunque se han comen-
zado algunos trabajos incipientes de polimerizacion de 6xido de etileno
y CO, para la obtencion de poli(éter-cabonato)s [161]. La sintesis asistida
por microondas de poliéteres lineales de isosorbide y isoidida mostraron
rendimientos similares a los observados con el método térmico pero los
tiempos de reaccion disminuyeron de 1-30 dias a 0,5-1 horas, lo cual re-

presenta una mejora notable [162,163].

7.2.8. Poli(anhidrido)s

Los poli(anhidrido)s se exploraron por primera vez como matrices para

la liberacion sostenida de farmacos por Langer y colaboradores a comien-
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zos de los anios 80 [164]. Su singularidad reside en la capacidad de ajustar
el proceso de bioerosion superficial desde unos pocos dias hasta varios
anos mediante modificaciones quimicas (Figura 7.8) [165]. Esta versatili-
dad ha allanado el camino para su aplicacion mas masiva en el desarrollo
de productos farmacéuticos innovadores [160]. La sintesis convencional de
PAs es la policondensaciéon en estado fundido de pre-polimeros acetilados
de acidos dicarboxilicos. En general, se obtienen polimeros de alto peso
molecular con alto rendimiento luego de reacciones que demandan entre
1,5 y 3 horas. Sin embargo, el proceso completo de sintesis y purificacién
puede demandar varios dias de trabajo. Gliadel® es probablemente el
sistema de liberacion de firmacos a base de PAs mas exitoso [167,168].
El mismo libera de forma localizada el antitumoral carmustina en el trata-
miento del glioblastoma multiforme luego de la resecciéon quirurgica del
tumor. El Gnico estudio en la interfase de PAs y microondas fue reporta-
do por Vogel y colaboradores, quienes policondensaron acido sebacico
y 1,6-bis-(p-fenoxi)-hexano [169]. El aspecto mis sobresaliente de este

trabajo fue que los tiempos de reaccion se redujeron a 6-20 minutos.
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Figura 7.8. Estructura de PAs representativos y sus copolimeros empleados en
sistemas de liberacion de firmacos (Reproducido y adaptado de Ref. 165 con
permiso de Elsevier).

7.3. Polimerizacién por injerto molecular

La modificacién quimica de macromoléculas de origen natural y

sintético que presentan un numero elevado de grupos funcionales en
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la cadena lateral, como por ejemplo los polisacaridos o los polioles,
mediante la polimerizaciéon por injerto (graft polymerization) es un
area de investigacion de gran interés ya que permite la obtencion de
productos que combinan arquitecturas moleculares novedosas con ca-
racteristicas fisicoquimicas, térmicas, mecanicas y bioldgicas unicas y
ajustables a una aplicacion biomédica especifica [170]. En la presente
seccion se discutiran diferentes estrategias sintéticas que emplearon
esta tecnologia en reacciones de polimerizacion por injerto molecular

mediante diferentes mecanismos.

7.3.1. Polimerizacién por radicales libres

La polimerizacion lineal por radicales libres comprende la generacion
de radicales libres derivados de grupos funcionales alcohol primario y
la posterior reacciéon de dichos radicales con monémeros reactivos que
contienen grupos insaturados del tipo alilo. Singh y colaboradores repor-
taron la polimerizacion de acrilamida en goma guar [171]. Las velocidades
de reaccion y los rendimientos por microondas fueron sustancialmente
mayores que en condiciones térmicas. Ademas, en el segundo caso fue
indispensable el empleo del par redox de acido ascérbico y persulfato
de potasio como iniciador y AgNO3 como catalizador. La eficiencia y
el porcentaje de injerto fueron 66,66% y 190%, respectivamente, des-
pués de irradiar 0,22 minutos, mientras que fueron 49,1% y 140% luego
de 80 minutos por el método convencional. Cuando la polimerizacién
se llevo a cabo en ausencia de iniciador/catalizador, la reaccién mostro
eficiencia y porcentaje de injerto de 42,1% y el 120%, respectivamente,
después de 0,33 minutos De igual manera, se injertaron poli(acetonitrilo)
y poliacrilamida en quitosano [172,173]. En el primer caso, la reaccion
térmica resulté en 105% de injerto en una hora, mientras que con las
microondas en 170% en 1,5 minutos [172]. En el segundo caso, las mi-
croondas aumentaron el porcentaje de injerto de 82% a 169% y en un
tiempo considerablemente mdas corto, 1,2 en lugar de 60 minutos [173].
Lo mismo se observé cuando se injerté metacrilato de metilo en qui-

tosano [174]. Estos resultados sugirieron que seria la radiacién la que
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induce la formaciéon de los radicales libres a lo largo de la cadena del
polisacarido por sustraccion de radicales H® de los grupos -OH y la ge-
neracion de radicales -O° que atacan el monémero reactivo iniciando la
polimerizacion. Otros trabajos emplearon otros polisacaridos como por
ejemplo almidon [175], xiloglucano [176] y goma gellan [177]. A pesar de
la utilidad de este enfoque sintético, la contribucion de esta tecnologia

en aplicaciones biofarmacéuticas no fue explotada convenientemente.

