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RESUMEN 

Poliuretanos segmentados (SPU) fueron sintetizados a partir de poli-caprolactona dio! 

(PCL), 4,4' -metilen-bis-ciclohexildiisocianato (HMDI), y como extensor de cadena el 

péptido L-glutatión o los aminoácidos que lo conforman, L-ácido glutámico, L-cisteina, 

y glicina. La formación de los poliuretanos fue comprobado mediante análisis por 

espectroscopia de infrarrojo con transformada de Fourier (FTJR). Mediante calorimetría 

diferencial de barrido (DSC), análisis dinámico mecánico (DMA) y análisis 

termogravimétrico (TGA) se determinaron la temperatura de fusión (Tm= 42-52°C), la 

temperatura de transición vítrea (Tg= -32-36°C) y la temperatura de descomposición, 

respectivamente (Td1= 348-358°C, Td2= 466-474°C) para los poliuretanos sintetizados. 

El análisis por difracción de rayos X (DRX) reveló que los SPU son polímeros 

semicristalinos (28=21.27°-23.5°). Mecánicamente los SPU exhibieron un 

comportamiento elastomérico (hasta 1430 % de deformación en uno de los 

poliuretanos) relacionado estrechamente con el peso molecular de acuerdo a otros 

estudios. El peso molecular fue determinado por cromatografía de permeación en gel 

(GPC). La hemocompatibilidad de los SPU se evaluó con las pruebas de tiempo de 

coagulación (te) por el método de Lee-White (tc=368-439 s) y tiempo parcial de 

tromboplastina activada (APTT) observándose tiempos entre 66-106 s. La activación de 

plaquetas debido al contacto directo con los SPU fue determinada mediante el método 

de citometría de flujo utilizando colágeno Tipo I como control positivo, resultando en 

un bajo porcentaje de activación en todos los SPU sintetizados. La biocompatibilidad 

con células endoteliales se analizó a través de pruebas de adhesión celular, 

observándose el mejor comportamiento en los SPU sintetizados con L-cisteína y glicina 

como extensores de cadena. De ésta forma, se puede establecer que estos nuevos 

poliuretanos pueden ser aplicados en el ámbito de la ingeniería de tejidos para el 

desarrollo de injertos vasculares. 
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ABSTRACT 

Novel biodegradable segmented polyurethanes (SPU) were synthesized with 

polycaprolactone dio! (PCL), 4,4' -methylen bis (cyclohexil isocyanate) (HMDI) and 

either L-glutathione or its constituent amino acids (L-glutamic acid, L-cysteine and 

glycine) as chain extenders. Fourier transform infrared spectroscopy (FTIR) analysis 

revealed the feasibility of obtaining polyurethanes through the presence of NH (Amide 

ll), C-N, C-0 and C=O bands and the absence of NCO band. Differential scanning 

calorimetry (DSC) and X-Ray diffraction (XRD) revealed that a semicrystalline 

polymer (Tm=42°C to 52°C; 2e=21.27° and 23.SO) was obtained in all cases while 

dynamic mechanical analysis (DMA) revealed an amorphous phase (T g=-30°C to -36°C) 

from soft segment. These properties, in addition to their high molecular weight, led to 

high moduli and higher extensibilities when glycine and glutamic acid were used as 

chain extenders. Clotting times (Lee-White test) and Activated Partial Thromboplastin 

Time (APTT) determined on these polyurethanes were longer than with glass. In 

addition, all synthesized segmented polyurethanes exhibited platelet activation indexes 

below the collagen type 1 positive control. Human Umbilical Vein Endothelial Cells 

(HUVEC) viability was higher in SPUs containing either glycine or cysteine. The 

obtained results indicate that SPU's that use of cysteine as chain extender are promising 

candidates for cardiovascular applications. 

3 



4 



CAPITULOI 

INTRODUCCIÓN 

De acuerdo a estudios recientes de la Organización Mundial de la Salud las 

enfermedades cardiovasculares representan la principal causa de muerte en el mundo, 

siendo aproximadamente 83 millones de estadounidenses los que han sido detectados 1 y 

México no es la excepción; en reportes del Instituto Nacional de Estadística Geografía e 

Informática (INEGI) se ha estimado que éstas afecciones al corazón representan el 18% 

del total de defunciones en el año 2010 y solo el 12% se vinculan con la enfermedad 

isquémica del corazón representando prácticamente la misma incidencia en defunciones 

que enfermedades como la diabetes y tumores malignos2
•
3

. Considerando la necesidad 

de atender estos padecimientos, se han logrado avances significativos en el tratamiento 

de las enfermedades cardiovasculares, de los cuales se derivan trabajos que implican el 

trasplante de tejido autólogo de segmentos de arterias o venas o el empleo de injertos 

vasculares diseñados in vitro a partir de compuestos naturales4
, o bien la terapia 

celular5
. En 1979 Veith, et al. determinaron que la disponibilidad de este tejido estaba 

limitada en calidad y en cantidad y que solo beneficiaba al 30% de los pacientes6
. 

Emplear tejido nativo (arterias o venas) como injerto vascular conlleva a otra serie de 

problemas, ya que los conductos arteriales presentan desventajas en cuanto a la 

variabilidad de sus dimensiones, mientras que los segmentos venosos conducen a la 

formación de aneurismas debido a ciertas alteraciones degenerativas 7•
8

. Por otro lado, la 

alternativa que implica el uso de materiales sintéticos no ha representado la solución 

total a la creciente demanda de sustitutos vasculares debido a sus limitadas propiedades 

mecánicas que demanda el patrón de flujo sanguíneo; además de los problemas de 

trombosis que se han detectado después de su implantación7
•
9

. 

En los últimos 15 años se ha impulsado el desarrollo de diversas estrategias que 

intentan establecer mecanismos que mejoren o reparen la funcionalidad de los vasos 

sanguíneos involucrados en alguna enfermedad cardiovascular. Lo anterior condujo a 

conformar una rama multidisciplinaria de la ciencia conocida como ingeniería de 

tejidos. En el campo cardiovascular, la ingeniería de tejidos representa una opción para 

atender la demanda de injertos vasculares a través de ciertas estrategias que involucran 

el uso de materiales sintéticos que pueden ser diseñados para su desempeño en contacto 

S 



con fluidos corporales propios del sitio de implantación, incluyendo la sangre. No hay 

que perder de vista el potencial económico que esta reciente tecnología representa, tanto 

en el desarrollo del propio injerto vascular así como el problema de salud pública que 

será atendido. 

