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RESUMEN

Poli (uretano-ureas) segmentados (PUUS) fueron sintetizados empleando
aminodacidos de L-Arginina (PUUR) y L-Lisina (PUUK) como extensores de cadena
y pre polimero de poli-e-caprolactona diol (PCL) con 4,4-metilen-bis-
ciclohexildiisocianato (HMDI). Peliculas delgadas y tubos de estos mismos
materiales fueron caracterizados mediante FTIR, DSC, DRX, AFM, SEM vy
propiedades mecanicas. La composicion quimica de los PUUS, obtenida por FTIR,
mostré absorciones caracteristicas del grupo uretano (-NHCOO-) alrededor de
1500 cm™", NH alrededor de 3300 cm™’, y los C=0 de la PCL alrededor de 1730
cm™'. Difraccién de rayos X revelé que los PUUS pueden ser considerados como
semicristalinos al presentar un pico de 28 = 19.9°. Mediante DSC sé determino la
una temperatura de fusion (Tm) a 49.6 °C y 47.8 °C para PUUR y PUUK
respectivamente. A través de AFM se encontré que las peliculas PUUK son mas
rugosas (0.644 um) que las de PUUR (0.309 um). Sin embargo la rugosidad en las
superficies exteriores de los injertos de PUUR y PUUK fue de 0.296 ym y 0.121
gm respectivamente. La caracterizacion mecanica determiné que el moddulo
elastico a tensién longitudinal en peliculas (E.p), de PUUR y PUUK fue de 6.42 +
0.01 MPa y 6.31 + 0.92 MPa respectivamente, mientras que los médulos elasticos
de los tubos de PUUR y PUUK ensayados a tensién longitudinal (E.r), fue de 5.53
+ 0.99 MPa y 4.34 + 0.55 MPa respectivamente, y los modulos elasticos de los
tubos de PUUR y PUUK ensayados a tensién circunferencial (Ecr) fue de 3.76 +
0.77 MPa y 4.44 + 1 MPa respectivamente. Estos resultados indican que los
injertos vasculares presentan anisotropia geométrica. Los ensayos de resistencia
a la sutura mostraron que PUUK presenté una menor resistencia al utilizar sutura
de seda 3-0. La adhesién y proliferacién celular a 3 dias de cultivo con fibroblastos
de embrion de raton en la superficie exterior de PUUR y PUUK mostré que estas

celulas se orientaron sobre los patrones longitudinales observados por SEM.
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ABSTRACT

Segmented poly (urethane-ureas) (PUUS) based on polycaprolactone diol and
4 4'-methylene-bis (cyclohexyl isocyanate) prepolymers were synthesized using L-
Arginine (PUUR) and L-Lysine (PUUK) as chain extenders. Films and tubular
grafts were prepared and characterized by FTIR, DSC, DRX, AFM and SEM. The
chemical composition, as obtained by FTIR, showed urethane group absorptions
(-NHCOO-) at 1500 cm™", NH at 3300 cm™ and C=0 from the PCL at 1730 cm™. X-
ray diffraction showed that PUUS can be considered as semicrystalline polymers
due to the presence of reflections at 26 = 19.9°. Crystallinity was confirmed by
DSC as these polymers exhibited a melting temperature (Tm) at 49.6 °C and 47.8
°C for PUUR and PUUK respectively. By AFM was observed that the PUUK films
had a rougher surface (0.644 pm) than PUUR (0.309 um). However, the roughness
in the outer surfaces of the grafts was 0.296 ym and 0.121 pym for PUUR and
PUUK respectively, indicating that the preparation of the grafts reduced their

roughness.

The mechanical characterization determined that the elastic modulus of
longitudinal stress in films (E.p) of PUUR and Puuk was 6.42 + 0.01 £ 0.92 MPa
and 6.31 MPa respectively. While the elastic modulus of the tubes tested at
longitudinal stress (E.t) was 0.99 + 5.53 MPa and 4.34 + 0.55 MPa, respectively
for PUUR and PUUK. And the elastic modulus of the tubes tested at
circumferential stress (Ect) was 3.76 £ 0.77 MPa and 4.4 + 1 MPa, respectively for
PUUR and PUUK. These findings suggest that vascular grafts present geometric
anisotropy. Suture resistance, measured using silk 3-0, of PUUK was lower

compared to PUUR.

Adhesion and 3 day cell proliferation of mouse embryo fibroblasts showed
orientation on the outer surface of PUUR and PUUK as observed by SEM.
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INTRODUCCION

Las enfermedades cardiovasculares a menudo afectan el flujo de la sangre ya
sea mediante el bloqueo o el debilitamiento de los vasos sanguineos. Entre las
enfermedades cardiovasculares se encuentran las: cardiopatias coronarias
(ataques cardiacos), enfermedades cerebrovasculares (apoplejia), el aumento de
la tension arterial (hipertension), vasculopatias periféricas, cardiopatias
reumaticas, cardiopatias congénitas e insuficiencia cardiaca [1], entre otras. A
pesar de los avances alcanzados durante la década pasada se estima que en los
proximos afos continuaran siendo la primera causa de muerte en los paises
industrializados [2]. Actualmente existen injertos vasculares sintéticos de poli
(etilen) tereftalato (PET) conocido como Dacron y de politetrafluoroetileno
expandido (ePTFE) conocido como Teflén expandido, pero dichos materiales
fracasan rapidamente debido a sus altos ritmos de oclusion en aplicaciones de
bajos calibres (< 6 mm) [3, 4]. Por esta razén es importante obtener nuevos
materiales sintéticos que puedan ser usados como injertos vasculares de bajo
calibre. A partir de 1980 los poliuretanos segmentados (PUs) han ganado
popularidad como injertos vasculares. Entre las caracteristicas que los han
convertido en candidatos primarios para esta aplicacion se encuentra su
biocompatibilidad y sus propiedades fisicas [5], entre otras. Los PUs consisten en
tres diferentes mondmeros: un poliol que constituye el segmento flexible, un
diisocianato, y un monomero extensor de cadena, que forman el segmento rigido
[6]. Gracias a sus aceptables propiedades en medicina los PUs han sido
empleados en: valvulas de corazones artificiales, injertos vasculares, para fijar
fracturas, para uniones artificiales, en dispositivos de liberacion controlada de
farmacos, [7] etc. Sin embargo, los PUs tradicionales presentan pobres
propiedades de fatiga, degradacion no controlada y una pobre adhesion celular,
pero gracias a la versatilidad en su sintesis permite mejorarlos y adecuarlos de

acuerdo a las caracteristicas deseadas [8].



Una desventaja que presentan los injertos vasculares sintéticos es que
comunmente inducen a la formacion de trombos. Por lo tanto, numerosos estudios
han sido dirigidos para mejorar el desempefio de los injertos vasculares sintéticos
y recientemente existe un interés significativo en L-arginina (L-Arg) debido a su

capacidad de anti agregacion plaquetaria y su inhibicion a la formacién de trombos
[9].

Con base en lo anterior se propone en este trabajo el desarrollo de PUs para
una posible aplicacion como un injerto vascular de bajo calibre, utilizando
materiales biodegradables como la policaprolactona (PCL), diisocianatos anti
cancerigenos como el 4,4-metilen-bis-ciclohexil diisocianato (HMDI) y extensores
de cadena aminoacidos como la L- lisina (L-Lys) y L-Arginina (L-Arg). La seleccién
de estos aminoacidos se basa en estudios anteriores realizados por nuestro grupo
de trabajo, en donde se encontré que los poli (uretano-ureas) segmentados
(PUUS) preparados a base de amino acidos ayudan significativamente a la
proliferacion de células endoteliales, ademas de poseer buenas propiedades
mecanicas, adecuado tiempo de coagulacion, baja citotoxicidad y productos de
degradacion no toxicos, lo cual lo convierten en un buen candidato para su uso en
aplicaciones cardiovasculares [8]. Este trabajo de tesis esta organizado de la
siguiente manera. En el capitulo 1 se describen aspectos generales relacionados
con las enfermedades cardiovasculares, las propiedades mecanicas de las
arterias y aplicaciones médicas de los poliuretanos segmentados. En el capitulo 2
se detalla la metodologia de la sintesis de los poliuretanos segmentados seguido
de las diferentes técnicas de caracterizacion empleadas. En el capitulo 3 se
presentan los resultados obtenidos y se discuten los factores involucrados en las
propiedades mecanicas de los PUUS, el efecto de las propiedades fisicoquimicas,
superficiales y la compatibilidad biologica. Finalmente, se incluye una seccion de

conclusiones y de sugerencias para trabajos futuros.



CAPITULO 1 ANTECEDENTES

1.1 Perspectiva historica y panorama

Hace 100 afios las enfermedades cardiovasculares (CAD, por sus siglas en
inglés) representaban el 10% de las muertes pero en los ultimos afios las CAD
representan aproximadamente el 30 % de la mortalidad en el mundo y casi el 50
% en el mundo industrial, donde la mayoria de las muertes por CAD son
relacionadas con la arteria coronaria, (ver Figura 1.1), debido a la acumulacién de
tejido fibroso, lipidos y compuestos de calcio originando que las arterias se
bloqueen parcialmente conduciendo a la ateroesclerosis [10]. La ateroesclerosis
es una forma de arterioesclerosis (endurecimiento de las arterias) la cual es una
enfermedad multifuncional y esta influenciada por la dieta alimenticia, tabaquismo,

diabetes, alta presion sanguinea, falta de ejercicio y otros factores [1, 2].

18%
Enfermedad
cerebrovascular

6%
Insuficiencia
cardiaca

5%
Hipertension
4%
Enfermedades de
las arterias

0.4%
Fiebre reumatica

53%
Arteria coronaria

0.4%
Defectos 13%
cardiovasculares  orge
congénitos

Figura 1.1 Muertes por CAD en los Estados Unidos en el 2002 [10].



Algunas personas nacen con las CAD y otras la desarrollan a lo largo de su
vida. Las CAD incluyen: la cardiopatia coronaria (falta de circulacion de la sangre
hacia el corazéon y sus alrededores), insuficiencia cardiaca congestiva
(incapacidad del corazon para bombear suficiente sangre a través de todo el
cuerpo) y la enfermedad valvular (cuando las valvulas cardiacas experimentan
insuficiencia), entre otras [1]. En el 2006 la Asociacion Americana del Corazon
estim6é que 1 de cada 6 muertes estaba relacionada con esta enfermedad y que
entre 1996 al 2006 el numero de casos registrados por padecimientos vasculares
aumentd de 5.4 millones a 7.2 millones, es decir un 33%, y se estima que para el
2020 la enfermedad coronaria superara las enfermedades infecciosas como la
principal causa de muerte y morbilidad [11]. Por otra parte, el costo directo o
indirecto de las CAD en los Estados Unidos fue estimado en $ 503.2 billones para
el 2010 y se cree que mas de 81 millones de adultos americanos tienen uno o
mas tipos de enfermedad -cardiovascular, lo que ha convertido a estas
enfermedades en una carga econdmica [12]. Esta tendencia muestra que las CAD
estan creando la necesidad de nuevos tratamientos como por ejemplo implantes,

productos farmaceéuticos o cambios radicales en los habitos de vida.
1.2 Anatomia vascular de las arterias

Para comprender como las CAD afectan al sistema vascular es necesario
conocer la anatomia vascular de los vasos sanguineos y los principales
componentes del flujo sanguineo. Como se sabe la sangre es transportada hacia y
desde el corazon por los vasos sanguineos, los cuales pueden ser clasificados en
arterias y venas. Las arterias transportan la sangre desde el corazén y las venas
transportan la sangre hacia el corazoén; tanto las arterias como las venas tienen
una estructura similar formada por tres tunicas, (ver Figura 1.2), las cuales son:
tunica intima, tunica media y tunica adventicia [13]. A continuacion, se describe

cada una de estas tunicas.



1) Tunica intima: Esta es la capa interior de la arteria y esta formada por
células endoteliales (CE) por lo tanto también es llamada endotelio, cuya funcién
es prevenir la trombosis espontanea y regular el tono vascular de las células
musculares lisas (SMC, por sus siglas en inglés). La mayoria de los anatomistas y
bidlogos celulares definen que la intima, ademas de estar formada de CE,
contiene una membrana basal (aproximadamente 80 nm de espesor) y una capa
llamada sub endotelio compuesta de capas de colageno, fibras elasticas, SMC, y
quizas algunos fibroblastos. Sin embargo, la capa sub endotelial esta usualmente
presente en grandes arterias como la aorta, mientras que en la mayoria de otros

vasos sanguineos, la tunica intima consiste en CE y una membrana basal.

2) Tuanica Media: Esta es la capa media de |a arteria, la cual estda compuesta
de SMC que secretan una matriz extracelular como el colageno y la elastina. La
elastina contribuye a la elasticidad de las arterias y tiene la capacidad para
deformarse reversiblemente hasta 220% de su longitud original. Por otra parte, el
colageno confiere la resistencia a la traccion de los vasos y se asegura de que el
recipiente no se extiende mas alla de su capacidad [14]. Por ello, la elastina y el

colageno contribuyen a las propiedades viscoelasticas de una arteria.

3) Tunica Adventicia: Esta es la capa externa de la arteria, se compone
principalmente de fibroblastos y de matriz extracelular, en esta capa se encuentra
el suministro de sangre microscopica a la arteria (vasa vasorum), asi como su
inervacion simpatica, fibras de colageno, macréfagos, nervio mielinizado y nervio

amielinico.
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Tunica media —(-

Tunica adventicia

Figura 1.2 Estructura de una arteria sana que consta de tres tunicas [13].

Por otra parte, aproximadamente la mitad del volumen de la sangre humana
esta compuesta de células, la otra mitad esta compuesta de agua, albumina,
fibrinbgeno e iones (Na, K, P, Ca, etc.). Las células en la sangre incluyen a los
glébulos rojos, globulos blancos y plaquetas, (ver Figura 1.3). En donde los
globulos rojos presentan una geometria en forma de discos concavos con
aproximadamente 8 pm de diametro, y en ellas se encuentra la hemoglobina que
son las responsables de transportar el O, desde los pulmones hacia el cuerpo y de
regresar a los pulmones CO;. Un trauma o cambios en la presion pueden provocar
en estas células la liberacion de hemoglobina que conduce a su vez a una
disminucién de la capacidad de transportar CO, [11]. Por otra parte, los glébulos
blancos presentan una geometria esférica y tienen un diametro entre 7 — 22 pm
defienden al cuerpo contra sustancias extranas y enfermedades [11]. Mientras que
las plaquetas son discos entre 2 — 4 um de diametro y estas contienen factores de
crecimiento que son liberados tras una activacion para limitar una hemorragia, ya
que después de ocurrir una lesion en la arteria las plaquetas se adhieren con el fin

de reducir la pérdida de sangre a través de la formacion de coagulos. En donde un



coagulo fijo se denomina trombo mientras que un coagulo flotante se le conoce

R 2o

Globulos blancos {_!"
Glébulos rojos . .
Plaquetas

Figura 1.3 Células en el flujo sanguineo [11].

como émbolo [11].

1.3 Fisiologia de las enfermedades cardiovasculares

En el siglo XVI las CAD fueron reconocidas por primera vez como una
“degeneracion de los huesos” por Fallopius. Esto, condujo a Lobstein en el siglo
XIX a la terminologia de arterioesclerosis (derivado de las palabras griegas
“airpipe” es decir arteria y de “scleros” que significa duro). Sin embargo, este
término fue modificado a ateroesclerosis (derivado en la palabra griega “gruel” que
significa ateroma) para reflejar el descubrimiento de Anitschow en 1914. Desde
entonces varias teorias han sido desarrolladas para poder explicar la
ateroesclerosis incluyendo la de teorias de agregacion plaquetaria, la
degenerativa, la de estrés oxidativo, de respuesta a lesiones, la inflamatoria, la
monoclonal, etc. Actualmente prevalece la teoria de respuesta a lesiones, (ver
Figura 1.4), promovida por Russel Ross y por John Glomset en 1973 y que

subsecuentemente ha sido modificada a lo largo de las décadas posteriores. Esta



teoria sugiere que la ateroesclerosis se desarrolla como una respuesta

proliferativa inflamatoria a una lesion en la tunica intima [15].

LESION REPARACION
Restauracion

Factores de riesgo vascular

Trauma mecanico Exposicion a la

radiacion Compensacion
Normal Activado e S S R e

Vasa vasorum Vasa vasorum

S
—_ta

. E e
At e a8

Descompensacion

B AL S il
TR ey Slie AW Oy

Hemorragia Leucocitos

Lipidos

Figura 1.4 Esquema de la teoria de respuesta a lesiones en vasos
sanguineos [15].