7.3.2. Polimerizacién de apertura de anillo

Este mecanismo de injerto se basa en el uso de polisacaridos y otras
moléculas multifuncionales como iniciadores de la ROP de lactonas
tales como GA, LA y CL [170]. Los bloques de poliéster producidos son
mas cortos que los que habitualmente se obtienen en reacciones de
polimerizacion lineal y los productos finales menos cristalinos y mas
hidrofilicos. A menudo, esta alteracion arquitecténica no solo afecta
al comportamiento térmico y la biodegradabilidad sino que también
facilita el procesamiento del producto [178]. Como se mencionara arriba,
la ROP lineal demanda varias horas. Liu y colaboradores emplearon
quitosano como iniciador para polimerizar CL usando SnOct como ca-
talizador bajo condiciones suaves [179]. Los copolimeros mostraron alto
porcentaje de injerto (hasta 232%) en aproximadamente 15 minutos.
Para restringir la etapa de iniciacién (apertura de CL) s6lo a los grupos
-OH, los grupos amina se protegieron y mas tarde se regeneraron con

monohidrato de hidrazina (N;H4.H,O) en agua a 100°C (Figura 7.9).
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Figura 7.9. Sintesis de quitosano-g-PCL (Reproducido y adaptado de Ref. 179 con
permiso de Elsevier).

El tiempo requerido para lograr porcentaje elevado de injerto fue 15

minutos (Figura 7.10).
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Figura 7.10. Efecto del tiempo de irradiacién (450 W) sobre el porcentaje de
injerto de CL en quitosano con relaciéon en peso de ftaloil-quitosano:CL de 1:1
(W) y 1:2 (o) (Reproducido y adaptado de Ref. 179 con permiso de Elsevier).
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Por otro lado, el aumento de la potencia por encima de 450 W aumen-
t6 la degradacion térmica y disminuyo el porcentaje de injerto. De igual
manera, quitosano se evalué iniciador de la polimerizacién de D,L-LA,
lograndose porcentajes de injerto entre 323% y 632% [180]. También se
estudi6 la polimerizacion de CL empleando alcohol de polivinilo [181]
y almidén [182] como iniciadores de la ROP. Siguiendo el mismo con-
cepto, micro y nanoparticulas inorganicas y organicas modificadas en la
superficie fueron utilizadas para iniciar la polimerizacién de CL y LA en

la obtencion de materiales compuestos.

7.4. Produccién de hidrogeles

Los hidrogeles son redes poliméricas tridimensionales generadas por
la reticulacion fisica o quimica de las cadenas poliméricas [183,184]. Dada
la alta capacidad de absorber agua, los hidrogeles naturales y sintéticos
se emplean como matrices para la liberacion sostenida de farmacos so-
lubles e insolubles, de moléculas biol6gicamente activas como proteinas
[183,184], y el cultivo celular y la ingenieria de tejidos [185]. El uso de
la radiaciéon de microondas en la sintesis de hidrogeles para aplicaciones
biomédicas se circunscribe a los ultimos afos. Asi, antes de 2004, esta
tecnologia fue fundamentalmente usada para la desinfecciéon de lentes
de contacto blandas [186].

El primer trabajo que previé expresamente el uso polisacaridos mo-
dificados quimicamente con esta tecnologia en el campo biomédico
describi6 geles de agar y k-carragenano injertados con poli(vinilpirrolidona)
(PVP) mediante reacciones radicalarias de injerto molecular [187]. Las
reacciones se completaron en 2 minutos. Estudios de hinchamiento in-
dicaron que el agar-g-PVP y el carragenano-g-PVP absorbieron mayor
cantidad de agua que los azdcares no modificados. Por otro lado, los po-
lisacaridos modificados presentaron propiedades mecanicas mas pobres.
En este contexto, estos derivados podrian ser ventajosos para el desarrollo
de apositos absorbentes, matrices de ingenieria de tejidos y sistemas de

liberaciéon para administracion de farmacos en forma tépica. Siguiendo
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una linea conceptual similar, se sintetizaron adhesivos de k-carragenano-
g-poli(acrilamida) con diferente contenido de nitrégeno, parametro que
gobierna las propiedades adhesivas [188]; a mayor contenido, mayor adhesion.