ANTECEDENTES 

1.1 Estructura de los vasos sanguíneos 

El sistema circulatorio, cuya función es transportar fluidos a través del cuerpo, está 

formado por el sistema linfático y el sistema cardiovascular. El primero va recogiendo 

el exceso de líquido hístico extracelular y lo regresa al sistema cardiovascular; éste 

último, formado por el corazón y los vasos sanguíneos (arterias, venas, y capilares), se 

encarga de transportar los nutrientes, oxígeno, y productos de desecho de las células a 

los diferentes tejidos del cuerpo 10• Los vasos sanguíneos tienen la capacidad de 

mantener la presión sanguínea adecuada en la etapa diastólica, así como un control 

activo auto-regulatorio que permite a los órganos emitir la respuesta a demandas locales 

de sangre 10
. 

a) ARTERIA 

Túnica intima 
(Célu.las endo~lialesl 

Efastina 

Túnica media 
{Células de m ÚSICulo liso) 

Túnica adventicia 

Células epiteliales 

b)VEt4A 

Figura 1.1 Las diferentes capas celulares que conforman la estructura de los 
vasos sanguíneos: a) arteria, y b) vena. 
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El sistema cardiovascular puede ser visto como un sistema circulatorio pulmonar 

compuesto por la parte derecha del corazón y los pulmones. Por otro lado existe la 

circulación sistémica, en la cual la parte izquierda del corazón provee de sangre a los 

órganos sistémicos (corazón, músculos, cerebro, huesos, sistema gastrointestinal, 

hígado, piel, vaso, riñones y otros). Las dos partes en que se divide el sistema 

cardiovascular están arregladas en serie, de tal forma que la cámara izquierda y derecha 

bombean un flujo volumétrico semejante de sangre en condiciones saludables 11
• 

A continuación se describen los tipos de vasos sanguíneos: 

Arterias: La sangre (oxigenada) se distribuye del corazón al resto del cuerpo a través de 

arterias de diferentes características, que se distinguen unas de otras por su calibre, la 

cantidad de tejido elástico o músculo en la sección de la túnica media (Figura 1.1 a) y el 

espesor de la pared. En el curso del transporte de sangre, ésta se conduce a través de 

arterias de calibre cada vez menor10
• 

ARTERIAS DE CONDUCCIÓN 

ARTERIAS DISTRIBUTIVAS 

Figura 1.2 Clasificación de las arterias 

De acuerdo a la Figura 1.2, las arterias presentan diferentes dimensiones, y de 

acuerdo a esa característica se determina su función en el transporte sanguíneo. Las 

arterias de conducción son grandes y de paredes elásticas; reciben la sangre que es 

eyectada del corazón y son adaptables a la presión del flujo pulsátil debido a las 

contracciones cardiacas. Las arterias distributivas están constituidas principalmente por 

fibras de musculo liso, regulan el flujo sanguíneo debido a su capacidad de 

vasoconstricción, es decir, pueden reducir y aumentar su diámetro. Por otro lado, las 
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arterias de menor tamaño y las arteriolas, regulan la presión arterial mediante su firmeza 

de sus paredes constituida en su mayoría por musculo liso 10
. 

VÉNULAS 

VENAS MEDIAS 

Figura 1.3 Clasificación de las venas 

Venas: Por Jo general transportan sangre (desoxigenada) de los capilares hacia el 

corazón, a excepción de las venas pulmonares que llevan sangre arterial al corazón. Las 

venas conducen el flujo de sangre a menor presión que las arterias, por tal motivo sus 

paredes son más delgadas. Las venas se clasifican de acuerdo a su tamaño como puede 

apreciarse en la Figura 1.3. 

Las vénulas son las venas más pequeñas y su función es drenar los capilares. Las venas 

medias drenan los plexos venosos y son importantes en las extremidades inferiores ya 

que poseen válvulas antitlujo que conducen la sangre hacia el corazón pero evitan que 

ésta se regrese debido a la fuerza de gravedad. Las venas grandes, como la vena cava 

superior, se caracterizan por sus bandas de musculo liso amplias y su túnica adventicia 

bien desarrollada10
. La estructura de una vena se puede apreciar en la Figura 1.1 b. 

El trabajo de Weinberg and Bell se ha establecido como la principal referencia de los 

primeros intentos por generar injertos vasculares a partir de fuentes naturales como 

proteínas y células 7•
9

. Otros investigadores en esta área como Nicolas L'Heureux et 

al.4
•
12

•
13 entre otros, han aportado datos importantes en cuanto a la obtención de vasos 

sanguíneos mediante ingeniería de tejidos (TEBVs, por sus siglas en ingles), 

principalmente a partir de elementos biológicos provenientes de humanos adultos. 
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Por otro lado, los injertos vasculares producidos a partir de polímeros sintéticos 

representan una alternativa cuyas ventajas, en primera instancia, son la probable 

reproducibilidad de las características fisicoquímicas y mecánicas del constructo (vaso 

sanguíneo) inherentes al sitio de aplicación del cuerpo humano; además de su bajo costo 

en comparación con otros tipos de andamios hechos con componentes biológicos y de 

degradabilidad ajustable 14
• En muchos casos ya se han empleado materiales sintéticos 

como Dacron, que es polietilen-tereftalato (PET), o el politetrafluoruro de etileno 

expandido (ePTFE) en injertos vasculares de calibre grande (>6mm), aunque también 

han sido usados en gran medida, para injertos vasculares de bajo calibre de acuerdo a 

estudios preliminares ya realizados 15
•
16

• Sin embargo, aun existe una gran controversia 

en el sentido de que algunos grupos de trabajo resaltan las posibles complicaciones de 

Jos injertos vasculares sintéticos que principalmente conducirían, por ejemplo, a 

problemas de trombosis aguda, especialmente cuando éstos son empleados como 

injertos vasculares de bajo calibre (diámetro <6mm), así como la hidrofobicidad 

superficial que limita en gran medida la endotelización4
•
12

•
13

• 

En éste sentido, en 1952 Voorhees y Blakemore ya empleaban polímeros sintéticos 

(Vinyon N) en procedimientos quirúrgicos experimentales de aorta abdominal canina17
. 

Investigadores como Campbell (1975) 18
, Greisler (1982) 19

, Faso! y Zilla (1987)20
, por 

mencionar algunos, han seguido esa línea de trabajo; sin embargo, los logros hasta 

ahora alcanzados no han sido suficientes para poder establecer una ruta real y aplicable 

en un proceso quirúrgico en el cual esté involucrado algún injerto vascular sintético y 

éste pueda desempeñarse adecuadamente en el organismo en términos de 

biocompatibilidad y hemocompatibilidad. Lo anterior ha traído consigo un gran auge en 

el estudio de injertos vasculares elaborados a partir de polímeros sintéticos. En éste 

sentido, Jos poliuretanos constituyen materiales sintéticos que en Jos últimos años han 

representado una alternativa viable debido a la relativa facilidad para adecuar sus 

propiedades fisicoquímicas y mecánicas a partir de la versatilidad de la química que lo 

sustenta. 