El resultado de esta lesion esta determinado por los mecanismos de reparacion
distinguiéndose entre: una completa restauracién, una compensacién con una
remodelacion estable incluyendo fibrosis y calcificacion o por una remodelacion
inestable incluyendo inflamacién, neovascularizacién y trombosis. Esta teoria
establece que la activacion o disfuncion de la tinica intima (endotelio) marca el
inicio de la ateroesclerosis [15], ya que el endotelio desempefia un papel central
en la homeostasis vascular mediante la produccién balanceada de moléculas

vasodilatadoras y antimitogenas (6xido nitrico y prostaciclina, respectivamente) y



de factores vasoconstrictores y mitdgenos [2]. Por otra parte, el engrosamiento de
la tanica intima y la neovascularizacion del vasa vasorum son los primeros
cambios estructurales en la arteria coronaria, y finalmente se puede observar el
crecimiento de la placa en la arteria ateroesclerética y que puede ser hacia dentro
(remodelado negativo) o hacia fuera (remodelacion positiva) [15]. En la Figura 1.5

se puede apreciar dos trombos que sobresalen en el lumen de la arteria coronaria

[2].

i i
3

Figura 1.5 Arteria coronaria con dos trombos en el lumen [2].

1.4 Propiedades mecanicas de las arterias

Una de las caracteristicas importantes de las arterias sanas es que poseen la
capacidad de adaptarse a la naturaleza del flujo sanguineo pulsatil, debido a que
es un compuesto biolégico formado por diferentes tunicas como se menciond
anteriormente. En la Figura 1.6 se puede aprecia la diferencia del desempefio

mecanico de los componentes de un compuesto biolégico como es el caso de las



arterias humanas. Ante un estimulo externo (presiéon sanguinea), la elastina
muestra inicialmente una baja rigidez mientras que el colageno provee una mayor
rigidez para altos niveles de esfuerzo [16]. Es decir la fuerza elastica en las

paredes de una arteria a presiones biologicas normales depende de la
contribucién de ambos (elastina y colageno) [16].

160 -
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Elastina

100 120 140 160 180 200
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Figura 1.6 Diagrama Tension-Deformacién de una arteria humana [16].

Algunas de las dimensiones y esfuerzos relevantes en arterias y venas
humanas se encuentran en las Tabla 1.1 [11].
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Tabla 1.1 Propiedades relevantes entre arterias y venas humanas [11].

Diametro | gspesor de | Esfuerzo en la B
VASO Presién
) del lumen la pared pared
SANGUINEO (kPa)
(mm) (mm) (Pa)
Aorta 25 2 19,000 13.3
Arteria 4 1 6,000 12
Arteriola 0.03 0.02 50-120 8
Capilar 0.008 0.001 1.6 4
Vénula 0.002 0.002 2.6 2.T
Vena 5 0.5 40 2
Vena cava 30 1.5 2,100 1.3

Otra propiedad importante en las arterias es la complianza, usualmente se
define como el cambio del volumen del injerto vascular por unidad de cambio en la
presion transmural, es decir la complianza es un indice aproximado de la rigidez y
de la facilidad con que se puede deformar [17]. Por lo tanto, es considerada como
el cambio del volumen al incrementar la presion interna del vaso sanguineo y se

. Por ello, la

expresa como el porcentaje de cambio del diametro por mm Hg -
complianza en un injerto ideal deberia ser idéntico al de las arterias, pero una
complianza mayor o menor puede ser negativo ya que puede causar diferentes
deformaciones mecanicas y diferentes esfuerzos hemodinamicos de corte [16].
Por ejemplo, al incrementarse el esfuerzo hemodinamico cortante se produce un
dafio en las CE y también un incremento del esfuerzo en la sutura quirdrgica en

donde el 40 % de la energia del flujo pulsatil se refleja en esta zona [18]. Por

14,



ultimo, la complianza depende de la configuracion de la arteria, es decir del
diametro y espesor de la pared, asi como de propiedades fundamentales tales

como el modulo elastico o de Young (E) y la relacion de Poisson (v).

El modulo elastico caracteriza la respuesta elastica de la pared viscoelastica del
tejido y la relacién de Poisson es por definicion el valor absoluto de la relacion
entre la deformacion transversal y la deformacion axial. La relacién de Poisson
caracteristica en las arterias naturales es de 0.5, y el intervalo tipico de la

' mientras que en los

complianza en las arterias es de 0.08 — 0.12 % mm Hg ~
injertos sintéticos tradicionalmente empleados como el Dacron y ePTFE es de
0.014 — 0.019 % mm Hg ™. Por lo tanto, en los injertos sintéticos la complianza es

de 4 a 8 veces menos compatibles con una arteria [16].

A diferencia de las arterias, los injertos sintéticos no pueden adaptar su
diametro a los cambios de presion (sistole/diastole). Por lo tanto, un nivel éptimo
de esfuerzos hemodinamicos de corte no se puede mantener dentro del injerto
sintético a menos que el tamafio del injerto sea adecuado. Para evitar esto, el
tamano del injerto sintético debe de coincidir exactamente con el tamafo de la
arteria a substituir ya que si un injerto sintético es mas grande que la arteria se
creara un estado de flujo sanguineo bajo produciendo un bajo esfuerzo
hemodinamico de corte lo cual promovera el fracaso del injerto. Por otro lado,
cuando un injerto es demasiado pequefio se desarrolla una capa de fibrina sobre
la superficie artificial lo cual puede obstruir el lumen del injerto. En la Tabla 1.2 se
encuentran algunas diferencias mecanicas entre las principales arterias y venas

del cuerpo humano [16].
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Tabla 1.2 Propiedades mecanicas de diferentes tejidos humanos [16].

Elongacion
Vaso Resistencia a la tension (%)
sanguineo (MPa) ’
Transversal | Longitudinal | Transversal | Longitudinal
Vena cava
inferior 3.03 1.97 51 84
Aorta
ascendente 1.07 0.069 7 81
Uretra 0.47 1.03 98 36
Traquea 0.35 2.16 81 61

Finalmente hacer que los cirujanos se concienticen sobre estas diferencias
mecanicas puede ayudar en la toma de decisiones quirlrgicas y a inspirar nuevos
disefios de materiales o técnicas que mejoren la relacién entre las propiedades

mecanicas de los injertos vasculares y los vasos sanguineos nativos.
1.5 Injertos vasculares

Los injertos vasculares pueden ser definidos como tubos o conductos y pueden
ser clasificados de acuerdo a su origen en: naturales y sintéticos [8]. Dichos
injertos son necesarios cuando el paciente sufre ateroesclerosis severa y cuyos
efectos no pueden ser aliviados a través de otras practicas. En casos extremos
cuando las arterias coronarias son bloqueadas el corazon deja de recibir la sangre
adecuada, bajo estas condiciones se le conoce como angina de pecho y la cirugia

que se practica se denomina cirugia de revascularizacion coronaria [11]. Los
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injertos vasculares también pueden ser utilizados cuando se produce un
aneurisma, el cual es una protuberancia en un vaso sanguineo debido a un
adelgazamiento y debilitamiento de la pared del vaso como se muestra en la
Figura 1.7 [11]. Existen otras formas para clasificarlos y son de acuerdo a su
geometria (recto, cénico, bifurcado, pared estandar, pared delgada, poroso, etc.),
de acuerdo a su diametro interno en alto calibre 2 6 mm y bajo calibre < 6mm o de

acuerdo a la vasculatura que va a reemplazar.

Sacular

Figura 1.7 Tipos de aneurisma [11].

1.6 Requerimientos para un injerto vascular

Cuando se considera reemplazar una arteria, deben considerarse varios
requerimientos; por ejemplo, las arterias son anisotrépicas, compatibles con el
sistema pulsatil del flujo sanguineo y son resistentes a la trombosis, entre otras.
Sin embargo, en los injertos vasculares sintéticos algunos de estos requisitos no
se cumplen. Por ello dos factores pueden ser considerados claves para el fracaso
del mismo. Uno es la hiperplasia que se desarrolla entre la union del injerto rigido

y la arteria nativa y el otro factor puede ser la pérdida de “auto limpieza” en el
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injerto vascular rigido, con lo que las pulsaciones del flujo ya no pueden evitar los
depositos de fibrillas y plaquetas formadas en el lumen del injerto vascular. Pero
;cuales son exactamente los requerimientos ideales para substituir una arteria?
Estos se pueden enlistar en dos tipos: criticos y deseables [17, 19]. Para los
requerimientos tipo criticos se encuentra que deben ser biocompatibles en varios
aspectos (no trombogénico, no inflamatorio, no inmunogénico, por mencionar los
tres mas importantes); deben de acercarse a la naturaleza viscoelastica de las
arterias, particularmente importante para las arterias de bajo calibre; deben ser
capaces de soportar presiones fisiolégicas normales de 80 — 120 mm Hg, una
resistencia a la explosion (burst strength) de 1680 +307 mm Hg, una resistencia a
la sutura de 273 + 31 g [20], una resistencia a la tensién transversal de 0.78 —
1.37 MPa, exhibir una deformacién del 65-83 % [21] y una complianza entre 0.08—
0.12 % mm Hg ' [16]; deben de adaptarse a los cambios de presiones sistélica y
diastdlica [19]; también, deben ser capaces de “remodelarse”, es decir permitir el
crecimiento de una capa CE, ya que el endotelio participa en el proceso de
hemostasia que es el proceso que el cuerpo utiliza para detener el flujo de sangre
cuando el sistema vascular ha sido dafado. Para los requerimientos tipo
deseables se encuentran que deben de ser suturable en su lugar, ademas se
desea una facilidad de fabricacion, adicionalmente deben ser de facil esterilizacion
y de igual manera disponibles en varios diametros [19], entre otros requerimientos.
Estos requerimientos son abrumadores y con toda certeza se puede afirmar que

ningun material sintético o las venas satisfacen estas necesidades.

1.7 Injertos vasculares naturales

Existen alternativas naturales para substituir arterias, (ver Figura 1.8), como por
ejemplo, injertos autélogos o autoinjertos, es decir, que pertenecen al mismo
paciente. Este tipo de injerto vascular plantea muy pocas dificultades en cuanto al
comportamiento inmunologico y a las posibles cuestiones éticas. Sin embargo,

tiene importantes limitaciones en cuanto a disponibilidad, la morbilidad de la zona

15



donde se obtiene el tejido, problemas de infecciones y en ocasiones de resorcion
[15, 22]. Los avances experimentales sobre la manipulacion, tratamiento y
conservacion de tejidos y 6rganos permiten ampliar las posibilidades de utilizar
6rganos a partir de donantes humanos, ya sea vivos o postmorten, conocidos
como homoinjertos. Las limitaciones en esta practica vienen impuestas por el
requisito de la administracién de medicamentos inmunosupresores para evitar el
rechazo y la contaminacion virica dependiendo de su procedencia y manipulacion;

asi como por aspectos éticos, religiosos y legales [22].

Otra alternativa es la utilizacién de heteroinjertos o xenoinjertos es decir, tejidos
u o6rganos procedentes de especies animales. Sin embargo, los problemas
asociados a la enfermedad de las vacas locas o Encefalopatia Espongiforme
Bovina (BSE, por sus siglas en inglés) y su asociacién a la enfermedad de
Creutzfeldt — Jakob, aparecida en la segunda mitad de los afios 90 han impuesto

una serie de limitaciones [22].

Xenoinjerto

Figura 1.8 Injertos vasculares naturales segtn su origen [23].
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1.7.1 Injertos vasculares in vitro e in vivo

A continuacién, se describen algunos de los trabajos mas destacados en la

busqueda de un injerto vasculares y en la Tabla 1.3 se presenta un resumen

Tabla 1.3 Resumen de los injertos vasculares in vitro e in vivo.

Ano Autor Modelo/ Materiales Aportacion Referencia
) in vitro/CE, SMC, Demostro tener
Weinberg y ] o o
1985 = fibroblastos, Dacron, caracteristicas similares a [24]
e
(células de bovino) las arterias.
in vitro/CE, SMC,
fibroblastos, colageno Presento caracteristicas
1993 L "Heureux tipo | y Il (células fenotipicas de las células [25]
exclusivamente vasculares.
humanas)
o Se aplicé fuerzas pulsatiles
in vitro/PLGA, CE, .
) a la construccion del
1997 Niklason fibroblastos, PGA ) ) [26]
) . polimero/célula durante el
(células de bovino) )
cultivo.
in vitro e in Después de 7 dias de
) vivolpoliglactina, PGA cultivo in vitro substituyeron
1998 Shinoka ) ) ) [27]
(células de la arteria 2 cm de la arteria pulmonar
carétida corderos) en corderos.
in vitro/CE, SMC,
fibroblasto, acido Resistencia a la ruptura de
1998 L "Heureux ascorbico. 2000 mm Hg comparable a [28]
(células exclusivamente | los vasos sanguineos.
humanas)
in vitro e in vivol CE, La resistencia a la ruptura
1999 Niklason SMC, PGA fue de 2150 £ 709 mm Hg [29]

(células de bovino)

similar al de la vena safena.
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En 1985, Weinberg y Bell [24] desarrollaron un modelo in vitro que consta de
CE de la aorta de bovino, SMC, fibroblastos y de una malla de Dacron que sirve
como un soporte mecanico. Los resultados del modelo construido con dos mallas
alcanzo una resistencia a la ruptura de 120 a 180 mm Hg, mientras que con una
malla alcanzaron 40-70 mm Hg aunque sin malla tuvo un valor menor a 10 mm
Hg. También se encontr6 que las CE produjeron prostaciclina que es un potente
inhibidor de la adhesion plaquetaria y un preventivo de trombosis in vivo. Este
modelo in vitro demostrd tener caracteristicas similares a las arterias humanas y
ser apropiado para estudiar las interacciones entre las células vasculares. Por lo
tanto, este trabajo es considerado como pionero ya que inspird a trabajos

posteriores.

En 1993, L'Heureux y colegas [25], desarrollaron un modelo de bajo calibre
exclusivamente con células humanas tales como CE, SMC, fibroblastos y
colageno tipo | (46 %) y Il (54 %) en un intento de respetar la naturaleza de las
arterias humanas. Este trabajo intentd determinar el comportamiento e
interacciones in vitro de diferentes células humanas, y los resultados mostraron
que las SMC crecieron en direccion circular y desarrollaron una compleja red
tridimensional, mientras que los fibroblastos crecieron aleatoriamente, aunque si
se observd una capa homogénea de endotelio en el lumen del modelo. Este
modelo presento varias caracteristicas fenotipicas de las células vasculares in vivo
y a su vez podria ser util en el estudio que conduzca a la determinacion de la

formacion de la placa ateroesclerética.

En 1997, Niklason [26] utilizd poliésteres biodegradables como acido
poliglicélico (PGA) y PGA copolimerizado con acido lactico (PLA) conocido como
(PLGA), los cuales fueron cultivados bajo condiciones estaticas con CE de la aorta
de bovino y SMC. Los resultados mostraron que las peliculas de PGA cultivado
con SMC tuvieron una similitud con los tejidos naturales, pero tubos hechos con
peliculas de PGA presentaron una pobre resistencia. Para mejorar los resultados

del constructo polimero/célula se aplicaron fuerzas pulsatiles durante el cultivo lo
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mas cercano a las condiciones in vivo. Para ello se utilizaron andamios tubulares
de PGA sobre el cual se cultivd SMC y en su interior se revistié con una pelicula
de PLGA en donde se cultivaron CE; los resultados mostraron que la fuerza fisica

es mejor que los obtenidos bajo condiciones estaticas.

Para 1998 Shinoka y colaboradores [27] determinaron la viabilidad de injertos
vasculares formados de poliglactina/PGA (20 mm de longitud y 15 mm de
diametro) como sustitutos de la arteria pulmonar (AP), los cuales fueron cultivados
con células de la arteria caroétida de cerdos y con células de la vena yugular de
corderos. Después de 7 dias de cultivo in vitro estos injertos vasculares fueron
utilizados para substituir 2 cm de AP en corderos, los cuales posteriormente fueron
sacrificados y entonces fue retirado el injerto vascular. Los resultados mostraron
que no hubo formaciéon de trombos, aunque si hubo un incremento en el diametro
y se encontré que después de 2 semanas de implantacién el PGA casi habia

desaparecido por completo.

En 1998 nuevamente L’'Heureux y colegas [28] presentaron un novedoso
enfoque para la elaboracion de substitutos vasculares basado exclusivamente en
el cultivo de células humanas. SMC cultivadas en acido ascérbico produjeron una
hoja cohesiva de células, donde esta hoja fue colocada alrededor del soporte
tubular para producir la tunica media del vaso. Una hoja similar de fibroblastos
humanos se colocé alrededor de la tunica media para producir la adventicia.
Después el soporte tubular se removié y las células endoteliales fueron cultivadas
en el lumen. Los resultados revelaron que esta estructura completa tiene una
resistencia a la ruptura por encima de 2000 mm Hg que es comparable a los vasos
sanguineos humanos. Estos resultados sugieren que esta técnica reune los
requisitos fundamentales para producir injertos vasculares completamente

bioldgicos.