Las microondas también se estudiaron en la modificacién de dcido
poli(acrilico) con adamantilo a través de grupos amina libre [189]. La reac-
cién se completé en 20 minutos sin solventes ni agentes de acoplamiento.
La incorporacion de estos grupos hidrofébicos en la cadena lateral permitioé
reticular fisicamente la matriz.

Las redes reticuladas de PEG vy ricas en PEG han sido ampliamente inves-
tigadas para diferentes aplicaciones biofarmacéuticas [190-194]. Lin-Gibson
y colaboradores emplearon por primera vez la radiacion de microondas
para la reticulacion quimica de geles [195]. Sin embargo, la tecnologia de
microondas s6lo se aplico a la sintesis primaria del derivado fotopolime-
rizable PEG-dimetacrilato [195]. La reaccion térmica demandé cuatro dias,
mientras que la asistida por microondas s6lo 10 minutos. Dado que los
hidrogeles se destinaron a la encapsulacion de condrocitos, la reticulacion
de células por microondas produciria muerte celular total. Esta es una
limitacion seria cuando compara con otros métodos de reticulaciéon mas
citocompatibles [190-194].

Poli(\V-isopropilacrilamida) genera hidrogeles termosensibles cuya
reticulacion es fisica y que son liquidos a temperatura ambiente y que
solidifican a la temperatura fisiologica. Asi, estos materiales se utilizan
ampliamente como matrices "inteligentes" para el suministro de firmacos y
como andamios de ingenieria de tejidos que pueden ser inyectados por téc-
nicas minimamente invasivas [196]. Para polimerizar N-isopropilacrilamida,
Shi y Liu emplearon PEG de peso molecular 600 g/mol como solvente,
agente absorbente de la radiacién y porégeno [197]. El tamafio de poro
y la capacidad de hinchamiento generado se pudieron modificar mediante
ajustes de la relacion de N-isopropilacrilamida y PEG. Zhao y sus colabo-
radores compararon la sintesis de poli(/V-isopropilacrilamida) reticulada
por métodos térmicos y microondas [198,199]; N,N'-metilenbisacrilamida
y azobis(isobutironitrilo) se utilizaron como agente de reticulacion e
iniciador, respectivamente. Cuando se empleé el método térmico a 70,

80 y 90°C, la reacciéon demandé 24 h, lograndose un rendimiento de

286



aproximadamente 73%. Cuando se emplearon microondas, requirieron
entre 5 y 30 minutos y el rendimiento fue entre 87 y 100% [198]. Ademas
la microestructura de los productos obtenidos por ambas metodologias
de sintesis fue diferente, siendo aquellos por microondas mas porosos
y con mayor capacidad de hinchamiento [198,199]. Estos resultados in-
dicaron que la reticulacion por microondas fue mas completa.

La cinética de produccion de hidrogeles reticulados de acido poli(acrilico)
se investigo recientemente [200]. La velocidad de reaccion se increment6 entre
32y 43 veces con las microondas. Ademas, el proceso demostré cinética de
primer orden, mientras que térmicamente la cinética fue de segundo orden.

La “quimica rapida" (click-chemistry) es una nueva estrategia sintéti-
ca introducida hace aproximadamente una década y que se basa en la
sintesis rapida de compuestos mediante la reacciéon de pequefios grupos
funcionales [201]. Por ejemplo, la incorporacién de grupos colgantes
de cistamina en cadenas de poli(metilmetacrilato) se realizé a 80 W du-
rante 10 minutos [202]. A continuacion, este derivado se hizo reaccionar
con el mismo polimero modificado con grupos funcionales alilo que por
reacciones tiol-ene formaron redes reticuladas quimicamente. Sin embar-
go, las microondas no se emplearon en la etapa de reticulacion, la cual
demando 2 horas bajo condiciones convencionales.

Los datos globales sustentan que la radiacién de microondas es el
método mas rapido y mas eficiente para la produccion de matrices ri-
cas en agua. Sin embargo, los trabajos reportados aparecen ain como
esfuerzos relativamente aislados y, por tanto, el potencial de esta area

permanece virgen.

7.5. Producciéon de micro y nanoparticulas por polimerizacion

in situ

La encapsulacion de farmacos dentro de micro (MPs) y nanoparticulas
(NPs) se encuentra entre las aproximaciones tecnologicas mas eficientes para
mejorar su solubilidad acuosa, su estabilidad fisicoquimica y su biodisponi-

bilidad, asi como también para sostener s