En la estructuración de una estrategia para el estudio de injertos vasculares sintéticos, 

la biocompatibilidad y hemocompatibilidad se relacionan con los fenómenos 

interfaciales de los materiales poliméricos. Inicialmente se deben tomar en cuenta tanto 

los efectos de la estructura química así como de las propiedades superficiales; es decir, 

la energía interfacial, el balance hidrofóbico/hidrofílico de la superficie, los grupos 
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funcionales disponibles, el peso molecular del polímero, el tipo y distribución de cargas 

superficiales, flexibilidad conformacional del polímero, así como la topografía 

superficial y su rugosidad21
·
22

. En este contexto, se deben tomar en cuenta los 

requerimientos necesarios y los aspectos deseables para entender el enfoque de un 

estudio que implica el desarrollo de un nuevo material y su desempeño en el ámbito 

biológico. Como referencia, las características fundamentales de un vaso sanguíneo 

artificial se enlistan en la Tabla I. Bajo el esquema que se ha planteado se han llevado a 

cabo diversas estrategias que han abonado conocimiento al desarrollo de los 

biomateriales aplicados en el área cardiovascular. 

Tabla 1.1 Requerimientos de un injerto de vaso sanguíneo sintético23 

A) REQUERIMIENTOS CRÍTICOS* 

(1) El injerto debe ser biocompatible en 
función de sus características fi siológicas: 
no-trombogénico, no-inflamatorio, no­
inmunogénico, no-tóxico, no-carcinogénico. 

(2) El injerto debe emular las características 
viscoelásticas de los vasos sanguíneos de 

bajo calibre. 

(3) El injerto debe soportar cambios de 
presión debidas al flujo sanguíneo. 

(4) El injerto debe ser capaz de remodelarse 
eficientemente mediante la endotelización. 

B) REQUERIMIENTOS DESEABLES* 

(1) Ser suturab les o poder ser colocados 
adecuadamente en el sitio de implantación. 

(2) Fácil de fabricar. 

(3) Fácil de esterilizar. 

(4) Disponibilidad de calibres. 

1.2 La Ingeniería de Tejidos y su aplicación en sistemas vasculares 

Uno de los aspectos que encarecen los servicios de salud es cuando un órgano 

comienza a fallar o la pérdida de tejido. Se estima que cerca de 8 millones de 

procedimientos quirúrgicos se llevan a cabo cada año en los Estados Unidos, de los 

cuales 3 millones se asocian con alguna enfermedad cardiovascular24
. Sin embargo, los 

trasplantes de órganos o tejidos no son una solución óptima debido a un gran número de 

factores , entre ellos, la carencia de donadores y la gran demanda de los mismos por el 

incremento constante de pacientes que requieren un trasplante. En éste contexto se ha 

desarrollado una importante disciplina conocida como Ingeniería de Tejidos (IT), cuya 
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conformación se exhibe en la Figura 1.4. Ésta se ha definido como la aplicación de 

principios y métodos de diversas ramas de las ciencias de la salud y de la ingeniería 

hacia el entendimiento de la relación estructura-función de los tejidos, para el desarrollo 

de sustitutos biológicos que sirvan para reparar, mantener y/o mejorar las funciones de 

los tejidos dañados ya sea por lesión o por enfermedad24 
. 

..........._ • Cultiro celular 
~ en mooocapa 

Células 

t..... l 
del injerto 

~~ 

Cultiro sobre Ixpaosióo 

' soporte3D / 

Fuente: web.litd.acJn 

Figura 1.4 Estructura de la Ingeniería de Tejidos 

Otra definición aceptada es que la IT es el diseño de biomateriales y utilización de 

células o biomoléculas para restaurar o modificar las funciones biológicas de los 

tejidos25
. Así, la expresión fundamental de la ingeniería de tejidos es, por lo tanto, la 

selección de células humanas mediante su aislamiento, cultivo y proliferación con la 

ayuda de un soporte sintético funcional para generar un constructo tisular para ser 

trasplantado en el huésped4
•
26

. Las células pueden obtenerse ya sea de un tejido del 

propio paciente (injerto autólogo o autoinjerto) o bien, si las células se cosechan del 

tejido de otro paciente se podrá construir un aloinjerto. La ingeniería de tejidos 

funcional, es una definición adicional en la cual se establece la importancia de que el 

tejido construido in vitro pueda ofrecer las propiedades estructurales y funcionales del 

tejido que será reemplazado, es decir, las células que se han cultivado sobre un soporte, 

deberán replicar estructuras y funciones idénticas a las que producirían las mismas 
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células dentro un organismo vivo25
• Esto último permite que en la actualidad la 

Ingeniería de Tejidos represente uno de los mayores avances en la medicina 

regenerativa y es un área de la investigación en constante crecimiento26
. 

1.3 Injertos vasculares sintéticos de bajo calibre 

A pesar de que se ha reportado que los injertos vasculares de bajo calibre fabricados 

con polímeros sintéticos como Dacron [polietilen-tereftalato (PET)] o politetrafluoruro 

de etileno expandido (ePTFE)] , presentan la desventaja de inducir a la oclusión del 

constructo27
, éste tipo de constructos han significado una opción en los procedimientos 

quirúrgicos que implican la sustitución de un vaso sanguíneo principalmente de calibre 

mayor a 6mm28
. En éste sentido, el desarrollo de nuevas alternativas para enfrentar el 

problema de las enfermedades cardiovasculares a través de ésta metodología ha ido en 

aumento y permanece vigente. 

En el contexto de la ingeniería de tejidos los polímeros sintéticos han sido estudiados 

con la finalidad de establecer los parámetros necesarios para comprender el desempeño 

de éstos en el ambiente biológico. Las arterias son los vasos sanguíneos de mayor 

incidencia en cuanto a enfermedades vasculares se refiere; ello implica la necesidad de 

contar con injertos vasculares disponibles para llevar a cabo los procedimientos 

quirúrgicos de by pass 15
• Tomando en cuenta la complicada estructura de un vaso 

sanguíneo así como sus propiedades mecánicas únicas, la ingeniería de tejidos enfrenta 

un reto muy importante en el ámbito de la medicina regenerativa. Como primer paso 

para establecer una estrategia de trabajo, se debe tener en cuenta que los vasos 

sanguíneos están formados por tres capas que en su conjunto forman una pared. La capa 

externa se denomina túnica adventicia, formada en su mayoría por tejido conectivo rico 

en colágeno, además de fibroblastos. La capa intermedia se conoce como túnica media, 

constituida por células de musculo liso (CML) y fibras elásticas, ésta se encuentra entre 

la túnica externa y la túnica íntima. Ésta última es la capa interna de un vaso sanguíneo 

que se compone por una superficie basal formada a su vez por una monocapa de células 

endoteliales (CE). La importancia de conocer la conformación de un vaso sanguíneo 

estriba en que las CML y las CE son las que mantienen la integridad mecánica; y en 

especial, son las células endoteliales las que proveen la funcionalidad a las vasos 

sanguíneos, ya que forman una capa continua permeable selectiva que representa una 

12 



barrera antitrombogénica que mantiene el flujo laminar de la sangre a través del vaso 

sanguíneo15·29. Lo anterior subraya la importancia de encontrar un material sintético que 

cumpla con la función de soporte físico que facilite la adhesión y la proliferación celular 

tanto de células de músculo liso (CML) como de células endoteliales (CE), y que 

además mantenga en lo posible las propiedades mecánicas de un vaso sanguíneo nativo. 