En 1999 Niklason y colaboradores [29] determinaron que un injerto vascular

biolégico debe ser capaz de poseer una capa de CE, SMC, para obtener una
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suficiente integridad mecéanica y un moédulo elastico apropiado. En 8 semanas se
cultivaron bajo condiciones pulsaties SMC de la aorta de bovino que fueron
depositadas sobre PGA cuya superficie fue modificada con hidréxido de sodio
para incrementar la: hidrofilicidad, la absorcion de las proteinas del suero y
mejorar la fijacion de las SMC y posteriormente se depositaron en el lumen CE de
la aorta de bovino bajo flujo pulséatil. Para mejorar las propiedades fueron
suplementados con aminoacidos y los resultados mostraron que la resistencia a la
ruptura fue de 2150 + 709 mm Hg. En este estudio, se observé que el espesor de
la pared fue de 0.038 + 0.004 cm similar al de los vasos nativos y la resistencia a

la sutura fue de 91 £ 26 g.

1.7.2 Injertos vasculares sintéticos

En la lucha por encontrar el injerto vascular sintético ideal se han desarrollado
una gran cantidad de trabajos. En 1954, Blakemore y Voorhess [6] fueron los
primeros en reportar el tratamiento de 10 pacientes los cuales recibieron un injerto
vascular sintético fabricado de fibras Vinyon N en un intento de reproducir la
estructura anatomica de las arterias pero a pesar de los resultados clinicos

prometedores el Vinyon N no mostré una buena bioestabilidad a largo plazo.

Actualmente el ePTFE y el Dacron son los materiales sintéticos cominmente
empleados como injertos vasculares sintéticos. En 1958, los primeros injertos
vasculares de Dacron fueron implantados por Julian en 1957 y DeBakey [6]. Estos
injertos de tejido o de punto incorporan un acabado de terciopelo que orientan los
loops perpendicularmente a la superficie del tejido para incrementa el area
superficial disponible y mejora el anclaje de las células que promueven la
integracion del tejido. Como una alternativa para incrementar su flexibilidad y
elasticidad son rizadas longitudinalmente. Sin embargo, esta caracteristica se
pierde rapidamente después de la implantacion como consecuencia del
crecimiento del tejido. Anillos protésicos o bobinas se aplican en la superficie

externa de los injertos como apoyo externo para resistir torceduras y posibles
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compresiones mecanicas. El Dacron tiene una buena estabilidad y puede resistir
durante mas de 10 afos después de su implantacién sin deterioro significativo. Sin
embargo, los injertos de Dacron han sido propensos a dilatarse una vez

implantadas en el medio ambiente arterial.

El PTFE fue patentado por DuPont en 1937 como Tefldn, y debido a que es
relativamente inerte se considerd como un aislante eléctrico ideal. Su uso médico
se inicié con la aplicaciéon en las valvulas del corazoén artificial en la década de
1960. En 1969 Gore patentd el ePTFE como Gore-Tex que es un material usado
en los injertos vasculares, siendo este polimero un material micro-poroso lo cual
favorece la firme adhesion del tejido. La molécula de ePTFE es bioestable, y
ademas su superficie es electronegativa con lo cual minimiza su reaccion con los
componentes sanguineos. Varias modificaciones se han propuesto para mejorar el
desempenio del Teflon expandido, como por ejemplo, Nishibe y colegas [30]
encontraron en un modelo de aorta implantado en perros que los enlaces de
fibronectina mejoran la cicatrizacion de los injertos de ePTFE con una alta
porosidad. Por otra parte Li y colegas [31] estudiaron que por medio de una
secuencia de adhesion de péptidos como el P15 que se encuentra en el colageno
tipo | incrementaron la adhesién de células endoteliales en los ePTFE. En la
Figura 1.9 se sugieren que los vasos sanguineos de 12 a 30 mm de diametro se
deben substituir por injertos de Dacron, y que para 5 a 11 mm se debe utilizar
Dacron, ePTFE o materiales biolégicos. Sin embargo, debido a que la formacién
de trombos se produce faciimente en los injertos sintéticos comunmente
empleados en diametros inferiores a 6 mm, éstos no son empleados [11].
Finalmente, ambos polimeros (Dacron y ePTFE) son considerados materiales
rigidos y consecuentemente tienden a formar trombos, a dificultar la fijacion de las
células en sus superficies, a una pobre complianza lo que conlleva a un excesivo
esfuerzo en las lineas de sutura, engrosamiento de la intima [32], entre otras

desventajas.
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PTFE
BIOLOGICO
| | | | | | | | |
| | | | | | | | |
0 5 10 15 20 25 30 35 40

Diametro del vaso sanguineo (mm)

Figura 1.9 Sugerencia para reemplazar vasos sanguineos [11].

El desafio de crear el substituto ideal de un vaso sanguineo es muy grande, es
por ello que los modelos in vitro, in vivo y materiales sintéticos empleados como
substitutos vasculares representa un importante avance en la medicina del siglo
XX ya que proporcionan nuevos conocimientos sobre la compleja interaccion de
los procesos celulares, bioquimicos y biomecanicos que conducen al fracaso o
éxito del injerto, aunque una solucion duradera para injertos de bajo calibre sigue
siendo dificil de alcanzar. Por otra parte, gracias a la colaboracién continua entre
cirujanos, biélogos, cientificos en materiales e ingenieros biomédicos las barreras
existentes en la elaboracion de un substituto arterial sin lugar a dudas se
romperan. En la Tabla 1.4 se muestra algunos de los injertos vasculares sintéticos

y stent (como soporte) que son utilizados actualmente [11].
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Tabla 1.4 Injertos vasculares sintéticos aprobados para su uso en USA [11].

Diametro
Dispositivo Fabricante Material disponible
(mm)
Exclude®
ePTFE con Nitinol 19-29
(stent)
- W.L. Gore &
Strectch )
o Associates, Inc. ePTFE 4-10
(injerto vascular)
= (Flagstaff,AZ)
Propaten )
. ePTFE con heparina 5-8
(injerto vascular)
Lifespan Edwards Lifesciences
) ePTFE 6-10
(injerto vascular) LLC (Irvine, CA)
Ultramax
o Gelatina-impregnada 6-24
(injerto vascular)
Avanta Atrium Medical Corp.
Dacron 4-10
(injerto vascular) (Hudson, NH)
Flixene "
o PTFE 6-8
(injerto vascular)
Zenit Flex® Cook Medical, Inc PTFE con acero .
(injerto vascular) (Bloomington, IN) inoxidable
Talent® Metronic, Inc. ‘
_ PET con Nitinol 22-36
(injerto vascular) (Santa Rosa, CA)
Flair® N
) ePTFE con Nitinol 22-36
(injerto vascular)
= Bard Peripheral
Debakey .
o Vascula, Inc PET tejido 5-35
(injerto vascular)
- (Temple, AZ) -
Dynaflo ePTFE con carbon s

(injerto vascular)

impregnado
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1.9 Poliuretanos
1.9.1 Aspectos generales

Los poliuretanos (PUs) han sido a lo largo de la historia uno de los materiales
elastomericos mas importantes. Fueron descubiertos en 1930 e introducido en el
campo de los biomateriales en 1960 [33]. Debido a su resistencia mecanica y a
sus propiedades elastoméricas, han llegado a ser uno de los mas importantes
materiales sintéticos con aplicaciones biomédicas hoy en dia. Desde 1990 han
sido ampliamente investigados y desarrollados para convertirse en biomateriales
biocompatibles y biodegradables [34]. Se caracterizan por su grupo uretano en la
cadena principal (-NHCOO-) y aunque soélo constituye un pequefio porcentaje de
los grupos funcionales comprendidos, éste le confieren las propiedades mecanicas
y anti trombogénicas que han conducido a sus aplicaciones en la regeneracién

cardiovascular [8].
1.9.2 Sintesis de poliuretanos segmentados

La sintesis de los poliuretanos segmentados incluye la reaccion entre un poliol
considerado como segmento flexible o suave, un diisocianato y un extensor de
cadena, donde estos ultimos forman el segmento rigido o duro [8] (ver Figura 1.10)
[12, 35]. Por tal motivo, también son llamados poliuretanos en bloque o

segmentados y son sintetizados en dos pasos.

Paso 1: Involucra la sintesis de un pre polimero a partir de: Un diisocianato y un
poliol que puede ser poliéter o poliéster y un catalizador como octoato de estano.

Dicho pre polimero es terminado en isocianato.

Paso 2: En esta etapa, el pre polimero se hace reaccionar con un grupo hidroxi o

amina del extensor de cadena, para obtener el PU final.
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Con la variacion de los segmentos (rigidos y suaves), los PUs pueden exhibir
diversas propiedades fisicoquimicas, buena resistencia mecanica y buena

compatibilidad con la sangre y tejidos [5].

P = (HO-Rp-OH) D = (OCN-Rd-NCO) C = (X-Rc-X; X = OH o0 NH2)
Poliol: terminada en OH Diisocianato Extendedor de Cadena: diol o
I I l l I diamina
Paso 1
MW + 2 =i WW
Paso 2

—— — W WW =
Ly v :

Segmento Flexible Segmento Rigido

Figura 1.10 Esquema general de la sintesis de un PUs segmentado [35].

Algunos de los polioles, diisocianatos, y extensores de cadena mas comunes

utilizados en la elaboracion de PUs se muestran en la Tabla 1.5 [37].
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Tabla 1.5 Principales reactivos empleados para la sintesis de PUs [37].

Funcién Nombre quimico (abreviacion)
Diisocianato diisocianato de 1,4 Butano (BDI)
Diisocianato diisocianato de éster de lisina (LDI)
Diisocianato diisocianato de 1,6 Hexametileno (HDI)
Diisocianato diisocianato de 4,4 difenilmetano (MDI)
Diisocianato 4,4-metilen-bis-ciclohexil (HMDI)

Poliol Policaprolactona (PCL)

Poliol Poli (6xido de etileno) (PEO)

Poliol Poli (6xido de propileno) (PPO)

Poliol Poli (carbonato de trimetileno) (PTMC)
Extensor de cadena Lisina etil ester (Lys)

1,4-ciclohexanodimetanol

Extensor de cadena L-fenilalanina diéster (Phe)
Extensor de cadena Putrescina (P)
Extensor de cadena Ala-Ala-Lys (AAK)
Extensor de cadena 1,3-diaminopropano (1,3-DAP)
Extensor de cadena Butanodiol (BDO)
Extensor de cadena 2,2 (metilimino) dietanol (MIDE)
Extensor de cadena Sacarina (isosorbida) diol
Extensor de cadena 2-hidroxietil-2 hidroxipropanoato (LAEG)
Extensor de cadena Etilen glicol (EG)
Extensor de cadena L-Lisina (K)

Extensor de cadena L-Arginina (R)

1.9.3 Segmentos flexibles biodegradables

La PCL es comunmente empleada en la sintesis de PUs como segmento

flexible [37]. Algunas de sus propiedades se encuentran en la Tabla 1.6 [8, 37].
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Tabla 1.6 Algunas propiedades fisicas y mecanicas de la PCL [8, 37].

Temperatura de fusion 55 -60°C
Temperatura de descomposicion 350°C
Transicion vitrea -54°C
Resistencia a la tension 23 MPa
Elongacion a la ruptura ~4700%
Estado fisico Semicristalino
Mecanismo de degradacion Hidrolitica y enziméatica

La PCL es un poliéster utilizado para la regeneracion de hueso, ligamentos,
cartilago, piel, nervios y tejidos vasculares [38]. Se degrada mucho mas lenta que
el PLA y es por lo tanto adecuado para desarrollar sistemas implantables para la
liberacion de farmacos a largo plazo [35]. La PCL se puede degradar tanto en
masa como por erosion de la superficie siendo el acido 5-hidroxi hexanoico (acido
caproico) el producto de la degradacion [8]. Los productos de |la degradacion de la
PCL pueden ser metabolizados por medio del ciclo de Krebs o eliminados
directamente por secrecion renal por lo tanto es considerada como no toxica y
compatible [8]. Se distinguen dos etapas o fases en la degradaciéon de la PCL: la
primera consiste en |la hidroélisis aleatoria lo cual trae una escision de la cadena, en
la segunda fase los fragmentos de bajo peso y pequefas particulas del polimero
son llevadas lejos del sitio de la implantacion por su solubilizacion en los fluidos

del cuerpo o por la fagocitosis.

Otra caracteristica importante de la PCL es su cristalinidad la cual decrece con
el incremento del peso molecular del polimero; si el peso de polimero es de 5 000
g/mol su cristalinidad es de 80 % mientras que para 60,000 g/mol su cristalinidad
es de 45 % [39]. Otra propiedad interesante incluye su tendencia a formar

mezclas con un amplio numero de polimeros, ademas de poder ser co-
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polimerizada con numerosos monémeros como el éxido de etileno, cloropreno,

estireno, metacrilato de metilo y acetato de vinilo.

Su biocompatibilidad y toxicidad de la PCL ha sido probada en un
anticonceptivo llamado Capronor™ que se encuentra dentro de una capsula de
PCL. A los 90 dias en un estudio preliminar en ratas hembras y cobayos no se
observaron efectos de toxicidad. La ausencia de una respuesta inflamatoria fue
confirmada por implantes de esponjas de alcohol de polivinilo (PVA) impregnadas
con polvo PCL en ratas; mientras que en un ensayo de Ames para evaluar el
potencial mutagénico de la PCL el resultado fue negativo [39]. De igual manera la
biocompatibilidad de la PCL ha sido estudiada en modelos de conejos y ratas.

1.9.4 Segmentos rigidos biodegradables

La sintesis de PUs biodegradables se caracteriza por la incorporacion de
disiocianatos alifaticos, para evitar la posible liberacion de productos tdxicos de
degradacion [40] (ver Tabla 1.5), ya que comunmente los PUs son sintetizados a
base de disiocianatos aromaticos (MDI o TDI) cuyos productos de degradacién
son toxicos. Los segmentos rigidos basados en BDI puede ser una alternativa no
toxica ya que su producto de desecho es la 1,4-butanodiamina que es una diamina
no téxica y entre otras funciones, fundamental para el crecimiento y la

diferenciacion celular [41].
1.9.5 Propiedades mecanicas de los poliuretanos segmentados

Los segmentos rigidos se entrecruzan entre si de manera fisica para formar
aglomeraciones que actuan como rellenos mejorando la resistencia mecanica del
material. Por otra parte, los segmentos flexibles permanecen libres y con un
arreglo aleatorio, (ver Figura 1.11 (a)). Bajo esfuerzos a tension de 150 %, los
segmentos flexibles (poliéter o poliéster) se alinean a lo largo del eje de la
elongacion, luego los segmentos flexibles se aproximan conduciendo a un estado

mas cristalino y este proceso se completa cuando la elongacion alcanza
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aproximadamente 250%, (ver Figura 1.11 (b)). Cuando la elongacion se
incrementa aun mas (aproximadamente 500%) los entrecruzamientos quimicos
de los segmentos rigidos se rompen y ahora se alinean a lo largo del eje vertical,
en este punto los segmentos flexibles se relajan debido al estiramiento del
segmento rigido, (ver Figura 1.11 (c)). Los PUs presentan un comportamiento
elastico a bajos esfuerzos y comienza a ser plastica cuando los segmentos rigidos
se rompen. A mayor contenido de segmentos rigidos se tiene una mayor
deformacion plastica y a bajas concentraciones de segmentos rigidos el
comportamiento elastico sera mayor [39]. Las muestras deformadas no retornan
inmediatamente a su forma original cuando el esfuerzo ha sido removido, sin
embargo, el re-arreglo de los segmentos rigidos eventualmente resulta en un
retorno total o parcial a su forma original dependiendo de la estructura del
elastébmero. Por otra parte, las propiedades quimicas también dependen de la
relacion de los segmentos rigidos y flexibles; una gran proporcion de segmentos
rigidos hace que el material tenga una mejor resistencia pero decrece su
elasticidad y su resistencia a la abrasion. La presencia de grandes segmentos
flexibles ya sean del tipo poliéter o poliésteres provee una alta deformacion antes
de la ruptura pero hace al material mas sensible a la oxidacion y degradacion por

fluidos biologicos y a su falla bajo esfuerzos repetidos [39].

29



) f‘f | |

{1

!

W
i

il
(C)

|

Figura 1.11 Comportamiento mecanico (A) Segmentos flexibles y rigidos
antes de aplicarse un esfuerzo tension; (B) alineaciéon de los segmentos
flexibles a bajos esfuerzos; (C) alineacion de los segmentos rigidos a altos
esfuerzos [39].

1.9.6 Biodegradabilidad de los poliuretanos segmentados

El uso de polimeros biodegradables es beneficioso ya que pueden ser
degradados sin dejar materiales extrafios y ser eliminados por el cuerpo una vez
que su misidbn se ha completado. Por ello, un gran numero de polimeros
biodegradables se han estudiado para diversas aplicaciones biomédicas [42]. La
biodegradabilidad de los PUs puede ser derivada por la seleccion de los
segmentos rigidos y flexibles y el contenido entre ellos. Tipicamente los
segmentos flexibles son usados para modular la degradacion de los PUs ya que,

incrementando su longitud y su hidrofilicidad se incrementa la degradacion del
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polimero [37]. Por ejemplo, los PUs basados en poliéter (PEEU) son utilizados
predominantemente como segmentos suaves, ya que hidroliticamente son mas
estables que los basados en poliéster [19]. Por otra parte, la degradacion in vivo
de los PUs procede principalmente de la escisién hidrolitica de la cadena en
grupos éster y uretano, mientras que las reacciones oxidativas siempre tienen
lugar en los segmentos de poliéter. Ademas, la degradacion puede ser acelerada
por la accion de enzimas celulares, peroxidos, catalisis por iones metalicos y
grupos carboxilicos formados, calcificacion y accién de esfuerzos repetitivos sobre
los implantes entre otros [8]. En Tabla 1.7 se presentan las propiedades

mecanicas de algunos PUs asi como su biodegradabilidad [37].

31



Tabla 1.7 Propiedades mecanicas y degradacion de algunos PUs [37].

Tiempo de
E o € N
PUs degradacion,
(MPa) (MPa) (%) )
masa perdida
PCL/BDI/Lys 14-38 9.2-13 841-895 56 d, 30-60%
PCL/BDI/P 54-78 25-29 600-686 56d, ~ 5%
PEO-co-PCI/BDI/P 4.6-75 8-20 325-560 56d, 10-30%
56d, 12-17%
PEO-co-PCI/BDI/AAK - 15-20 670-890
56d, 18-35%
56d, ~11%
PCL/BDI/AAK - 28 830
56d, ~26%
PEO-co-PTMC/BDI/P 3.5 1.8 53 42d, 32%
PPO-co-PEO-co-
5.5-7.4 8.1-17.9 363-711 42d, 2-6%
PTMC/BDI/P
28d, 2-8%
PCL/LDI/Phe 6.6-81.9 12.5-30.8 618-682
28d, 0.7-3%
PEO-co-PCL/LDI/Phe 49-105 6-26 510-726 14d, 5-25%
PCL/MDI/BD - 63.8 797 20d, 16%
PCL/MDI/MIDE - 40.9 756 20d, 58%
PEO-co-PCL/HDI/BD 30.8 3.64 >500 -
PCL/LDI/LAEG 2.09-4.3 1.05-3.55 979-1,165 365d, ~25-80%
PCL/LDI/EG 4.2-11.2 1.02-4.74 263-1,519 365d, ~0-6.6%
PCL/HDI/LAEG 17.04 6.2 923 365d, ~4%
PCL/HDI/EG 21.12 29.0 1084 365d, 0%

1.9.7 Poliuretanos segmentados en el campo médico
Los PUs se utilizan en una gran variedad de dispositivos médicos que estan en

contacto con la sangre incluyendo dispositivos de soporte circulatorio, injertos

vasculares, valvulas para el corazén, tuberias meédicas, cortinas quirurgicas,
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apositos para heridas. Sin embargo, su uso mas comun se encuentra a corto plazo
en los implantes [35, 42]. Uno de los primeros PEEU fue comercializado bajo el
nombre de Mitrathane® por la compafiia Mitral quien tuvo un pobre desempefio.
Los estudios histoldgicos confirmaron que la oclusion en los injertos basados en
Miltrathane® fue aguda y atribuida a una variedad de factores incluyendo un agarre
deficiente en el sitio anastomotico. Otra compafia como Newstec Vascular
Products (Reino Unido) desarrollé un PEEU llamado Pulse-Tec® mientras que en
el laboratorio Thoratec (U.S.A.) se presentaba el injerto Vectra®. Pulse-Tec®
desaparecio muy temprano por razones no del todo claras, mientras que Vectra®
fue aprobado por la administracion de alimentos y medicinas (FDA, por sus siglas
en inglés) en el 2000 pero solo para su uso vascular durante la hemodialisis que
es una aplicacion a corto plazo [19]. En los PUs basados en poliéster (PEU) los
ensayos iniciales en animales eran muy alentadores, pero la inestabilidad
hidrolitica demostrd ser un inconveniente. Versiones de poli (éster-uretanos) como
el Estane® demostraron ser inestables a la hidrolisis o al ataque enzimatico o a
ambos y por ello no han sido utilizados mas alld que en modelos de animales [19].
Los PUs a base de policarbonatos (PCUs) fueron desarrollados para resolver |los
problemas de inestabilidad que presentan los PEU y los PEEU, y la primera
patente fue otorgada a L. Pinchuk de Corporacion Corvita en 1992, y el primer
prototipo fue llamado Vascugraft®. Sin embargo, Zhang descubrio que Vascugraft®
no contenia segmentos suaves de policarbonato y con lo cual se detuvo el
desarrollo de Vascugraft® después de decepcionantes resultados clinicos en un
estudio de 15 pacientes [19]. Otros poliuretanos comerciales en aplicaciones
médicas son Biomer®, Surethane®, Pellethane®, Corplex®, Toyobo TM5%, Tecoflex
HR® y Cardiothane-51° [5].

1.10 Estado del arte

A continuacion se presentan los trabajos que se han llevado a cabo en lucha
por encontrar un injerto vascular, y en la Tabla 1.8 se presenta el resumen del

estado del arte.
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Tabla 1.8 Resumen del estado del arte en el desarrollo de injertos vasculares
sintéticos a base de PUs.

Scaffold
Ano Autor (materiales/ Aportacion Referencia
método)
_ Decrece el espesor de la intima y
PCU/ Inversion de | | ' )
1999 | Jeschke ¢ tiene una menor proliferacion de [44]
ase
la intima
Poli (carbonato- No existe diferencia de la
2003 | Seifalian | urea)uretano/ complianza después de 36 [45]
Extrusion meses de implantacién
PLGA-PU-PLGA/ | La complianza, resistencia a la
2008 | Zhang | deposito alrededor | explosion y la sutura aumentan al [46]
de una varilla incrementar el espesor
PUs, a base de: o
La péerdida de masa decrece al
2009 Han PCL, LDI'y BDO/ . . [7]
incrementa el contenido de PCL
Electrospinning
Los productos de degradacion
| PCU/ . . :
2010 | Yeganegi o son no toxicos a células de anillo 471
Electrospinning . .
fibroso de bovino (AF)
Propiedades mecanicas similares
PUs-heparina- )
a las arterias. Supresion
2011 Wang gelatina/ o » (48]
o significativa de la adhesion de
Electrospinning
plaguetas
Modificacién de las propiedades
. PET-PUs/ ) B
2012 Xiao o mecanicas en funcién del [49]
Electrospinning )
contenido de PU
PUs-PEGMA/ Biocompatibles y favorable para
2012 | Wang (50]

Electrospinning

la fijacion de las células HUVECs

34




En 1999 Jeschke y colaboradores [44] determinaron que los injertos de poli
(uretano carbonato) (PCU) construidos por medio de la técnica de inversion de
fase eran resistentes a la biodegradacién, proporcionaban una mejor
biocompatibilidad en términos de un rapida endotelizacién y disminucion de la
proliferacion cronica de las células de la intima en comparacién con el ePTFE. A 4
semanas post implantacion en la posicion de la aorta abdominal en ratas se
desarrollé una completa endotelizacion en el lumen del PCU mientras que para el
ePTFE fue de 24 semanas, a los 56 dias y 6 meses post implantacion los PCU
mostraron una menor proliferacion celular neointima en comparacion a ePTFE, y

finalmente el espesor de la neointima fue menor en el PCU que en el ePTFE.

En el 2003 Seifalian y colaboradores [45] desarrollaron un poli (carbonato urea)
uretano llamado Myolink por medio de extrusion, y lo colocaron en la posicion de
la arteria aorta e iliaca en perros. El Myolink demostrd favorecer el crecimiento de
una capa intima a 36 meses post implantacién, el cambio de la complianza antes y
después de la implantacion fue de 6 % mientras que en injertos de ePTFE vy
Dacron fue de 14 % y 29 %.

En el 2008, Zhang y colaboradores [46] desarrollaron un injerto a base de
PLGA/PUs/PLGA (6 mm de diametro y 4 mm de longitud). Células estromales de
medula 6sea de perros fueron cultivadas sobre el lumen del injerto los cuales
fueron rotados para favorecer una distribucion uniforme de las celulas, vy
posteriormente fueron colocados en la aorta abdominal de perros. Los resultados
mecanicos revelaron que la complianza, resistencia a la explosién y a la sutura
aumentaron con forme se incrementaba el espesor del injerto. Después de 6

semanas los injertos fueron retirados y se observé la formacion del vaso vasorum.

Para el 2009, Han y colaboradores [7] realizaron un injerto vascular de PUs no
toxico biodegradable por medio de electrospinning a base de PCL como poliol, LDI
como diisocianato y BDO como extensor de cadena. La caracterizacion térmica

mostré una temperatura de transicion vitrea (Tg) asignada a la PCL de - 60°C, y la
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caracterizacion mecanica reveld que la resistencia a la tension y a la elongacion
se incrementaba con el aumento del contenido del segmento rigido, existiendo un
maximo de resistencia a la tension de 23 MPa y una méaxima elongacion de 1700
% para una combinacion de PCL/BDO/LDI de 0.5/0.5/1.15. La pérdida de masa
por degradacion hidrolitica disminuy6 conforme se incrementaba el contenido de
PCL ya que la PCL es hidrofébica, mientras que en la degradacion enzimatica se

observo que la pérdida de masa se incremento6 con el aumento de la PCL.

En el 2010, Yeganegi y colaboradores [47] desarrollaron un poliuretano
policarbonato (PCU) por medio de electrospinning con y sin fibras alineadas, para
estudiar su biodegradacion. Los resultados demostraron que la biodegradacién por
medio de colesterol esterasa (una enzima derivada de monocitos) posee una tasa
de 0.56 mg + 0.05 mg por semana, que los productos de la biodegradaciéon
resultaron ser no toxicos a celulas de anillos fibrosos de bovino y que la
resistencia a la tension y médulo elastico antes de la degradacion resultaron ser
mas altos en las fibras alineadas (o = 14 + 1 MPa, E = 46 + 3 MPa) que en los de
fibras no alineadas (0= 1,9+ 0,4 MPa, E = 2,1 + 0,2 MPa).

En el 2011, Wang y colaboradores [48] desarrollaron un injerto vascular bicapa
por medio de electrospinning a base de PUs (capa externa) y de fibras de
heparina/gelatina (capa interna). Los resultados mostraron que existe una buena
adhesion entre las dos capas. Las propiedades mecanicas a tension del scaffold a
base de PUs mostraron un alto esfuerzo a la ruptura (10 £ 1 MPa), una alta
elongacion (400 + 20%) y un bajo modulo elastico (0.9 £ 0.01 MPa). Por otra parte
los scaffolds de heparina/gelatina mostraron un alto moédulo elastico (122 + 18
MPa), un bajo esfuerzo a la ruptura (2.8 + 0.2 MPa) y una pequefia elongacion a la
ruptura (19 = 3 %). Sin embargo, cuando las fibras de PUs y de heparina/gelatina
se entrecruzaron el esfuerzo a la ruptura fue de 3.7+0.1 MPa y la elongacion a la
ruptura fue de 110 + 8 % siendo estas ultimas propiedades mecanicas similares a
la de los vasos sanguineos. Los resultados de adhesion plaquetaria demostraron

en este sistema una supresion significativa de la adhesion de plaquetas [48].
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En el 2012, Xiao y colaboradores [49] desarrollaron un nuevo injerto vascular
por medio de electrospinning utilizando fibras de PET/PU. Los resultados
mostraron que al incrementar el contenido de PUs disminuia la porosidad del
injerto, mientras que el tamafio de las fibras del injerto de PU/PET se
incrementaba cuando el contenido de PUs es mayor. Las propiedades mecénicas
fueron diferentes dependiendo del contenido del PUs. El médulo elastico mostréd
gradualmente una disminucién cuando se incrementaba el contenido de PU, esto
es, para un 15 % el moédulo elastico fue de 18.77+1.12 MPa mientras que para el 5
% fue de 59.71 +2.20 MPa. Estas modificaciones en las propiedades mecanicas
de los injertos dependiendo del porcentaje en peso del PUs es un gran avance en
la lucha por obtener injertos vasculares con propiedades mecanicas similares a las

arterias.

En el 2012, Wan y colegas [50] desarrollaron un scaffold por electrospinning a
base de PUs y de poli (etilen glicol) con metacrilato (PUs/PEGMA), con el objetivo
de que el PEGMA proporcionara una superficie biocompatible. Su
biocompatibilidad fue ensayada utilizando células endoteliales del cordon umbilical
humano (HUVECs, por sus siglas en inglés). Los resultados mostraron que
cuando el contenido de PEGMA fue de 20% y 30 % p/p, las células se adhirieron
significativamente cubriendo mas del 40% y 50% del area de los scaffolds
(andamios) respectivamente. Los resultados demostraron que los scaffolds son
altamente biocompatibles sin efectos toxicos y que la superficie del material fue

favorable para la fijacion de HUVECs (angulo de contacto de 55-75°).
1.11 Aplicaciones de la L-Arginina en injertos vasculares

Recientemente existe un gran interés por la L-Arg debido a su activacion anti-
plaquetaria y promocion de la hemostasia. A esto se debe afadir que el producto
de degradacion de la arginina es el 6xido nitrico (NO, por sus siglas en inglés) y
que dicha molécula es un importante inhibidor de la adhesion y agregacion

plaquetaria ademas de promover el crecimiento de las células endoteliales. Estas
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observaciones sugieren que la produccion de NO podrian tener un valor
terapéutico en la prevencion de la ateroesclerosis. Y dado que la produccion de
NO es dependiente de la disponibilidad de la L-Arg algunos investigadores han
planteado la hipotesis de que la suplementacion de L-Arg podria tener un papel

terapéutico.

En el 2012 Liu y colaboradores [9] realizaron estudios acerca de la modificacion
superficial en el PET el cual fue modificado con L-Arg con la finalidad de estudiar
los efectos de la modificacion superficial sobre la hidrofilicidad y la
biocompatibilidad por medio de la adhesion de plaquetas, formacién de trombos y
la adsorcion de proteinas. Los resultados de angulo de contacto revelaron que la
hidrofilicidad fue mejorada en las superficies modificadas (PET/L-Arg) en
comparacion con las superficies sin modificar (PET) siendo el angulo de contacto
de 43.7° y 78.5° respectivamente. En la caracterizacion de la adhesion plaquetaria
se observé una gran cantidad de plaquetas que se adhirieron a la superficie del
PET y unicamente unas cuantas plaquetas fueron adheridas en la superficie de
PET/L-Arg. De igual manera las superficies modificadas con L-Arg mostraron que
disminuia la cantidad de adsorcion de proteinas. Por |o tanto los resultados de
este trabajo sugieren que una manera eficaz para disminuir la adhesion de

plaquetas y formacién de trombos es emplear L- Arg.

En 1992 Cooke y colaboradores [51] fueron los primeros en investigar los
efectos de la L-Arg en conejos. Los resultados revelaron que el endotelio de los
conejos que fueron alimentados con una dieta alta en colesterol tenia un endotelio
deteriorado pero el grupo de conejos alimentados con una dieta alta en colesterol
mas L-arginina mostraron una mejoria en la funcién endotelial. Este fue el primer
estudio que demostré que la suplementacion de la L-Arg mejora el funcionamiento

del endotelio y reduce la aterogénesis en conejos hipercolesterolémicos.
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1.12 HIPOTESIS

Los poli (uretano-ureas) segmentados pueden ser sintetizados a partir de
extensores de cadena como los aminoacidos de L-Arginina y L-Lisina junto con el
pre-polimero de policaprolactona diol y 4,4-metilen-bis-ciclohexil diisocianato ya
que pueden presentar adecuadas propiedades mecanicas, buena compatibilidad
celular en comparacién con el poliuretano alifatico comercial Tecoflex®, para su
potencial aplicacion en la regeneracion de tejidos especialmente en el campo

cardiovascular.

1.13 OBJETIVOS
1.13.1 Objetivo general

Obtener poli (uretano-ureas) segmentados con aminoacidos como extensores
de cadena, que posean propiedades fisicoquimicas, mecanicas y biologicas

aceptables para su aplicacion potencial en injertos vasculares.
1.13.2 Objetivos especificos

e Sintetizar poli (uretano-ureas) segmentados a partir de policaprolactona
diol, 4,4-metilen-bis-ciclohexil diisocianato y aminoacidos como extensor de
cadena (L-Arginina y L-Lisina).

e Obtener peliculas delgadas y con dichas peliculas elaborar tubos (injertos
vasculares) con un diametro interno menor a 6 mm.

e Realizar caracterizaciones fisicoquimicas, térmicas y superficiales a los poli
(uretano-ureas) segmentados obtenidos tanto en forma de pelicula como en
geometria tubular (injertos).

e Estudiar el desempefo mecanico en las peliculas y los tubos de poli
(uretano-ureas) segmentados.