Tradicionalmente el uso clínico de algunos poli ésteres (de monómeros tales como la 

caprolactona, y los ácidos glicólico o láctico) conlleva la degradación del injerto post­

implantación30, cuyos productos provenientes de tal proceso de degradación son 

considerados no tóxicos al organismo; sin embargo, también debe considerarse que Jos 

poliésteres presentan diferentes velocidades de degradación siendo esto un factor que 

influye en su aplicación8·16·29. Un ejemplo de lo anterior es que la poli(épsilon­

caprolactona) ha sido usada en la obtención de injertos vasculares mediante ingeniería 

de tejidos, estableciéndose como un buen soporte en cuanto a las prestaciones 

mecánicas requeridas por el flujo sanguíneo31. En el mismo contexto se han empleado 

otros poliésteres como el poliácido láctico (PLA) para lograr materiales híbridos que 

mejoran algunas propiedades mecánicas y morfológicas necesarias para la adhesión y 

proliferación celular32
. El poliácido láctico (PLA) y el poliácido glicólico (PGA) se han 

usado también como respuesta a la necesidad de controlar la tasa de degradación del 

injerto, lo cual se logra mediante la hidrólisis del grupo éster32-34. 

Sin duda una familia de polímeros sintéticos que más atención ha captado en el 

ámbito de los biomateriales aplicados al desarrollo de injertos cardiovasculares son los 

poliuretanos. Se han reportado trabajos recientes que incluyen al poliuretano ya sea 

como parte de un material híbrido que mostró buena respuesta inmune al ser injertado y 

también mejorando su capacidad para ser reemplazado por tejido natural a través del 

tiempo de implantación, disminuyendo la probabilidad de inducir a calcificaciones en 

comparación con otros polímeros como el ePTFE35-38; además se han estudiado 

diferentes formulaciones de poliuretano desde el punto de vista biomecánico mediante 

un análisis de esfuerzo-deformación así como valorando su desempeño en contacto con 

sangre37-39, lo cual potencialmente incrementa el esquema de aplicación del poliuretano 

en injertos vasculares de bajo calibre. 
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1.4 Poliuretanos 

1.4.1 Química del poliuretano 

El poliuretano (PUR) es el nombre genérico de un grupo de polímeros con diferentes 

composiciones y como consecuencia, presentan una extensa variedad de propiedades 

fisicoquímicas y mecánicas, las cuales, en el caso de los poliuretanos segmentados, se 

atribuyen en gran medida a las dos fases presentes en su estructura, el segmento flexible 

y el segmento rígido, derivadas de la termodinámica molecular presente en éstos 

1, 40-42 L o fu d 1 1' , po tmeros o o antenor se n amenta en que os po tmeros que comunmente se 

fabrican para su comercialización se forman a partir de uno o dos monómeros; en 

cambio, el poliuretano presenta una química más compleja a partir de tres monómeros : 

isocianato, polio! y extensor de cadena42
•
43

• 

Los poliuretanos fueron descubiertos en 1937 por Otto Bayer del I.G. Farbenindustrie 

en Leverkusen, Alemania, como una respuesta a la competencia que representaba el 

trabajo sobre poliamidas desarrolladas por Carothers en los laboratorios Du Pont en 

Estados Unidos41
. Sin embargo, no fue sino hasta la década de los sesenta cuando se 

introdujeron comercialmente los poliuretanos. El poliuretano segmentado con 

propiedades elastoméricas, Biomer®, fue el primer poliuretano en comercializarse 

como un biomaterial con aplicaciones cardiovasculares43
0 De acuerdo a la Figura 1.5 los 

poliuretanos se producen mediante el proceso de poliadición del isocianato por ejemplo, 

la reacción de un alcohol con un isocianato produce un uretano (carbamato), la cual es 

una reacción de adición simple con desplazamiento de hidrógeno40
-
42

: 

1 FNCO + R'OH 
. 

o 
11 

RNH-C-OR' 

Figura 1.5 Reacción de obtención de uretano 

El principio químico propuesto por Otto Bayer en 1937, es la extensión de ésta reacción 

a isocianatos di- y polifuncionales y a compuestos hidroxilados resultando la 
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formación de polímeros lineales, ramificados y entrecruzados40
-
42

. Un ejemplo de la 

reacción de obtención de poliuretano se aprecia en la Figura 1.6 

o o 
11 11 

HO-R-OH + O=C=NR'-N=C=O ~ +O-R-0-C-NH-R'-NH-C--f-ñ 

Figura 1.6 Reacción de obtención de poliuretano 

Durante la síntesis del poliuretano los isocianatos pueden experimentar reacciOnes 

alternas de poliadición (Figura 1.7), aunque estas no son deseables en el sistema de 

síntesis, ya que afectarían el rendimiento de la reacción y podrían causar 

entrecruzamientos que eventualmente puede incidir en la solubilidad del polímero. 

NCO + Aminas primarias, secundarias, o agua Pomreas 

NCO + Ácidos calboxil.icos Poliamidas 

NCO + Ureta.uos Alofanatos 

NCO + Ureas Bmret.es 

Figura l. 7 Reacciones secundarias que pueden 
producirse con el isocianato en la síntesis de poliuretano 

Algunos poliuretanos segmentados de alta pureza ya han sido empleados para la 

fabricación de dispositivos extracorporales o como implantes, debido a su amplio 

intervalo de propiedades físicas y químicas43
-
46

. La estructura de los poliuretanos 

segmentados lineales, que de hecho presentan un comportamiento elastomérico, 

consiste de dos partes, una corresponde al segmento flexible derivado de un polio) de 

peso molecular moderado, mientras que el segmento rígido lo forman un diisocianato 

mediante su reacción con un compuesto bifuncional de bajo peso molecular conocido 

como extensor de cadena. La disponibilidad de diferentes macrodioles como segmentos 

flexibles (poliésteres y poliéteres), una variedad amplia de isocianatos (alifáticos y 
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aromáticos), así como una diversidad de extensores de cadena (alcoholes, aminas, 

derivados de aminoácidos y péptidos), hacen de los poliuretanos materiales poliméricos 

tan versátiles que pueden acceder a un gran número de aplicaciones. La 

incompatibilidad entre los segmentos rígido y flexible determina la formación de fases 

bien definidas debido a factores como la extensión de los segmentos en la 

macromolécula, las interacciones intermoleculares por puentes de hidrógeno y el grado 

de cristalización42
•
43

•
45

. En la figura 1.8 se muestra la estructura de un poliuretano 

segmentado. 