¢ Determinar la biocompatibilidad de los poli (uretano-ureas) segmentados en

su geometria de pelicula delgada y de tubo
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CAPITULO 2 PARTE EXPERIMENTAL

2.1 Sintesis de los poliuretanos segmentados

El método de sintesis de los poliuretanos segmentados corresponde a una
poliadicion de 2 etapas. Los materiales utilizados y la metodologia empleada para

sintetizar los poliuretanos segmentados se describe a continuacion:

La primera etapa consiste en la obtencion de un pre-polimero a través de la
reaccion de la poli-e-caprolactona diol (PCL, Sigma Aldrich, Mn = 2000 g/mol) con
un exceso de 4, 4'- metilen bis (ciclohexil isocianato) (HMDI, Sigma Aldrich 90%,
Mn = 262.35 g/mol) y con 2-etilhexanoato de estafio como catalizador (Oct-Sn,
Sigma Aldrich 95%, Mn = 405.12 g/mol). Brevemente, la PCL (previamente secada
a 60 °C bajo presion reducida, por 24 h) se afade al reactor cuando la
temperatura del mismo se estabiliza entre 60 y 65 °C. Inmediatamente después,
se agregan 5 ml de dimetilformamida como disolvente (DMF, Sigma Aldrich 99.5
%, Mn = 73.09 g/mol), seguidamente se agrega el HMDI y por ultimo se afaden
0.15 % (con respecto al peso total del polimero) de Oct-Sn y se deja reaccionar
por 4 h, bajo agitacion mecanica (80 rpm). Las estructuras quimicas de los
reactivos empleados en la primera etapa de la sintesis se muestran en la Figura
e B
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Figura 2.1 Estructuras quimicas de: (A) PCL: poli-e-caprolactona; (B) HMDI:
4, 4’- metilen bis (ciclohexil isocianato); (C) Oct-Sn: 2-etilhexanoato de
estano. (D) DMF: Dimetilformamida.

La segunda etapa consiste en hacer reaccionar el pre-polimero con cantidades
equimolares del extensor de cadena, monocloruro de L-Arginina (Sigma Aldrich 2
98 %, Mn = 210.66g/mol) o dihidrocloruro de L-Lisina (Sigma Aldrich, 2 98%, Mn =
219.11 g/mol), durante 2 h, bajo agitacion mecanica (80 rpm). Los extensores de

cadena fueron elegidos con base a estudios previos donde se demostré una
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buena proliferacion de células endoteliales [8]. Es importante mencionar que la
relacion molar entre la PCL, HMDI y los extensores de cadena en todas las
reacciones se mantiene constante siendo de 1:2:1 moles respectivamente. En la
Figura 2.2, se presentan las estructuras quimicas de los reactivos empleados

como extensores de cadenas.

(A) NH 0

NH,

(B) o)
NHZWOH . 2HCL

NH, H

Figura 2.2 Reactivos empleados en la segunda etapa de la sintesis: (A)
monocloruro de L-Arginina; (B) dihidrocloruro de L-Lisina.

Todos los reactivos utilizados se colocaron dentro de una caja de guantes y se
realizaron varias purgas para evacuar el aire de la misma, por medio de un flujo de
nitrogeno (N2) que se mantiene durante las 6 h de la sintesis, esto con el objeto de
mantener una atmosfera inerte y evitar reacciones secundarias como la formacion
de ureas. En la Figura 2.3, se muestra la caja de guantes, en cuyo interior se
ensambla un sistema de calefaccion formado por un redstato y una canasta de
calentamiento, asi como sistema de agitacion mecanica por medio de un Caframo
RZR-1. Ambos sistemas de calentamiento y agitacién se mantienen en operacion

durante las dos etapas de la poliadicion.
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Figura 2.3 Interior de la caja de guantes.

Al cabo de 6 h de sintesis, el PUUS obtenido se precipitd en 500 ml de agua
destilada, para posteriormente dejarlo en reposo por 24 h. Finalmente, el PUUS se
filtr6 para eliminar el exceso de agua y residuos de la reaccion y se seco en la
estufa a 60 °C a presion reducida por 24 h. En la Figura 2.4, se presenta el

esquema propuesto para la sintesis de los poliuretanos segmentados.

Como material de referencia se empled en este trabajo el Tecoflex® SG 80A
(Lubrizol Company) que es un poliuretano aliftico termoplastico basado en
poliéter empleado en aplicaciones cardiovasculares, las propiedades mecanicas

del Tecoflex® SG 80A se encuentran en el Anexo 2 [52].
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Figura 2.4 Esquema para la obtencion de PUUS.
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2.2 Elaboracion de peliculas y tubos de poliuretanos segmentados

2.2.1 Peliculas de PUUS

Para elaborar peliculas de PUUS se prepard una solucion de 2 g del polimero
previamente sintetizado en 35-40 ml de Tetrahidrofurano (THF, J.T. Baker). Esta
solucion es vierte en un molde de Teflon como se muestra en la Figura 2.5, y se
deja secar por 24 h a temperatura ambiente. Pasadas las 24 h, se retira
cuidadosamente la pelicula del molde y se guarda en un desecador durante una

semana para su posterior caracterizacion.

Figura 2.5 (A) Molde de Teflon empleado para la elaboracion de peliculas de
PUUS; (B) Pelicula de PUUS después de 24 h de secado.

2.2.2 Fabricacion de un tubo de PUUS

Para elaborar un tubo primeramente se retira la pelicula de PUUS del molde de
Teflon e inmediatamente se coloca cuidadosamente alrededor de una varilla de
Tefldn de 5.46 £ 0.06 mm de didmetro y 14 cm de largo y se deja secar durante 24
h a temperatura ambiente hasta la evaporacion completa del THF

(Tetrahidrofurano) como se muestra en la Figura 2.6. Finalmente la varilla de
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Teflon se retird cuidadosamente y el tubo de PUUS se almacena en un desecador

durante una semana para su posterior caracterizacion.

Figura 2.6 (A) Pelicula de PUUS alrededor de la varilla de teflén, (B) Tubo de
PUUS recuperado de la varilla, donde se puede observar la seccion
transversal.

2.3 Caracterizacion fisicoquimica y superficial

2.3.1 Espectroscopia de infrarrojo con transformada de Fourier

La composicién de los poliuretanos fue verificada mediante analisis de infrarrojo
con transformada de Fourier (FTIR). 50 mg del PU obtenido se disolvieron en 1 ml
de THF y se depositan sobre una pastilla de KBr de tal manera que se forme una
pelicula delgada sobre la superficie de la pastilla. Los FTIR se obtuvieron
empleando un espectrofotometro Nicolete Protege 460, en el intervalo espectral de

(4000-400) cm™", promediando 100 barridos y con 4 cm™ de resolucion.
2.3.2 Calorimetria diferencial de barrido

La temperatura de fusion (Tm) de los poliuretanos se determin6 por medio de
calorimetria diferencial de barrido (DSC, por sus siglas en inglés), por medio de un
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equipo DSC-7 Perkin Elmer. Los termogramas fueron obtenidos de 0 °C a 150°C
con una rampa de calentamiento de 10 °C/min, 7 mg de muestra encapsulado en
charolas de aluminio y bajo atmoésfera de nitrogeno. Con esta caracterizacion
también se determind la cristalinidad relativa (Xc). Mientras que el porcentaje de
segmentos rigidos (% SR) y flexibles (% SF), se calcularon a partir de los pesos
moleculares de los reactivos empleados y su proporcion estequiométrica de

acuerdo con la ecuacion [53]:

nMympr+nMey

% SR = (1.1)

nMymp+nMpc +nMey

Doénde: M es el peso molecular del reactivo (g/mol), n el nimero de moles, HMDI
es 4, 4- metilen bis (ciclohexil isocianato), PCL es Poli-e-caprolactona diol, ex es

el extensor de cadena (L-Arginina o L-Lisina).

Mientras que el porcentaje de cristalinidad relativa (Xc) de la PCL en los PUUS
fue determinada a partir de la entalpia de fusion usando la siguiente ecuacion [8]:

% Xc = WLA’Hf x 100 (12)

Doénde: AH¢ es la entalpia de fusion de la PCL obtenida experimentalmente de los
PUU, wss la fraccion en masa del segmento flexible y AH% la entalpia de PCL

100% cristalina tomada como 136 J/g.

2.3.3 Difraccion de rayos X

Con la finalidad de determinar la estructura cristalina de las muestras se empleé
difraccion de los rayos-X (DRX) de angulo amplio (WAXS, por sus siglas en

inglés). Para ello se empleé un Difractometro Siemmens-5000 con radiacion CuKa
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(A= 1.5416 A), con un paso de 0.04 ° y tiempo de 6 s en un intervalo de 26 = (5 a
60) grados.

2.3.4 Analisis termogravimétrico

La temperatura de descomposicion fue obtenida por medio del analisis
termogravimétrico (TGA, por sus siglas en inglés) utilizando un TGA 7 Perkin-
Elmer. Utilizando 7 mg de los PUUS los cuales fueron calentados en un intervalo
de 40 a 600 °C con una rampa de calentamiento de 10 °C/min, bajo atmdsfera de

nitrégeno.
2.3.5 Microscopia electrénica de barrido

Para estudiar la morfologia de los PUUS se emple6 la técnica de microscopia
electronica de barrido (SEM, por sus siglas en inglés), con la ayuda de un
microscopio Jeol JSM-6360LV, utilizando un voltaje de 5 a 20 KV. Para ello, las

muestras fueron recubiertas con oro.
2.3.6 Microscopia de fuerza atémica

Con el objetivo de determinar la rugosidad del material y su topografia se
realizdé microscopia de fuerza atdomica (AFM, por sus siglas en inglés), por medio
de un microscopio AMBIOS Universal. Utilizando el modo de tapping (dicho
método disminuye el dafio causado a la superficie en comparacion con el modo de
contacto), a 1 Hz y utilizando una punta estandar de silicio con diametro de 50 nm.

2.3.7 Cromatografia de permeacion en gel

El peso molecular de un polimero es de primordial importancia en la sintesis y
aplicaciones de los mismos [54]. Por lo tanto, los pesos moleculares de los
poliuretanos fueron determinados por medio de cromatografia de permeacion en
gel (GPC, por sus siglas en inglés) usando un equipo Agilent 1100 GPC-SEC
equipado con dos columnas acopladas (ZORBAX PSM 60S y ZORBAX PSM
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1000S) y un detector de indice de refraccion (Agilent Technologies Germany). Se
utiliz6 DMF grado HPLC como la fase movil con un flujo de 1 mi/min a 50 °C y la
curva de calibracion fue obtenida con estandares de poliestireno (PS) en el
intervalo de 1050 a 420600 g/mol.

2.3.8 Angulo de contacto

El angulo de contacto estatico formado entre la superficie de PUUS sintetizados
y un liquido fue determinado en un medidor de angulo de contacto marca Tantec
U.S (Patente No. 5268733), utilizando una gota de 10 ul de agua destilada con la
ayuda de un micro jeringa marca Hamilton con capacidad de 100 pl.

2.4 Caracterizacion mecanica

2.4.1 Ensayo a tension longitudinal

El ensayo a tension longitudinal se realiz6 en dos casos diferentes, (ver Figura

2.7), dependiendo de la geometria de la probeta:

Caso 1. Probetas a partir de peliculas de los materiales sintetizados y Tecoflex®
de (15 x 50) mm.

Caso 2: Probetas a partir de segmentos de tubos de los materiales sintetizados y

Tecoflex ®de 50 cm de longitud.

El ensayo mecanico a tension longitudinal, se realizé en una maquina universal
Shimatzu AGS-X (Kyoto, Japoén), con celda de carga de 1000 N y una velocidad
de cabezal de 50 mm/min, de acuerdo a la norma ISO 7198 la cual esta dirigida
para implantes cardiovasculares sintéticos en el caso de la geometria tubular.
Para éste ensayo mecanico, tanto para el caso 1 y caso 2, se determinaron las
siguientes propiedades mecanicas: el médulo elastico (E), médulo secante (Es,),
esfuerzo de cedencia (o.), el maximo esfuerzo a la ruptura (o) y la deformacion

maxima (Emax), las cuales se obtuvieron empleando la norma ASTM D638.
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Figura 2.7 Esquema del ensayo a tension longitudinal en: (A) Caso 1
(pelicula); (B) Caso 2 (en tubo).

2.4.2 Ensayo a tension circunferencial

Las condiciones del ensayo mecanico a tensién circunferencial se eligieron de
acuerdo a la norma ISO 7198, empleando una maquina universal Shimatzu AGS-X
(Kyoto, Japén), una celda de carga de 1000 N y una velocidad de cabezal de 50
mm/min. Las propiedades mecanicas determinadas incluyeron el moédulo elastico
(E), médulo secante (Es,), esfuerzo de cedencia (0;), el maximo esfuerzo a la
ruptura (Orp) y la deformacion maxima (emax), las cuales se obtuvieron mediante la
norma ASTM D638. Brevemente, se utilizé6 un segmento de 1 cm de longitud de
los tubos sintetizados y se aplicdé una carga en direccion transversal (ver Figura
2.8.).
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Figura 2.8 Esquema del ensayo a tensién circunferencial.

2.4.3 Resistencia a la sutura

Esta prueba tiene por objetivo determinar la fuerza necesaria para tirar de una
sutura quirurgica a través de la pared de injerto vascular, la sutura debe ser de uso
clinico y ser lo suficientemente resistente para poder jalar de ella sin que se
rompa. La sutura se inserta a 2 mm del extremo del injerto vascular a ensayar (sin
anudar la sutura), luego se tira de la sutura hasta que ésta pasa a través de la
pared del material. La resistencia a la sutura se realizé de acuerdo a la norma ISO
7198, utilizando una maquina universal Shimatzu AGS-X (Kyoto, Japon), con una
celda de carga de 1000 N, una velocidad de cabezal de 50 mm/min y una sutura
de seda multifilamento de 3-0 (Jhonson & Johnson). En la Figura 2.9, se presenta

un esquema de dicha prueba.
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Figura 2.9 Esquema de la resistencia a la sutura.

2.5 Biocompatibilidad con fibroblastos

Para determinar el potencial de los poliuretanos sintetizados como injertos
vasculares se realizaron pruebas iniciales de biocompatibilidad, por medio de
células de fibroblasto de embrion de ratén NIH/3T3 (ATCC® CRL-1658™ USA).
Se utilizaron fibroblastos ya que la parte externa del injerto vascular esta en
contacto con este tipo de células mientras que la parte interna esta en contacto
con células endoteliales, lo cual ya ha sido reportado previamente [8]. El cultivo
celular fue llevado a cabo usando el kit LIVE/DEAD® Viability/Cytotoxicity Kit for
mammalian cells (Invitrogen).
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2.5.1 Cultivo celular

Las células de fibroblasto de embrion de raton NIH/3T3 (ATCC® CRL-1658™,
USA) fueron sembradas en frascos de cultivo usando Medio Dulbecco’s Modified
Eagle’s (DMEM por sus siglas en inglés, HyClone Laboratories Inc., Logan, UT,
USA), suplementado con 10 % de suero fetal bovino (FBS, por sus siglas en
ingles), 1% L-Glutamina (Invitrogen, Carlsbad, CA, USA), y 1% v/v de
penicilina/estreptomicina (Invitrogen, Carlsbad, CA, USA). Las células se
colocaron en una incubadora (Thermo Scientific, Serie Il, Water Jacketed CO;
Incubator) por 24 h a 37°C y 5% de CO,. Posterior a las 24 h se despegaron los
fibroblastos del frasco de cultivo utilizando tripsina-EDTA 0.05% hasta que las
células alcanzaran una morfologia redondeada. La tripsina fue inhibida con medio
de cultivo suplementado con suero. A continuaciéon la suspension celular fue
centrifugada durante 7 min. Posteriormente, se tomo6 una alicuota de la
suspension celular para contabilizarlas utilizando un hematocitémetro y un
microscopio invertido. Finalmente, la concentracion celular fue ajustada con medio

de cultivo fresco a una concentracion de 10 000 células/cm?.
2.5.2 Preparacion de las superficies

Las muestras empleadas para los estudios de biocompatibilidad se dividieron
de acuerdo a su geometria. Para el primer caso, muestra A, se obtuvieron discos
de r = 0.75 cm (area = 1.75 cm?) de las peliculas de PUUR, PUUK y Tecoflex®.
Para el segundo caso, muestra B, se obtuvieron segmentos de 1 cm de longitud a
partir de tubos de PUUR, PUUK y Tecoflex®. Ambas muestras se esterilizaron por
medio de radiacion UV durante 24 h en una campana biolégica (Thermo Scientific*
1300 Serie A2 Clase Il, Tipo A2) y posteriormente lavadas en una solucion de 2 %
de peroxido de benzoilo y enjuagados en buffer de fosfato salino 7.4 pH (PBS;
Sigma Aldrich) con 8 cambios durante 3 dias. Posteriormente, las muestras se
depositaron en platos de cultivo de PS de 24 pozos, como se muestra en la Figura
2.10.
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Figura 2.10 Plato de cultivo de 24 pozos con muestras tipo (A) y (B).