Se Fl 'bl ~ Rf 'do { - Is 'Ía n ::~ t gmento eXJ e + ._.e....;nto gt 
- E~tt>u~oa· dt> catlt>u<l 

Figura 1.8 Estructura de poliuretanos sementados 

1.4.2 Modificación superficial y estructural 

Muchos de los polímeros que ofrecen buenas propiedades físico-químicas y 

mecánicas por su propia constitución, por lo general carecen de afinidad superficial 

hacia las biomoléculas (proteínas, matriz extracelular, sangre, entre otras) o no 

presentan ciertas características requeridas en aplicaciones biológicas como por ejemplo 

la no toxicidad, que impiden sean aplicados en ramas de la ciencia de reciente desarrollo 

como lo es el área de Jos biomateriales. La modificación de superficies es fundamental, 

para ello, se han desarrollado metodologías como la aplicación de recubrimientos, 

tratamientos químicos, tratamientos con plasma, la aplicación de injertos polimerizados 

en la superficie, y la inclusión de moléculas específicas (amino ácidos, péptidos, y otras 

biomoléculas) dentro de la estructura principal del polímero con la finalidad de ampliar 

las aplicaciones de ciertos pollmeros47
. Por otro lado, la capacidad de adhesión, 

proliferación, diferenciación celular, y la hemocompatibilidad, son directamente 

afectados por factores como la rugosidad y morfología de la superficie; así como otros 
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factores fisicoquímicos como la química superficial, la energía superficial, la relación 

hidrofóbica/hidrofílica de la superficie, y la humectabilidad de la superficia148
•
49

. 

Con el objetivo de obtener más conocimiento de cómo las propiedades superficiales 

afectan la biocompatibilidad de los materiales sintéticos, se ha evaluado la adhesión 

celular utilizando membranas de poliuretano, verificándose que el desempeño de las 

mismas depende directamente de la forma o método de preparación50
. Otros trabajos en 

los que se ha utilizado la modificación superficial para mejorar la biocompatibilidad y la 

hemocompatibilidad, se destacan los que han empleado la fotopolimerización con luz 

ultravioleta en soportes híbridos de PU/PEGMA para favorecer el crecimiento de 

células endoteliales de cordón umbilical humano (HUVECs)41
• El tratamiento con 

plasma permite modificar la superficie de un material de poliuretano y se puede evaluar 

mediante la medición del ángulo de contacto, el análisis de la topografía, la absorción de 

proteínas, la compatibilidad con sangre y la adhesión celular52
•
53

. Se ha estudiado 

también el efecto del tratamiento con plasma de oxígeno sobre la humectabilidad de la 

superficie, comprobándose la disminución de la hidrofobicidad en un poliuretano54
. 

Mediante el mismo método se ha inmovilizado colágeno tipo I sobre membranas de 

poliuretano observándose un incremento en la hidrofilicidad tomando como parámetro 

el ángulo de contacto, y observando cierta mejoría en la adhesión con células Hela 

(células epiteliales de tumor cervical)54
. En el contexto de éste tipo de estudios, se ha 

utilizando plasma de argón inducido para modificar la superficie de poliuretano, cuyo 

efecto es el aumento de la rugosidad superficial; ésta se relaciona estrechamente con la 

disminución del ángulo de contacto y mejora las propiedades hidrofílicas de la 

superficie, lo cual conlleva a incrementar la adhesión y la proliferación de células 

endoteliales56
. Por otro lado, se ha empleado la irradiación ultravioleta (UV) y rayos 

gamma para modificar la superficie del poliuretano, de acuerdo a este estudio, tal 

modificación no implica que éste factor tenga el peso suficiente para considerarlo como 

la única causa que promueve la adhesión celular; sin embargo, coincidiendo con otros 

autores, si es posible el mejoramiento del carácter hidrofílico de una superficie a través 

de éste método57
. 

Métodos alternativos e innovadores han sido aplicados a la evaluación de la 

biocompatibilidad; por ejemplo las monocapas auto-ensambladas (SAMs por sus siglas 

en ingles), que a través de sus particulares características superficiales y de la unión de 

moléculas con grupos funcionales específicos libres pueden mejorar las humectabilidad 
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de la superficie reduciendo el ángulo de contacto y conduciendo a mejorar la adhesión 

de HUVECs58
. Mediante la unión covalente de ácido hialuronico (HA por sus siglas en 

ingles) injertado en la superficie de un poliuretano modificado con polietilenirnina 

ramificada (lo cual deja expuestos grupos amino) se ha demostrado que incrementa la 

hemocornpatibilidad y la biocompatibilidad de células endoteliales de aorta de bovino59
. 

A partir del análisis anterior, los poliuretanos se han establecido como uno de los 

materiales que más interés ha atraído en diversos grupos de investigación que se 

enfocan en la mejora del desempeño y la adaptación de estos polímeros al medio 

biológico. 

No obstante que los procedimientos aplicados al mejoramiento de las propiedades de 

los materiales sintéticos han logrado grandes avances en éste ámbito de la ciencia, la 

utilización de péptidos y arnino ácidos como estrategia para optimizar el desempeño de 

tales materiales en su interacción con el medio biológico ha ido en aumento. El uso de 

biornoléculas se ha relacionado con la biocompatibilidad con células endoteliales y 

células de músculo liso, para el caso del desarrollo de injertos vasculares, así corno con 

el aspecto de hernocompatibilidad y la modulación de la tasa de degradación de los 

polímeros que se analizan en éste contexto. En este marco de estudio se han usado 

secuencias de aminoácidos como el tripéptido RGD (arginina-glicina-aspártico) 

inmovilizado en la superficie del polímero, impactando positivamente en el crecimiento 

de HUVECs sobre dicho sustrato60
.
63

; además, el uso de éste tipo de biornoléculas se ha 

extendido a su aplicación corno extensores de cadena ya sea para mejorar su tasa de 

degradación y otras propiedades fisicoquímicas como la hidrofobicidad superficial64
•
65 o 

bien para inducir la biocornpatibilidad con células endoteliales62
• 

1.4.3 Poliuretanos Biodegradables 

Los polímeros biodegradables son una importante línea de estudio para diferentes 

aplicaciones biomédicas como la ingeniería de tejidos, por lo que a partir de un buen 

diseño del polímero se pueden obtener materiales cuya degradación sea 

controlada46
•
64

•
67

.
69

. A partir de lo anterior, en otros trabajos se ha evaluado la 

estabilidad de algunos poliuretanos en cuanto a su degradación en ambientes biológicos 

d d. . t . . . . 43 44 usan o proce 1m1en os m vztro e m vzvo · . 
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Los poliuretanos biodegradables se pueden obtener a través de la introducción de 

moléculas hidrolizables en la cadena del polímero mediante diversas alternativas. El 

método más común para introducir sitios propensos a degradación en la estructura de la 

macromolécula es utilizando poliésteres con la finalidad de impartirle biodegradabilidad 

al poliuretano a través de la susceptibilidad a la hidrólisis de la unión tipo éster70
-
73

. 