2.5.3 Microscopia celular

Las imagenes obtenidas de la distribucion celular en la superficie de las
muestras A y B, fueron obtenidas por medio de un microscopio confocal Carl Zeiss
(LSM 5, Carl Zeiss, Oberkochen, Alemania). Para tefir las células vivas se empled
1 pl de calceina AM (Invitrogen, Carlsbad, CA, USA) y se colocaron nuevamente
en la incubadora por 40 min antes de observarlas en el microscopio. Para las
muestras tipo A las imagenes se obtuvieron empleando el plano X — Y, mientras
que las muestras tipo B se agregd el plano Z, ver Figura 2.11, ambas muestras

tipo A y B se analizaron a 3 dias de cultivo.

Figura 2.11 (A) Microscopio CLSM 5; (B) El plano Z se utilizé en muestras
tipo B.
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Figura 2.10 Plato de cultivo de 24 pozos con muestras tipo (A) y (B).
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Las imagenes obtenidas de la distribucion celular en la superficie de las
muestras A y B, fueron obtenidas por medio de un microscopio confocal Carl Zeiss
(LSM 5, Carl Zeiss, Oberkochen, Alemania). Para tefiir las células vivas se emple6
1 pl de calceina AM (Invitrogen, Carlsbad, CA, USA) y se colocaron nuevamente
en la incubadora por 40 min antes de observarlas en el microscopio. Para las
muestras tipo A las imagenes se obtuvieron empleando el plano X — Y, mientras
que las muestras tipo B se agregd el plano Z, ver Figura 2.11, ambas muestras

tipo A y B se analizaron a 3 dias de cultivo.

Figura 2.11 (A) Microscopio CLSM 5; (B) El plano Z se utilizé6 en muestras
tipo B.
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CAPITULO 3 RESULTADOS Y DISCUSION

3.1 Sintesis de los poli (uretano ureas) segmentados

Durante esta tesis se sintetizaron poli (uretano ureas) segmentados o también
conocidos como PUUS a base de: HMDI, PCL y empleando diferentes extensores
de cadena a base de amino acidos como son L- Arginina y L- Lisina. Estos
aminoacidos utilizados en este trabajo fueron elegidos previamente por nuestro
grupo de trabajo ya que se ha encontrado que utilizando amino acidos como
extensores, por ejemplo L- Arginina, promueve significantemente la proliferacion
de las células endoteliales. Ademas, sus propiedades mecdanicas, adecuado
tiempo de degradacion, baja citotoxicidad de lixiviados y productos de degradaciéon
no toxicos, hacen de estos PUUS un buen candidato para su uso en aplicaciones
cardiovasculares e ingenieria de tejidos [8]. Por otra parte, es reconocido que el
endotelio juega un rol muy importante en la fisiologia vascular. Es por ello, que la
atencion de muchos trabajos se ha centrado en la produccion de un endotelio que
sea capaz de producir 6xido nitrico (NO) [15, 50]. La L-Arginina ha sido reconocida
como un substrato para la enzima de sintasa de 6xido nitrico (NOS), quien a su

vez es la responsable de la produccion endotelial del NO [51].

Por ultimo, se ha encontrado que la L-Arginina posee la habilidad de formar
especies cargadas en condiciones fisiolégicas, lo cual tienden a promover la
adhesion celular [8, 53]. Por lo tanto en este trabajo se emplearon como
extensores de cadena la L-Arginina y la L-Lisina, (aminoacidos de caracter
basico), esperando que dichos extensores de cadena formen junto con el HMDI

enlaces urea, como se muestra en la Figura 3.1
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Figura 3.1 Enlaces urea (rojo) que se pueden formar entre la reaccion de los
extensor de cadena [L-Arginina: (I) o L-Lisina: (ll)] y el HMDI.

O=C=N N=C=0

(m

3.2 Caracterizacion fisicoquimica y superficial

3.21 FTIR

En la Figura 3.2, se presentan los FTIR de los PUUR y PUUK los cuales fueron
muy similares entre si, debido a la alta proporciéon de PCL en las formulaciones
(aprox. 71 %). A pesar de esto se encontraron picos caracteristicos de los PUUS,
como por ejemplo los correspondientes a los del grupo uretano del segmento
rigido en 1523, 1525 y 1234 cm™ y los grupos N-H alrededor de 3371 y 3374 cm™
[8]. Los grupos carbonilo (C=0), del segmento flexible (PCL) de los PUUS se
observaron en las bandas 1731y 1735 cm™ [56]. Debido a que estas bandas son
anchas e intensas, es posible que grupos carbonilos del uretano y de la PCL se

hayan traslapado.
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Figura 3.2 Espectros de FTIR de PUUR y PUUK

Un acercamiento mas detallado de la region entre 3500 y 3150 cm™, (ver Figura
3.3), permite observar la presencia de las bandas en 3371 y 3374 cm™ las cuales
son atribuidas a los enlaces de hidrédgeno entre los segmentos rigidos. Mientras
que en las bandas correspondientes a 3446 y 3448 cm™ representan una menor
proporcion de NH libres [57]. Por otra parte, (ver Figura 3.4), junto a las bandas de
los C=0 del segmento flexible de los PUUS, se aprecian bandas con una baja
intensidad en 1639 y 1637 cm™ indicando la formacién de enlaces urea durante la
reaccion de extension [58]. Para el caso del grupo urea, se sabe que puede

enlazarse por medio de los puentes de H, y que a su vez éstos se presentan de
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dos formas diferentes: bidentado (fuertemente enlazado), monodentado

(débilmente enlazado), ver Figura 3.5 [8, 57].

% Transmitancia
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Figura 3.3 Acercamiento de la region entre 3500 y 3100 cm™ de los espectros
de FTIR de PUUR y PUUK.
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Figura 3.4 Acercamiento de la regién entre 1800 y 1600 cm™ de los espectros
de FTIR de PUUR y PUUK.

Por lo tanto, las bandas en 1639 y 1637 cm™, pueden ser consideradas como
enlaces de hidrégenos bidentados, mientras que las bandas con una menor
intensidad en 1685 cm™ son consideradas como enlaces de hidrégeno
monodentado [59]. Por otra parte, en el intervalo entre (2861 y 2935) cm™ se
relacionan a los CH,, siendo las bandas (2935, 2933) cm™ estiramiento simétricos,
mientras que en 2861 cm™ representan los estiramientos asimétricos [7, 55, 58].
Dichos estiramientos (simétricos y asimétricos) de los CH; pueden ser atribuidos a
la PCL o al HMDI. Y finalmente las bandas entre (1600 y 500) cm™ se consideran

como vibraciones caracteristicas de grupos pertenecientes al segmento rigido [56].
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Con base a las observaciones anteriores, se puede sugerir que los polimeros

sintetizados en este trabajo presentan enlaces urea enlazados, del tipo bidentado

y monodentado. Por lo cual, podemos confirmar que los aminoacidos de L-

Arginina y L-Lisina reaccionaron con el HMDI para formar poli (uretano ureas)

segmentados. Sin embargo, la formacién de ureas debido al agua residual no es

descartada.
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Figura 3.5 Formas de enlace entre ureas y uretanos presentes en los PUUS

[8, 59].
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3.2.2DSC

Los termogramas de DSC de los PUU sintetizados se presentan en la Figura
3.6. Para el PUUR la temperatura de fusion (Tm) es de 49.63 °C y para el PUUK
es de 47.83 °C. Estas temperaturas de fusion estan relacionadas con los
segmentos flexibles de la PCL. La presencia de la PCL cristalina desempefia un
rol principal, ya que algunas propiedades como: la resistencia mecanica,
degradacion del material y su comportamiento biolégico estan relacionadas con la

cristalinidad relativa.

Flujo de calor (mW) —
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i |
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Figura 3.6 Termograhas de DSC para PUUR y PUUK.

De acuerdo con los resultados tedricos de los porcentajes de los segmentos

rigidos de los PUUS sintetizados no varian significativamente (ver Tabla 3.1). Sin
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De acuerdo con los resultados tedricos de los porcentajes de los segmentos

rigidos de los PUUS sintetizados no varian significativamente (ver Tabla 3.1). Sin
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embargo, se ha reportado en la literatura que los PUU elaborados con PCL 2000
g/mol poseen un porcentaje de SR alrededor de 26.0 % [61]. De manera particular,
el porcentaje de SR en PUUR es muy similar a lo reportado por trabajos anteriores
realizados por nuestro grupo de trabajo en el 2012 (26.3%) [8]. La cristalinidad
relativa muestra que existe una diferencia significativa siendo mayor en PUUK que
en PUUR. Por lo tanto, los poli (uretano-ureas) segmentados elaborados con L-
Arginina como extensor de cadena tienden a disminuir el grado de cristalinidad

relativa del polimero.

Tabla 3.1 Propiedades térmicas de PUUR y PUUK.

SR SF Tm Xc
Material
(%) (%) (°C) (%)
PUUR 26.9 73.1 49.6 0.541
PUUK 27 1 72.9 47.8 20.5

SR = Segmento rigido, SF = Segmento flexible, Tm = Temperatura de fusion,

Xc = Cristalinidad relativa

3.2.3 DRX

En la Figura 3.7 se muestran los difractogramas de los PUUS sintetizados y del
Tecoflex®. Para el caso de los PUUR y PUUK se puede observar un pico en 26 =
19.9 grados, por lo tanto los PUUS sintetizados a base de amino acidos poseen
cierto arreglo cristalino en su estructura [5, 60]. Por lo tanto, pueden ser
considerados como poliuretanos segmentados semicristalinos [56]. Sin embargo,
se conoce que la PCL (segmento flexible) posee dos picos cristalinos en 26 = 21.5
y 23.6 ° [8, 55, 61], correspondientes a los planos cristalograficos (110) y (200)
[63], los cuales no aparecen en los difractogramas de la Figura 3.7. Es por ello,
que sugerimos 2 hipétesis a este comportamiento. En el primer caso, los
segmentos rigidos de los PUUK y PUUR se encuentran fuertemente entrelazados

fisicamente con los segmentos flexibles (PCL) lo que impide su cristalizacion y que
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los picos caracteristicos de PCL puedan ser detectados con DRX. La segunda
hipotesis esta relacionada con la presencia del pico a 19.5° lo cual indica la
presencia de una fase semicristalina [39]. Esto puede relacionare con el hecho de

que la PCL puede presentar 3 fases diferentes en su estructura, ver Figura 3.8 (B)
[63].

—— PUUR
—== PUUK
—+«— TECOFLEX

Intensidad (u.a)

(] 10 20 30 40 50 - '60
20
Figura 3.7 Difractogramas obtenidos de los PUUR, PUUK y Tecoflex®.

Fase 1 Cristales rigidos: Esta es la regibn mas organizada de la PCL, por lo que

los movimientos de las cadenas poliméricas son lentos y restringidos.

Fase 2 Region rigido-amorfa: Las cadenas de la PCL en esta region tienen
movilidad intermedia, en esta region tiene probablemente cadenas poliméricas
atrapados en las zonas cristalinas.
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Fase 3 Regiones flexible-amorfas: Las cadenas de PCL son libres, mostrando

movimientos rapidos y con mayor libertad.

Por lo tanto, para la hipétesis (2) se pudiera estar presentando con mayor
intensidad la fase 2 rigido-amorfa y flexible amorfa sobre los cristales rigidos, lo

que no permite reflejar los picos en 26 = 21.5° y 23.6°.

Adicionalmente la PCL posee una estructura ortorréombica [63] dentro de la cual
la estructura quimica de la PCL cristaliza, (ver Figura 3.8 (A)). Estudios realizados
por Kaji y Horii [63] encontraron que los CH; en las zonas cristalinas cambia
rapidamente, y que los grupos carbonilo se encuentran practicamente rigidos. Sin
embargo, la secuencia de CH; de la parte amorfa posee mas libertad, lo que le
permite someterse a alguna torsién y de propagar este efecto a través de la

cadena de polimero.
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Figura 3.8 (A) Estructura de la PCL; (B) Esquema de 3 fases en la PCL [62].

Por otra parte, nuestro grupo de trabajo ha realizados estudios de degradacion
en poliuretanos segmentados en medios hidroliticos (HCl 2M y NaOH 5 M) y
oxidativos (H202 al 20 %) y se encontré que posterior a estas degradaciones los
picos de 21.5° y 23.6° son detectados por DRX [64]. En resumen las posibles
causas por las cuales los picos caracteristicos de la PCL en los materiales
sintetizados no aparece puede ser debido a que los segmentos rigidos en los
PUUR y PUUK pueden estar enmascarando la zona cristalina de los mismos o

que las regiones rigidas y flexibles amorfas predominen sobre los cristales rigidos
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en la estructura en la PCL, aunado a las limitaciones impuestas a su naturaleza de
una estructura ortorrombica en la PCL. Para el caso del Tecoflex® se observo un
pico a 26 = 19.4°, el cual coincide con lo reportado en la literatura [65). Para el
caso del Tecoflex® se ha encontrado que su cristalinidad disminuye muy poco al

ser expuesto a degradaciones con H,0, [65].

3.24TGA

En la Figura 3.9 (A) se presentan los termogramas de TGA de los materiales
sintetizados, en la cual se puede apreciar una primera pérdida de masa alrededor
de 300°C y 400 °C mientras que entre 400 °C y 500 °C se puede observar una
segunda descomposicion. La primera descomposicion se puede relacionar con la
descomposicion de los segmentos flexibles y rigidos, ya que se ha reportado en la
literatura que la temperatura de descomposicion de los grupos uretano se
encuentra alrededor de 250°C y 300°C mientras que para la PCL pura se ha
reportado a 260°C [8, 64]. La segunda caida de las curvas, puede ser atribuida
como efectos de los extensores de cadena empleados en este trabajo,
presentando PUUR un ligero desplazamiento hacia la derecha indicando una
mayor estabilidad térmica en comparacion con PUUK. Para mayor claridad se
presenta la derivada de la masa residual, (ver Figura 3.9 (B)) indicando que la
primera descomposicion ocurre a 348 °C y 426 °C para el PUUK y PUUR,
respectivamente, y que la segunda descomposicion se presenta a 455 °C y 520
°C, respectivamente. Estos resultados confirman que los PUUS a base L-Arginina

presentan una mayor estabilidad térmica.
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Figura 3.9 Analisis termogravimétrico de PUUR y PUUK (A) Masa residual;
(B) Derivada de la masa residual.
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3.2.5 SEM

Las micrografias obtenidas por SEM de las peliculas obtenidas de los diferentes
materiales sintetizados se presentan en la Figura 3.10. A pesar de que las
peliculas de PUUR y PUUK se elaboraron con las mismas condiciones la
morfologia superficial de estos materiales es diferente ya que para las peliculas de
PUUR se observa una superficie granular (10 a 15 pm) la cual se atribuye a la
PCL [56]; mientras que la superficie de PUUK presenta una superficie porosa y
grietas. El Tecoflex® presenta una superficie lisa la cual corresponde a lo
reportado en la literatura. Una de las ventajas de obtener superficies porosas es
que éstas se asemejan a la matriz vascular de las arterias, en donde las células
proliferan sobre estas superficies [67]. Por lo tanto, los injertos vasculares con un
alto potencial para ser utilizados en ingenieria de tejidos deben de poseer una
rugosidad que permita la adhesion y proliferacion celular en la superficie del

andamio [50].
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8 188mm

Figura 3.10 Resultados de SEM en peliculas: (A) PUUR; (B) PUUK y (C)
Tecoflex®.

En la Figura 3.11 (A, C y E) se presentan los resultados de SEM de las
superficies exteriores e interiores (Figura 3.11 (B, D y F)) de los injertos tubulares
de PUUR, PUUK y Tecoflex® respectivamente. En todos los casos se observaron
diferencias con respecto a la morfologia de las peliculas. Para el caso de las
superficies exteriores de PUUR y PUUK se pueden observar que existen
alineaciones del material en direccién longitudinal de los tubos mientras que en

sus respectivas superficies interiores se aprecian grietas para PUUR y PUUK.
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Figura 3.11 Resultados de SEM en superficies exteriores: (A, C y E);
superficies interiores (B, D y F) de tubos de PUUR, PUUK y Tecoflex®
respectivamente.




Para el tubo de Tecoflex® no se observaron alineaciones del material en la
superficie exterior pero si presenta alineaciones multidireccionales en la superficie
interior. Finalmente, las alineaciones en la superficie exterior de PUUR y PUUK
pueden tener un efecto sobre las células de los fibroblastos, es decir favorecer el
crecimiento celular paralelo a dichas alineaciones [21] ya que de acuerdo con la
literatura las células tienden a crecer sobre substratos que presentan un arreglo en

su superficie.