Como ejemplo se puede citar la adición de la poli-caprolactona diol como segmento 

flexible, de la cual se conoce que sus productos de degradación no son tóxicos para las 

células, ya que ha sido aceptado como material para aplicaciones médicas por la 

dependencia de Estados Unidos, Administración de Drogas y Alimentos (FDA, por sus 

siglas en ingles)74
•
75

; aunque otros polímeros como PLA y PGA también han sido 

usados como segmento flexible con un buen desempeño en cuanto a la tasa de 

degradación y biocompatibilidad, como ya se había mencionado en la sección 1.3 .332
-
34

. 

El otro medio para producir poliuretanos elastoméricos biodegradables involucra la 

introducción de grupos hidrolizables como parte del segmento rígido. Debido a que 

relativamente pocos diisocianatos biodegradables pueden obtenerse para la síntesis de 

los poliuretanos, el uso de extensores de cadena es el método más factible para producir 

segmentos rígidos hidrolizables 76
. 

Por lo general, los poliuretanos comerciales se obtienen a partir de isocianatos 

aromáticos como el 4,4' difenil metano diisocianato (MDI, por sus siglas en ingles) y 

tolueno diisocianato (TDI, por sus siglas en ingles) generando materiales cuyos 

productos de degradación son tóxicos y carcinogénicos, debido a que producen 

diaminas aromáticas en la degradación in vivo. Debido a lo anterior, los diisocianatos 

alifáticos son preferidos sobre los diisocianatos aromáticos en cuanto a las aplicaciones 

del poliuretano en biomateriales para su uso en medicina44
•
64

•
77

. En éste sentido, se han 

sintetizado poliuretanos a partir de diisocianato de lisina (LDI), glicerol, y ácido 

ascórbico (AA). La matriz LDI-glicerol-AA se degrada a productos no tóxicos y se 

observó que favorecía el crecimiento y proliferación células precursoras de osteoblastos 

(OPC por sus siglas en ingles) promovida por el ácido ascórbico46
, ello representa un 

antecedente que fundamenta el uso de aminoácidos como promotores de adhesión 

celular, aunque se debe señalar que en el caso de éste trabajo se emplean otro tipo de 

células. Por otro lado, se han desarrollado poliuretanos mezclados con Poli­

metacriloiloxietil fosforilcolina-co-metacriloiloxietil butiluretano (PMBU por sus siglas 

en ingles) obteniendo un material con características no-trombogénicas, buena 

endotelización del injerto y propiedades mecánicas similares a las que presenta un vaso 
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sanguíneo nativo77
; paralelamente se han obtenido composites de poliuretano 

sintetizados con compuestos que ya han sido probados como generadores de productos 

de degradación no citotóxicos enfocados a las aplicaciones cardiovasculares 76·78. Las 

aportaciones anteriores son solo un ejemplo del vasto desarrollo que se ha producido en 

torno al poliuretano en los últimos quince años y sin duda marca la pauta para poder 

resaltar la importancia del presente trabajo. 

La síntesis de poliuretanos segmentados involucra también el uso de moléculas de 

bajo peso molecular conocidos como extensores de cadena, por ejemplo los dioles para 

los poliuretanos y las diaminas para el caso de las poliureas40
-4

2
. Entre los trabajos que 

se han llevado a cabo al respecto, Caracciolo et a1.45 han obtenido diferentes 

poliuretanos segmentados (SPUs) a partir de la síntesis entre la PCL y diisocianato de 

lisina (LDI) o el HDI, usando extensores de cadena alifáticos y aromáticos para evaluar 

el efecto del segmento rígido (diisocianato-extensor de cadena) sobre las propiedades 

térmicas y mecánicas de los SPUs. Chan et a1. 64 realizaron un estudio que se enfocó al 

análisis de la degradación ácida, alcalina y oxidativa de dos sistemas de poliuretano, 

empleando para ello poli e-caprolactona (PCL) de bajo peso molecular como segmento 

flexible, 4,4' -metilen bis ciclohexil isocianato (HMDI), y como extensores de cadena 

butanodiol (BD) o ditioeritritol (DTE) para cada una de las formulaciones de 

poliuretano respectivamente. Por otro lado, en años recientes se han implementado rutas 

de síntesis empleando ya sea aminoácidos o secuencias ellos (péptidos) como 

extensores de cadena, ésta alternativa se ha sugerido como una forma de conferirle sitios 

degradables a la estructura del poliuretano a través del segmento rígido. 

1.4.4 Aminoácidos y péptidos como extensores de cadena 

Como parte del vertiginoso desarrollo de los poliuretanos para aplicaciones médicas, 

el empleo de aminoácidos como extensores de cadena se ha establecido por un lado 

como una alternativa viable para aumentar la susceptibilidad a la degradación en los 

poliuretanos segmentados, y por otro lado se ha demostrado que tanto los aminoácidos 

1 o d 11 1 dh . , ¡·¡:: . , 1 1 65-6770 como as secuencias e e os promueven a a es10n y pro 11erac10n ce u ar · . 

También se ha enfocado el estudio de la síntesis de poliuretanos segmentados con 

derivados de aminoácidos como extensores de cadena, en los cuales ya han sido 

empleados di ésteres de fenilalanina, L-lisina, L-tirosina, creatina o hidrocloruro de L­

ornitina64·67·76. Las características que se deben analizar con el uso de aminoácidos y 
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péptidos como extensores de cadena en la síntesis de SPU incluyen: el efecto sobre las 

propiedades mecánicas, el incremento de la capacidad de endotelización del conducto 

vascular, y la biocompatibilidad con sangre mediante la liberación de óxido nítrico que 

evita la agregación plaquetaria. Se han llevado a cabo estudios en poliéster-amidas que 

contienen aminoácidos con la finalidad de obtener nuevos polímeros biodegradables, en 

los cuales se observó el aumento de la capacidad del polímero a la degradación 

enzimática debida a la presencia de los aminoácidos79
. 

En este contexto, ya han sido utilizados los péptidos en la obtención de materiales 

para aplicaciones médicas como un tratamiento que modifica la superficie del polímero 

enlazando proteínas o péptidos sobre la misma, haciendo la función de ligantes entre las 

células y el propio material de soporte, lo cual convierte al polímero en un material 

bioactivo que puede ser reconocido por el ambiente biológico del tejido huésped80
-
82

. En 

forma más específica, un péptido puede ser enlazado a la superficie del soporte 

polimérico ya sea mezclándolo con otros compuestos que posean grupos funcionales 

que induzcan a la adhesión y proliferación celular, mediante copolimerización, o por 

tratamientos químicos y físicos que modifican la superficie del material mediante 

procesos de hidrólisis, óxido-reducción o también por deposición con plasma6 1
•
62

•
82

. 