3.2.6 AFM

Cuando un biomaterial se coloca en contacto con sangre u otros tejidos, las
proteinas inmediatamente competiran para depositarse sobre la superficie del
material; este evento es seguido por las interacciones célula/plaqueta [36]. Uno de
los factores que afecta este comportamiento esta relacionado con la rugosidad del
biomaterial [68]. Con base en lo anterior, se realizaron estudios de AFM para
determinar la rugosidad media cuadratica (Rrms) y conocer la topografia en los
materiales sintetizados. En la Figura 3.12, se muestra que PUUR y PUUK
presentaron topografias con crestas y valles, mientras que el Tecoflex® posee una
topografia ondulada. Las peliculas de PUUK presentan la mayor rugosidad (Rrms
= 0.644 pm), la cual es el doble de las peliculas de PUUR (0.309 um), producto de
poseer un mayor numero de crestas y valles en su superficie las peliculas de
PUUK. Sin embargo, la rugosidad de PUUR se encuentra cerca a lo reportado en
la literatura (Rrms = 0.260 pm) [8].
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Figura 3.12 Resultados de AFM en peliculas de: (A) PUUR; (B) PUUK y
Tecoflex®.
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Algunos de los factores que puede influir en la rugosidad de los poliuretanos es
la incompatibilidad termodinamica entre los segmentos rigidos y flexibles
originando una separacion de fases, otros fenémenos fisicos son la cristalizacion,
enlaces por puentes de hidrégeno entre ambos segmentos, etc. Por ello, para el
caso de peliculas la rugosidad esta influenciada por la incompatibilidad entre los
segmentos, la cual es debida a la polaridad de los segmentos rigidos y la no
polaridad de los segmentos flexibles causando una separacion de fase [8, 67, 68],
que a su vez depende de la formacion de enlaces por puentes de hidrogeno entre
los grupos uretano, el extensor de cadena empleado, la relacién en peso de los
dos segmentos, entre otros factores [69]. Por otra parte y con base en la literatura,
las crestas en las imagenes de AFM estan relacionadas a la PCL cristalina del
segmento flexible [8, 68]. Sin embargo, en ambientes acuosos por ejemplo PBS
se presenta un reacomodo de ambas fases debido a que se minimiza la energia
superficial provocando que los segmentos flexibles no polares se muevan hacia
dentro del material [36].

Por otra parte, los resultados de AFM en los injertos de PUUR, PUUK y
Tecoflex®, respectivamente muestran que a pesar que se elaboraron bajo las
mismas condiciones presentan diferencias en su rugosidad asi como en sus
perfiles topograficos, ver Figura 3.13 y Figura 3.14. Para PUUR los resultados de
Rrms entre las superficies exteriores e interiores no presentan cambios
significativos, por el contrario su perfil topografico interior presenta crestas y valles
mas pronunciados. Para PUUK la Rrms en la superficie interior es 2.5 veces
mayor en comparacion con su superficies exterior, y su perfil topografico en la
superficie interior es similar a PUUR (crestas y valles pronunciados), mientras que
su superficie exterior puede ser considerada plana con pequefas crestas y valles.
Mientras que para el Tecoflex® la Rrms es 2.1 veces mayor en la superficie
interior, y su perfil topografico interior y exterior presentan el mismo

comportamiento que PUUR y PUUK.
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Figura 3.13 Resultados de AFM en superficie exterior de tubos de: (A) PUUR
(B) PUUK y (C) Tecoflex®
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Figura 3.14 Resultados de AFM en superficie interior de tubos de: (A) PUUR;
(B) PUUK y (C) Tecoflex®
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Para explicar las diferencias de rugosidad y de los perfiles topograficos entre las
superficies interiores y exteriores de los materiales analizados en este trabajo se
utilizo el andlisis de flexién en vigas. Desde este punto de vista, consideremos una
viga recta formada por una gran cantidad de fibras longitudinales, (ver Figura 3.15
(A)), la cual esta sujeta a flexion pura, (ver Figura 3.15 (B)), cuando se flexiona la
viga, las fibras superiores se comprimen, mientras que las fibras inferiores se
alargan. Por lo tanto, las fuerzas resultantes de compresién (E) y tension (F), (ver

Figura 3.15 (C)), son iguales en magnitud.

(B)

(€)

Figura 3.15 Esfuerzo en vigas: (A) Viga recta; (B) Flexion pura; (C) Fuerzas
resultantes de compresion y tension [67].

Ahora bien consideremos dos secciones planas (f-g y h-i) antes y después de la
flexion, (ver Figura 3.16 (A) y (B)), como las secciones planas antes de la flexion
se conservan planas después de la flexién, las fibras de la viga deben de cambiar
de longitud. La posicién original de las fibras, (ver Figura 3.16 (C)), con lineas

interrumpidas se ha movido después de la flexion a la posicion mostrada por las
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lineas continuas. Las fibras superiores se han acortado mientras que las fibras

inferiores se han alargado [71].

fi I h
E | Eje neutro
(A) ! E
g! |
M M
(B)
(C)

Figura 3.16 Analisis de secciones planas (f-g) y (h-i) en vigas [67].

De acuerdo con lo anterior, las superficies internas de PUUR, PUUK vy
Tecoflex® presentan mayor rugosidad ‘al estar sujetas a fuerzas de compresion,
como resultado al transformar una superficie plana (pelicula) en curva (tubo)
durante la elaboracién de los injertos vasculares, ya que las crestas de PCL en la
superficie interior se encuentran fuertemente compactadas entre si, mientras que
en la superficie exterior se encuentran mas relajadas debido a las fuerzas de
tension. Sobre esta base, los PUUS sintetizados en este trabajo también

presentan cambios de rugosidad entre sus superficies internas y externas.
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3.2.2 Pesos moleculares

Con base en los resultados obtenidos por cromatografia de permeacion en gel,
se pudieron determinar los pesos molecular promedio en numero (Mn) y en peso
(Mw), asi como la polidispersidad (PDI, por sus siglas en inglés) en cada uno de
los materiales sintetizados. Estos resultados fueron comparados con el Tecoflex®
el cual es un poli (éter uretano) comercial, sintetizado a base de poli (6xido de
tetrametileno) (PTMO), HMDI y BD (1,4 Butanodiol), utilizado en aplicaciones
meédicas. En la Tabla 3.2, se presentan los resultados donde se observa que los
pesos moleculares de los PUUS son altos. Esto le imparte a las peliculas y tubos
de PUUS su resistencia a la tension y distensibilidad, ya que se ha reportado que
existe un minimo entre 5 000 a 10 000 g/mol para que los polimeros presenten

propiedades mecanicas significativas [54].

El PUUK present6 un mayor indice de polidispersidad, lo que puede representar
menores propiedades mecanicas en comparacion con los otros materiales,
mientras que la polidispersidad del PUUR fue similar a lo reportado en la literatura
(PDI = 2.21) [8]. Se sabe que uno de los factores que determinan el desempefno
de un polimero es la distribucién de los pesos moleculares, ya que éstos son
reflejados en la propiedades fisicas y en su capacidad de procesamiento [52, 70].
Es por ello que, el Mw esta relacionado con la resistencia a la tension y a al
impacto. Por lo tanto, esta relaciéon asi como la estructura del polimero pueden
influir en el balance de las regiones amorfas y cristalinas, ya que largas cadenas
poliméricas pueden tener menos movilidad y por lo tanto se consideran como
impedimentos para que se organicen todos los segmentos de cadena
especialmente las cadenas cortas. Por otra parte, bajos pesos moleculares
contienen cortas cadenas poliméricas que pueden enredarse menos y cCOmo

consecuencia poseer una menor resistencia
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Tabla 3.2 Pesos moleculares de los PUU sintetizados y Tecoflex®.

Mn Mw PDI
Muestra
(g/mol) (g/mol) (Mw/Mn)
PUUR 53 647 118 190 2.20
PUUK 35 867 100 460 2.80
TECOFLEX® 69 432 105 940 1.63

3.2.6 Angulo de contacto

La hidrofilicidad es uno de los factores mas importantes que afecta la
citocompatibilidad de los biomateriales. La adhesion y el crecimiento de las células
sobre una superficie se consideran fuertemente influenciados por el equilibrio de
hidrofilicidad / hidrofobicidad, que se describe frecuentemente como mojabilidad
[35, 43]. Por lo tanto, el angulo de contacto estatico fue medido para determinar la
mojabilidad en las peliculas y las superficies externas e internas de tubos de
PUUR, PUUK y Tecoflex®. En la Figura 3.17, se presenta la grafica de los
resultados de angulo de contacto sobre las superficies de peliculas de PUUR
74.9° + 2.54° valor es muy cercano a lo reportado en la literatura 73.3° + 2.80° [8],
mientras que los resultados para PUUK'y Tecoflex® fue de 72.1° + 2.97° y 81.2° +
1.50°, respectivamente.

Para las superficies exteriores, (ver Figura 3.18 (A)), de los injertos tubulares
los resultados de angulo de contacto fue de 74.0° + 4.32°, 68.3° + 3.35° y 86.0°
7.11°, para PUUR, PUUK y Tecoflex® respectivamente. Para las superficies
interiores, (ver Figura 3.18 (B)), de los injertos tubulares los resultados fue de
63.4° + 4.42°, 68.3° + 4.68° y 70.6° + 4.99° para PUUR, PUUK y Tecoflex®,

respectivamente.

79



En relacion con los resultados entre las peliculas y las superficies exteriores e
interiores, el angulo de contacto estatico de PUUK decrece al pasar de una
superficie plana a una superficie curva, por lo contrario no presenta variacion de
su angulo de contacto entre sus superficies exterior e interior. Para PUUR el
angulo de contacto estatico es similar entre la superficie plana y exterior, pero
presenta una disminucion en su superficie interior. Finalmente, el Tecoflex®
presenta para todos los casos mayores angulos de contacto teniendo un minimo
de 70.6° para una superficie interior, el cual es similar para otros poliuretanos
segmentados comerciales como el Pellethane con un angulo de contacto de 72.0°
[73]. Los angulos de contacto estaticos obtenidos en los PUUS sintetizados son
importantes ya que se ha reportado en la literatura a través de Wang [50] que el
valor del angulo de contacto para la proliferacion y adhesion celular se desea que

se encuentre entre 55y 75°.

100 -
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Figura 3.17 Angulo de contacto en superficies de peliculas de PUUS y
Tecoflex®, n = 10.
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Figura 3.18 Angulo de contacto en: (A) Superficie exterior; (B) Superficie
interior de tubos de PUUS y Tecoflex®, n = 10.

En relacion con los resultados del angulo de contacto, podemos mencionar que
las superficies de las peliculas muestran un comportamiento ligeramente
hidrofébico propio de los poliuretanos preparados con PCL diol debido a los cinco
metilenos presentes en su unidad repetitiva [8]. Por lo contrario, las superficies
internas presentan un comportamiento mas hidrofilico en comparaciéon con las
superficies planas. Sin embargo, entre las superficies curvas la superficie interior
tiene un comportamiento mas hidrofilico en comparacion con las superficies
exteriores, dicho comportamiento puede ser considerado como un efecto de las
diferencias de rugosidad entre las superficies exterior e interior de los tubos de
PUUS, ver seccion anterior. En relacion con lo anterior, concluimos que los efectos
de compresion y tension en las superficies interiores y exterior de ambos PUUS
también poseen una influencia en el caracter hidrofilico/hidrofébico de las

superficies curvas.
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3.4 Caracterizacion mecanica
3.4.1 Tension longitudinal

Uno de las razones por lo cual las propiedades mecanicas de los injertos
vasculares son importantes es debido a la naturaleza de las arterias nativas, ya
que éstas funcionan como tejidos biolégicos compuestos que absorben energia
durante la sistole y la liberan durante la diastole [16]. Sin embargo, un desfase de
las propiedades mecanicas en la interface entra la arteria nativa y el injerto se
traduce en el debilitamiento de la pared en la arteria nativa, pérdida de la viabilidad
de células endoteliales y la dilatacién de la sutura quirtrgica. Es por ello, que
cualquier sustituto de arteria debe de poseer propiedades mecanicas similares a la
arteria nativa. En base a lo anterior se determinaron las propiedades mecanicas a
tension longitudinal para las peliculas (caso 1) y los tubos (caso 2) de estos

materiales.

Para el caso 1, ver Figura 3.19, se puede apreciar que en las curvas
representativas de esfuerzo- deformacion de peliculas de PUUR, PUUK vy
Tecoflex®, los porcentajes de deformacién maximo se encuentran dentro del limite
reportado por la literatura (400 % y 1000 %) [17, 36]. De los materiales
sintetizados para este estudio, PUUR presentd un comportamiento mecanico
similar al polimero comercial Tecoflex®, mientras que PUUK presenta un
comportamiento mucho mas elastémerico ya que presenta mayores porcentajes
de deformacién a menores esfuerzos en comparacién de PUUK y Tecoflex®. El
modulo elastico a tension longitudinal en peliculas (E.p) fue calculado como el
modulo tangencial a la curva entre 0% y 1% de deformacion (como se muestra en
el recuadro) mientras que el moédulo secante fue calculado al 100 % de

deformacion.
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Figura 3.19 Curvas representativas esfuerzo-deformacién para peliculas de
PUUS y Tecoflex®.

Por otra parte, los resultados en la Tabla 3.3, el modulo eléstico (ELp) no varia
significativamente entre ambos materiales sintetizados (PUUR y PUUK) debido a
que ambos poseen similares porcentajes de segmentos flexibles (PCL), siendo
estos segmentos los que responden de manera inmediata cuando son sometidos
a cargas externas [39]. Sin embargo, el médulo elastico de PUUR y PUUK se
encontr6 por debajo de lo reportado en otros trabajos de investigacién. Por
ejemplo Chung y colaboradores [21], han reportado injertos vasculares a base de
PCL que promueven la proliferacion celular con médulos elasticos de 9.34 + 0.59

MPa. En el curso de este trabajo, también se observo que las propiedades como
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E100%, 0. (esfuerzo de cedencia) y Onp (esfuerzo de ruptura) decrecen en el
siguiente orden Tecoflex®>PUUR>PUUK. Con base en esto, podemos sugerir que
los extensores de cadena empleados en la sintesis de los poliuretanos tienen un
efecto sobre dichas propiedades mecanicas. Por otra parte, las propiedades
mecéanicas del Tecoflex® proporcionadas por el fabricante se encuentra en el

anexo 2.

Tabla 3.3 Propiedades mecanicas de peliculas de PUUS y Tecoflex®, n = 10

Material Erp E100% Oc Orup Emax
(MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (%)
PUUR 6.42 + 0.01 247 % 0.33 0.181+0.08 143 £1.6 504 + 170
PUUK 6.31 £ 0.92 1.91 +0.49 0.139+0.03 9.48 +1.27 521+ 23
Tecoflex® | 6.19 +0.01 2.50 +0.21 0.163 + 0.04 14.4+14 | 530+ 168

ELp = Mddulo elastico a tension longitudinal de peliculas.

Para el caso 2, ver Figura 3.20, se puede apreciar que en las curvas
representativas de esfuerzo- deformacion de tubos de PUUR, PUUK y Tecoflex®,
existe un comportamiento mecanico diferente en comparacion con las propiedades
mecanicas a tension longitudinal en peliculas. Para este caso PUUR y PUUK
presentaron porcentajes de deformacién menores al Tecoflex® aunque su
compartimiento mecanico continua siendo de caracter elastémerico. En la Tabla
3.4 se presentan las propiedades mecanicas a tension longitudinal en tubos de
PUUR, PUUK y Tecoflex®, en donde el modulo elastico a tensién longitudinal en
tubos (E_t) para PUUR y Tecoflex® se determin6 entre 0% y 1% de deformacion,
mientras que para PUUK la misma propiedad se determiné entre 0% y 0.5% de
deformacion (tal como se observa en el recuadro), mientras que el médulo secante

fue calculado al 100 % de deformacion.
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Figura 3.20 Curvas representativas esfuerzo-deformacién para tubos de
PUUS y Tecoflex®.

Por otra parte, los resultados presentados en la Tabla 3.4 muestran que PUUR
y PUUK presentan un cambio en sus propiedades mecanicas en comparacion con
los resultados del caso 1 (peliculas a tension longitudinal). A pesar que las
propiedades mecanicas de los injertos vasculares elaborados en este trabajo son
todavia mayores en comparacién con las propiedades mecanicas de las arterias
nativas (ver Tabla 1.1y Tabla 1. 2) se puede destacar el hecho de que cambiar la
geometria de una pelicula delgada de PUUR y PUUK a una geometria tubular del
mismo material se pueden modificar sus propiedades mecanicas. Es por ello, que

el método para la elaboracion de los injertos vasculares empleados en este trabajo
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representa un gran avance para poder obtener injertos vasculares con
propiedades mecanicas similares a las arterias nativas, ya que permite su
modificacién mecanica unicamente al transformar una pelicula delgada en un
injerto vascular tubular, sin la necesidad de mezclar diferentes polimeros. Un
ejemplo de mezclar diferentes polimeros con la finalidad de modificar las
propiedades mecanicas de injertos vasculares fue realizado por Xiao y
colaboradores [45], en donde encontraron que las propiedades mecanicas de los
injertos vasculares de PET/PU van disminuyendo con el aumento gradual del

contenido de PU.

Tabla 3.4 Propiedades mecanicas de tubos de PUUS y Tecoflex® a tension
longitudinal, n = 10.