Otro uso que se les ha dado a los péptidos es como extensor de cadena en la síntesis del 

poliuretano segmentado, en donde al hacerlo reaccionar con el exceso de diisocianato 

conforman el segmento rígido. Las secuencias de péptidos no solo han sido usadas para 

el caso del poliuretano segmentado, sino también para otros polímeros como el ácido 

poliláctico (PLA) o el ácido poliglutamico (PGL) en forma de copolímero tribloque 

(PGL-PLA-PGL)63
. Guan et al. han desarrollado poliuretanos sensibles a la degradación 

enzimática utilizando elastasa; en éste caso, la afinidad del poliuretano a este tipo de 

enzimas se logró mediante el uso del péptido AAK (Ala-Ala-Lys) como extensor de 

cadena70
• 

La secuencia KGRGDG (Lys-Gly-Arg-Gly-Asp-Giy) se utilizó en la síntesis de 

poliuretano para su funcionalización y se llevó a cabo un estudio comparativo entre éste 

método y el de modificación superficial con plasma para determinar, mediante pruebas 

in vitro, la citotoxicidad, así como la adhesión y la proliferación celular80
. Otras 

aportaciones señalan el uso de secuencias de péptidos YIGSR (Tyr-Ile-Gly-Ser-Arg) 

como promotoras de la adhesión de células endoteliales y reducción de la adhesión 
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plaquetaria; ambas representan propiedades imprescindibles en el desarrollo de injertos 

vasculares sintéticos de bajo calibre82
•
83

. 

Un aspecto que se debe resaltar es la importancia de la molécula de óxido nítrico (NO) 

como parte fundamental de la hemostasis y de la relajación del musculo liso vascular84
, 

o bien la inhibición de la agregación plaquetaria85
. Tanto la S-nitrosocisteina y el S­

nitrosoglutatión son compuestos conocidos como S-nitrosotioles capaces de liberar 

N0 86
•
87

. En particular, el Glutatión es la principal fuente de grupo tiol en células de 

mamíferos y está formado los aminoácidos L-ácido glutámico, L-cisteína y glicina88 

(ver Figura 1.9) los cuales también serán empleados individualmente como extensores 

de cadena en la síntesis del poliuretano segmentado. En adición a lo anterior, el GHS es 

reconocido como una forma de reserva de cisteína, la cual participa en el metabolismo 

de estrógenos, leucotrienos, y prostagladinas; además de inducir a la maduración de 

sectores de diversas proteínas involucradas en la función de ciertos factores de 

transcripción (principalmente de tipo redox)89
. Por otro lado, los extensores de cadena 

propuestos introducen nuevas uniones químicas como amidas formadas por el 

isocianatos y los ácidos carboxílicos de los amino ácidos, tiocarbamatos que se 

producen a partir de la reacción entre el isocianato y el grupo tiol (SH) que contienen el 

glutatión y la cisteína, e inclusive los puentes de disulfuro que se pueden formar 

conduciendo a la modificación de las propiedades mecánicas y a la biodegradabilidad 

del poliuretano. 

o 
11 

HOOC-CH - CHz-CH2- CO - NH - CH - C - NH - CH2 - COOH 
1 1 
NH2 CH2 

:L-G1utatlón 

HOOC - CH2 - CH2 - CH - COOH 
1 
NH2 

L-Ácido Glutámioo 

1 

SH 

H2N- CH-COOH 

1 
CHz 
1 
SH 

H- CH - COOH 
1 

NH2 

Gli.ciDa 

Figura 1.9 Estructuras del Glutatión y sus aminoácidos L-ácido glutámico, 
L-cisteína y glicina. 
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1.5 Justificación 

En el plano mundial, las enfermedades cardiovasculares son consideradas como la 

primera causa de muerte en países occidentales de acuerdo a datos proporcionados por 

la Organización Mundial de la Salud (OMS). En México, el Instituto Nacional de 

Estadística Geografía e Informática (INEGI) ha estimado que estas afecciones al 

corazón representan el 18% del total de defunciones en el año 2010, por lo que se le 

considera un problema de salud pública. Por otro lado, la limitada disponibilidad de 

injertos vasculares naturales ha resaltado la necesidad de desarrollar nuevos materiales 

para su aplicación en la medicina regenerativa. 

1.6 Hipótesis 

La presencia de L-glutatión, L-ácido glutámico y glicina como extensores de cadena en 

poliuretanos segmentados permitirá obtener materiales con propiedades mecánicas 

similares a las que exhiben los vasos sanguíneos nativos así como materiales con buena 

adhesión de células endoteliales y de baja agregación y activación plaquetaria. 

1.7 Objetivos 

1.7.1 General 

Sintetizar poliuretanos parcialmente biodegradables a base de L-glutatión y 

aminoácidos (L-ácido glutámico, L-cisteína, y glicina) como extensores de cadena, y 

que además funcionen como soportes poliméricos para ingeniería de tejidos con uso 

potencial en injertos vasculares de bajo calibre. 

1.7.2 Específicos 

1) Sintetizar poliuretanos segmentados a partir de PCL, HMDI, y como extensores de 

cadena el L-glutatión y los aminoácidos que lo conforman (L-ácido glutámico, L­

cisteína y glicina). 

2) Caracterizar fisicoquímicamente y mecánicamente Jos poliuretanos segmentados 

obtenidos. 

3) Determinar la hemocompatibilidad de Jos SPU con sangre completa o plasma 

sanguíneo mediante pruebas de coagulación y de activación plaquetaria. 

4) Determinar la biocompatibilidad de Jos SPU con células endoteliales. 
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CAPITUL02 

MATERIALES Y MÉTODO 

En la síntesis de los poliuretanos segmentados (PUS), se utilizó como segmento 

flexible la poli caprolactona diol (PCL diol) de peso molecular de 2000 g/mol. Se 

empleó el4,4' -metilen bis (ciclohexilisocianato) (HMDI) y como extensor de cadena se 

utilizaron L-Glutatión o cualquiera de los aminoácidos que lo forman (L-ácido 

glutámico, L-cisteína y glicina) para la formación del segmento rígido. La reacción fue 

catalizada con octanoato de estaft.o (2-etilhexanoato de estaft.o ). Todos los reactivos se 

obtuvieron de la compaft.ía Sigma-Aldrich. Como disolvente (medio de polimerización) 

en la síntesis de poliuretano, se utilizó dimetilformamida (DMF) anhidra distribuida por 

Fluka. Para la caracterización de los poliuretanos se empleó Tetrahidrofurano (THF) 

como disolvente proveniente de la compaft.ía J.T. Baker. La Figura 2.1 representa un 

resumen del procedimiento para la síntesis de poliuretanos. 

t"'l PREPOLÍI\1 EROt--------, 
~ 

A!?itación 
por2h 

~ 
~ 

~ EXTENSOR DE CADENA* 

POLIURETANO 
SEGMENTADO 

• 1,..-Gluratió n, 1 ,-Acido ~lmúrn ico, 1.-Cistcfnu, G lici na. 