Material ELT E100% O¢ Orup 8max
(MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (%)
PUUR 5.63 £ 0.99 1.75+£0.24 [0.291+£0.049 | 790 +£1.97 | 564 60
PUUK 4.34+055 |0.836+0.073|0.039+0.008 | 1.70+0.19 | 339 82
Tecoflex® | 6.65+ 1.25 283+045 [0.610+0.110 11.1 £ 2 564 £39

ELr = Modulo elastico a tension longitudinal en tubos.

3.4.3 Tension circunferencial

El analisis de esta prueba mecanica esta basado en la teoria de vigas curvas
(aunque no es definido asi en la norma ISO 7198), la cual determina que cuando
un elemento curvo es sometido a una carga (ver Figura 2.8 (C)), se generan
esfuerzos circunferenciales (0g), esfuerzos radiales (o) y esfuerzos cortantes (tg,)

[74]. Dichos esfuerzos pueden ser determinados por las ecuaciones:
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Gr - Aet1r1 rq (32)
.V
Tar = Fer 2 RA1— Qo) (3.3)

Donde: A y Aq son areas de la seccion transversal, N y V son las cargas
aplicada, M es el momento generado por la accién de la carga, r, es la distancia
medida desde el eje neutral al eje de revolucion, R es el radio medio, ryrq es la
distancia desde el eje de revolucion hasta la fibra donde se desea calcular el
esfuerzo, t y t; son el largo de las probetas, e es la excentricidad, Q y Q1 son el

primer momento de area segun se muestra en la Figura 3.21.

Para el caso de nuestras probetas las cuales tienen una seccién transversal

rectangular, las constantes A, r, y R se determinan de la siguiente manera:

A =ht (3.4)
rp = L\—;*A—/r (3.5)
[, B/ =tm 2 (3.6)
R=b+2 (3.7)
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Donde: a es la distancia desde el eje de revolucion hasta la parte mas alejada
de la seccién transversal de la probeta, b es igual a la distancia desde el eje de

revolucion hasta la fibora mas cercana de la probeta y h es el espesor de la

M /
iR ‘ L 7
b i | VPP
e+y y s
e 7
N U¢dA
b

d«f\_ o

Eje de revolucion

probeta, ver Figura 3.21.

Eje neutro
Eje de centroidal

Figura 3.21 Distribucion de la fuerza y momento circunferencial que actian
en una seccioéon de una viga curva [74].

Ya que en esta prueba se generan diferentes esfuerzos (circunferenciales,
radiales y cortantes) es necesario realizar un analisis de estados de los esfuerzos
para poder determinar la magnitud y ubicaciéon de los esfuerzos mencionados
anteriormente. Por lo tanto, en la Figura 3.22 se presenta un cuarto de la probeta y
se establecen 4 puntos de interés (a, b, c y d) en los cuales se determinaron los
esfuerzos circunferenciales, radiales y cortantes en las probetas de PUUR, PUUK

y Tecoflex®. Los resultados se presentan en la Tabla 3.5.
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Figura 3.22 Puntos donde se determinaron los esfuerzos circunferenciales,
radiales y cortantes.

Tabla 3.5 Resultados de los esfuerzos circunferenciales, radiales y cortantes
de tubos de PUUS y Tecoflex®.

" [o} (o) T
Material (GPa) (MPa) (MPa)
En a
PUUR 0 0 41.3+4.6
PUUK 0 0 30.5+ 4.0
Tecoflex® 0 0 73.8+12.4
Enb
PUUR 0 0 413+456
PUUK 0 0 30.5+4.0
Tecoflex® 0 0 73.8+12.4
Enc
PUUR -0.832 + 0.151 413+ 46 0
PUUK -0.613 + 0.131 30.5+ 4.0 0
Tecoflex® -1.43 +0.33 738+ 12.4 0
End
PUUR 0.985 + 0.352 413+46 0
PUUK 0.673 + 0.245 30.5+4.0 0
Tecoflex® 1.73 +0.38 73.8+ 12.4 0

Con base en los resultados del andlisis de estados de los esfuerzos

presentados en la Tabla 3.5, podemos concluir que en el plano a y b Unicamente
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se presentan esfuerzos cortantes, mientras que en los puntos c y d se presentan
esfuerzos circunferenciales y radiales, siendo para el punto c esfuerzos
circunferenciales de compresidon mientras que en el punto d esfuerzos
circunferenciales de tensién. Por lo tanto, podemos concluir que la prueba
mecanica a tension circunferencial puede ser considerada como una prueba de
estados de esfuerzos “puros” uniaxial ya que el esfuerzo circunferencial es el
predominante a los esfuerzos radiales y cortantes. A su vez, el punto d puede ser
considerado como el critico para esta prueba debido a que en este punto se
presenta la mayor magnitud del esfuerzo circunferencial en comparacion con los
demas puntos (a, b y c). Sobre esta base, en la Figura 3.23 se presentan las
curvas representativas de los esfuerzos circunferenciales y deformaciones
circunferenciales y en la Tabla 3.6 se presentan los resultados de esta prueba, en
donde el médulo elastico a tensién circunferencial en tubos (Ecr) fue calculado
como el moédulo tangencial a la curva entre 0% y 1% de deformaciéon (como se
muestra en el recuadro) mientras que el modulo secante fue calculado al 100 % de

deformacion.
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Figura 3.23 Curvas representativas de esfuerzo circunferencial - deformacién
circunferencial para tubos PUUS y Tecoflex®.

Tabla 3.6 Propiedades mecanicas para tubos de PUUS y Tecoflex® a tensién

circunferencial, n = 10.

Ecr E100 Oc Orup Emax
Material | oopas (MPa) (MPa) (GPa) (%)
PUUR | 376+077 | 152+26 |54.4+11.5|0985+0.352 | 679 43
PUUK | 444+1 | 153+34 |49.6+125|0.673+0.245 | 396 + 142
Tecoflex® | 422+1.34 | 250+52 |102+18.3 | 1.73 £0.38 | 862130

Ect = Modulo elastico a tension circunferencial en tubos.
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Tanto la teoria de vigas curvas como el andlisis de los estados de esfuerzos
realizado en este trabajo son considerados como innovadores ya que la norma
ISO 7198 en la cual estan basadas las pruebas mecanicas de este trabajo no
contempla dicho analisis y unicamente establece reportar el esfuerzo
circunferencial como la maxima fuerza entre dos veces la longitud original de la

muestra.

Finalmente de los resultados en la Tabla 3.6 podemos mencionar que el modulo
elastico a tension circunferencial de PUUR, PUUK y Tecoflex®, disminuyen en
comparacion con el maédulo elastico obtenido en las pruebas de tensién
longitudinal tanto para el Caso 1 y Caso 2. Sin embargo, PUUK presenta un
modulo elastico similar entre la prueba a tensiéon circunferencial y la prueba a
tension longitudinal del Caso 2. En la Tabla 3.7, se presenta el resumen de los
modulos elasticos obtenidos entre las pruebas mecanicas a tension longitudinal en
peliculas (ELp) y tubos (ELt) asi como en la prueba a tension circunferencial (Ecr)

comparados con algunas arterias humanas [14].

Tabla 3.7 Comparacion entre E.p, E 1y Ecr.

Tension longitudinal
Ecr
Material Eip ELr (MPa)
(MPa) (MPa)
PUUR 6.42 + 0.01 5.53+0.99 3.76 £ 0.77
PUUK 6.31+0.92 | 4.34+0.55 4.44 +1
Tecoflex® 6.19+0.01 | 6.65+1.25 | 4.22+1.34
Arteria
femoral NE 9 NE
Aorta toracica NE 12 NE

NE = No encontrado en la literatura.




Con base en los resultados del médulo elastico obtenido de las diferentes
pruebas mecanicas (longitudinal y circunferencial), ver Tabla 3.7, podemos
mencionar que el valor maximo se presenta en las probetas en forma de pelicula.
Sin embargo, cuando la pelicula de los materiales sintetizados en este trabajo es
colocada alrededor de la varilla de tefléon para obtener tubos del mismo material
para ser ensayados tanto en tension longitudinal y transversal, el médulo elastico
disminuye un 14 % y 31.2% para PUUR, PUUK; respectivamente, para el ensayo
a tension longitudinal y un 42 %, 30 % para PUUR y PUUK respectivamente para
el ensayo a tension circunferencial. Por lo tanto, podemos sefalar que los PUUS
presentados en este trabajo sufren de anisotropia la cual es de caracter
geométrico. Este comportamiento en un hecho positivo en la busqueda de un
injerto vascular ideal ya que las arterias nativas también presentan anisotropia.
Por ultimo, esta anisotropia geométrica puede ser considerada una ventaja
respecto a otros trabajos que recurren a mezclar diferentes polimeros para poder
modificar las propiedades mecanicas como por ejemplo el trabajo presentado por
Xiao [49].

3.4.3 Resistencia a la sutura

La fuerza necesaria para tirar de una sutura quirtrgica (Nylon, 3-0) sin que se
rompa a través de la pared de los injertos de PUUR, PUUK y Tecoflex®, es de 18.3
+ 36N, 14 £ 23 Ny 19.3 + 3.4 N respectivamente, tal como se muestra en la
Figura 3.24. Como se observa PUUK presentd la menor fuerza para esta prueba,
sin embargo, esta fue mayor en comparacion a la resistencia a la sutura en las
arterias nativas 2.7 N [20, 29]. Es importante mencionar, que el procedimiento
para unir un injerto vascular y una arteria nativa sigue siendo motivo de
investigacion, ya que al utilizar sutura esta dafia a la tunica intima lo cual puede
resultar en hiperplasia y depédsito de plaquetas entre otros eventos. Algunas
alternativas son utilizar grapas las cuales sujetan Unicamente la tunica adventicia
[75].
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Figura 3.24 Fuerza necesaria para retirar una sutura a través de la pared de
injertos de PUUS y Tecoflex®, n = 10.

3.5 Estudios de biocompatibilidad

Comprender la relaciéon entre la superficie, adhesion y proliferaciéon celular es
esencial para el disefio de superficies de materiales éptimos para la regeneracion
vascular y en general para la ingenieria de tejidos [55]. En la Figura 3.25 (A, By C)
se presentan los resultados del cultivo celular de fibroblastos de embridén de ratén
sobre peliculas de PUUR, PUUK y Tecoflex®, respectivamente y en la Figura 3.25
(D, E y F) sobre la superficie exterior de los mismos materiales. Con base en estos
resultados podemos mencionar que las peliculas de PUUK permitieron la adhesién
de los fibroblastos. Sin embargo, es importante resaltar que la actividad
metabdlica celular sobre la superficie exterior de los injertos de PUUR y PUUK

mostré un patron de crecimiento en la direccién longitudinal de los mismos. Este
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patron de crecimiento puede ser debido a los cambios morfolégicos de los
materiales generados en el proceso de elaboracion de los injertos vasculares y

que fueron observados por medio de SEM (Figura 3.11 Ay C).

Figura 3.25 Fibroblastos de ratén a 3 dias de cultivo en: peliculas (A,ByC) y
superficies exteriores de tubos (D, E y F) de PUUR, PUUK y Tecoflex®.

En estudios previos sobre el crecimiento celular en injertos vasculares con
patrones topograficos definidos, por ejemplo en injertos vasculares elaborados por
electrospinning, se observa que al alinear las fibras poliméricas en direccion
circunferencial las células endoteliales proliferaron en esta direccion [21]. Sin
embargo, existen estudios que sugieren que grupos funcionales sobre la superficie
aumentan considerablemente la adhesion y proliferacion de fibroblastos mientras
que otros estudios muestran que la mojabilidad es un factor muy importante para

la adhesién celular [8]. La alineaciéon de las fibras es un factor clave para la



adhesion y proliferaciéon celular, como ha sido reportado por Wong y
colaboradores [14], quienes lograron alinear fibras de PU mezclado con elastina y
colageno alcanzando una mejor proliferacion celular de SMC ademas de imitar la
estructura de un vaso sanguineo.

En este trabajo se ha encontrado que la topografia inducida en la superficie
exterior de los injertos elaborados en este trabajo favorece a la adhesion de los
fibroblastos, convirtiendo a estos PUUS en candidatos potencial para ser utilizados
como injertos vasculares al permitir el crecimiento de los fibroblastos en un intento
de imitar la estructura anatémica de una arteria humana sin la necesidad de recibir
ninguna modificacién quimica y sin la necesidad de mesclar nuestros PUUS con

otros polimeros.

96



CONCLUSIONES

Los resultados de FTIR confirmd que la sintesis de los PUUS, empleando
aminoacidos de L-Arginina y L-lisina como extensores de cadena y pre polimero a
base de poli-e-caprolactona diol y 4,4-metilen bis ciclohexil diisocianato, fue
llevada a cabo ya que presenté picos caracteristicos de la sintesis. Con estos
materiales sintetizados fue posible obtener peliculas delgadas y con ellas injertos
vasculares de bajo calibre (< 6 mm de diametro); a través de enrollar las peliculas

alrededor de una varilla de Teflén.

Por otra parte, los difractogramas de rayos X determin6 que los PUUS sintetizados
pueden ser considerados como polimeros semicristalinos ya que presentan un
solo pico cristalino a 26 = 19.88°, atribuido al segmento flexible (PCL), mientras
que sus temperaturas de fusién se encuentra entre 49.6 °C y 47.8°C para PUUR y
PUUK respectivamente, de acuerdo a los resultados de DSC. Mediante el analisis
termogravimétrico se determin6 que PUUR es mas estable térmicamente en

comparaciéon con PUUK, debido a que éste posee mayor peso molecular en peso.

Las imagenes obtenidas por SEM confirmaron que existen diferencia topografica
entre las peliculas y las superficies externas e internas de los injertos vasculares
de PUUR, PUUK y Tecoflex®. En particular, se observd que en la superficie
exterior de PUUR y PUUK, existe una orientacion en direccion longitudinal de los
injertos. Estos cambios topograficos fueron confirmados por medio de AFM, donde
se observo que la rugosidad de PUUK en la superficie exterior fue menor en

comparacion con su rugosidad interior (0.121 ym vs. 0.310 pm).

La caracterizacion mecanica, realizada en peliculas (tension longitudinal) y en
tubos (tension longitudinal y circunferencial), demostré que el modulo elastico fue
modificado dependiendo de la geometria de la probeta y la ubicacion de la
posicién de la carga aplicada. Es decir, los poli (uretano-ureas) segmentados

sintetizados en este trabajo presentaron anisotropia geométrica.
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Especialmente en la caracterizacion mecanica a tension circunferencial de los
tubos de PUUS, se utilizd la teoria de vigas curvas, revelando que el esfuerzo
circunferencial es el predominante para este ensayo. Por lo tanto, se asume que
este ensayo es considerado como uniaxial. En particular, este analisis mecanica
es considerado como una contribucién innovadora debido que la norma ISO 7198

destinada para proétesis vasculares no contempla este tipo analisis.

Los estudios de biocompatibilidad con fibroblastos de embrién de ratdon indicaron
que, la adhesiéon celular en PUUR y PUUK es paralela a las alineaciones
longitudinales de la superficie exterior de estos tubos. Este hecho es considerado
como alentador en la busqueda de un injerto vascular que logre reproducir la
anatomia vascular de las arterias y que ademas permita controlar la orientacién

celular.
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SUGERENCIAS

Con base en las propiedades obtenidas de los tubos de los PUUS sintetizados en
este trabajo se recomienda variar las concentraciones de los segmentos rigidos y
flexibles con la finalidad de obtener propiedades mecanicas similares a las arterias

nativas.

Se sugiere ampliar la caracterizacién mecanica por medio de pruebas como son la
complianza, fatiga (carga y descarga, simulando condiciones mecanicas en el

medio biologico de las arterias), resistencia a la explosion.

Realizar estudios de degradacion in vitro tanto en la geometria de peliculas y
tubos de los PUUS, bajo condiciones hidroliticas, oxidativas y enzimaticas;

simulando las condiciones fisiologicas y analizando los productos de degradacion.

Realizar estudios de cultivo celular y llevar a cabo la cuantificacion, adhesion y
proliferacion celular.
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ANEXOS

Anexo 1 Espesores de peliculas y tubos de PUUR, PUUK y Tecoflex®

Espesor de Espesor de Diametro Diametro
Material pelicula pared interior exterior
(mm) (mm) (mm) (mm)
PUUR 0.11 £ 0.01 0.58 £ 0.05 5.46 + 0.06 6.62 + 0.05
PUUK 0.11 £ 0.01 0.56 + 0.08 5.46 + 0.06 6.58 + 0.07
Tecoflex® 0.12 £ 0.01 0.67 £0.14 5.46 + 0.06 6.80+0.10
Anexo 2 Propiedades mecanicas del Tecoflex® SG 80A
Prueba
Material ASTM | TECOFLEX®
SG 80A
Dureza Shore D2240 72A
Peso especifico D792 1.04
Modulo a flexion (MPa) D790 6.89
Limite a la traccion (MPa) D412 39.98
Elongacion ultima (%) D412 660
Esfuerzo (MPa)
a 100% de elongacion D412 2.06
a 200% de elongacion D412 3.44
a 300% de elongacion D412 5,51
Contraccién en el molde (in/in) D955 .008-.012
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