Figura 2.1 Diagrama de bloques del procedimiento para la obtención 
de poliuretanos segmentados por el método de dos etapas 

Con la intención de obtener más información acerca de la interacción química de los 

aminoácidos y péptidos con el diisocianato en la conformación del segmento rígido, se 

obtuvieron cuatro compuestos modelo en relación molar 1:1 , utilizando 4,4' -metilen bis 

ciclohexil diisocianato (HMDI) y el extensor de cadena (para cada caso se empleo 
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glutatión, ácido glutámico, cisteína y glicina). Además, como control se sintetizó un 

poliuretano con 1 ,4-butano diamina (BOA) como extensor de cadena. Se empleo DMF 

como medio para llevar a cabo la reacción y como catalizador se usó el 2-etilhexanoato 

de estaño (octano ato de estaño). 

2.1 Descripción del procedimiento de síntesis. 

De acuerdo a la Figura 2.2, se llevó a cabo la síntesis de SPU a partir del método del 

prepolímero (dos etapas), bajo el esquema de la relación molar 1:2.1:1, correspondiente 

al polio!, al diisocianato y al extensor de cadena respectivamente. Se tomó como 

temperatura inicial 60°C, sin embargo es importante tomar en cuenta el calor generado 

por la propia reacción así como el calor producido por la fricción inherente de la 

agitación mecánica. Ello conduce a alcanzar una temperatura del polímero en el 

intervalo de los 70-75°C al final de la reacción. 

En la primera etapa se hacen reaccionar la PCL dio! disuelta en DMF y se hace 

reaccionar con HMDI durante 4 h, reacción catalizada con octoato de estaño (0.03 %) 

bajo atmosfera de nitrógeno. De la primera etapa se obtiene un prepolímero, con 

terminaciones NCO reactivas en su estructura. La segunda etapa incluye la adición del 

extensor de cadena (L-ácido glutámico, L-cisteína y glicina, y L-glutatión) disuelto en 

DMF bajo las mismas condiciones de reacción pero en éste la agitación de la reacción 

permanece durante 2 h. Una vez alcanzado éste tiempo, el polímero en solución 

obtenido se vierte en agua destilada para lavar y eliminar la DMF residual. Transcurrido 

un día inmerso en agua, el polímero se corta en trozos y se agita en agua destilada 

durante diez minutos para hacer más eficiente el lavado. En seguida se permite que el 

poHmero escurra el exceso de agua para después secarlo a presión reducida y a 60°C 

durante 36 h. 

Es importante destacar que durante el desarrollo de la síntesis, los isocianatos 

reaccionan vigorosamente con aminas primarias, alcoholes primarios y ácidos 

carboxílicos, los cuales son parte de la estructura de los extensores de cadena utilizados, 

presentando velocidades de reacción relativas de 100000, 100 y 40 respectivamente para 

cada grupo funcional. La figura 2.2 describe las posibles reacciones y la estructura 

lineal propuesta para los poliuretanos obtenidos. 
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La Figura 2.3 representa las diferentes estructuras de los correspondientes 

entrecruzamientos de acuerdo al extensor de cadena empleado. Siendo las reacciones de 

entrecruzamiento probables las que se forman por la reacción del isocianato con el 

grupo tiol del extensor de cadena L-glutatión o L-cisteína obteniéndose un 

tiocarbamato, o las de puentes disulfuro formadas por los extensores de cadena recién 

mencionados, y una última reacción podría llevarse a cabo entre el isocianato y los 

grupos carboxílicos de los amino ácidos. No se observaron reacciones de 

entrecruzamiento químico en los poliuretanos sintetizados a base de glicina y de ácido 

glutámico, lo anterior se establece tomando en cuenta el parámetro de solubilidad, ya 

que las películas de poliuretano con estos dos extensores de cadena fueron obtenidas 

mediante la disolución del polímero en tetrahidrofurano (THF) al 5% (m/v), para 

después llevar a cabo su caracterización como se describirá en los capítulos siguientes. 

Un comportamiento diferente frente a la solubilidad presentaron los poliuretanos 

sintetizados con L-glutatión y L-cisteína como extensores de cadena. En este caso el 

sistema presentó la formación de gel, es decir, una fracción del polímero resultó 

insoluble en el solvente que se empleó. El comportamiento anterior se entiende como un 

indicio de la formación de entrecruzamientos. De acuerdo con el amino ácido empleado 

como extensor de cadena, en lo posterior se hará referencia a ésta serie de poliuretanos 

como PU GLUTATIÓN, PU CISTEÍNA, PU ÁCIDO GLUTÁMICO y PU GLICINA. 
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Figura 2 .2 Esquema de la ruta de síntesis para la síntesis de poliuretanos segmentados por 

el método de dos etapas 
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Figura 2.3 Probables reacciones de entrecruzamiento en la síntesis de poliuretano 
de acuerdo al extensor de cadena empleado 

En la Tabla II se reportan el rendimiento de la reacción así como el análisis elemental. 

Estos datos son importantes ya que permiten establecer las bases para la discusión de 

los resultados que se presentan más adelante. 

Tabla 2.1 Rendimiento de la reacción de obtención de PU y análisis elemental 

PU GLUT ATIÓN 

PUCISTEINA 

PU ÁCIDO 

GLUTÁMICO 

PUGLICINA 

PUBDA 

90.4 8.0 0.62 

93 .7 6.0 1.1 

86.4 5.7 

86.0 5.52 

94.7 
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2.2 Caracterización fisicoquímica y mecánica 

Dentro de la medicina regenerativa el desarrollo de nuevos biomateriales tiene como 

objetivo reproducir (imitar) en lo posible la función de soporte que aporta la matriz 

extracelular (MEC) de los tejidos, que temporalmente guía tanto funcional como 

estructuralmente la formación de constructos tisulares que sirven para reparar algún 

daño. En éste sentido, los materiales que se desarrollan deben de cumplir con ciertas 

características fisicoquímicas, mecánicas y de biocompatibilidad, que permitan 

acercarse a las características intrínsecas del tejido nativo. De ahí el interés de llevar a 

cabo la caracterización de cada nuevo desarrollo de biomateriales. 

2.2.1 Solubilidad 

Se realizaron pruebas de solubilidad de los poliuretanos sintetizados en diferentes 

disolventes (THF, Acetona, DMF) con el objeto de preparar películas para su 

caracterización. Finalmente, la obtención de películas se llevo a cabo usando THF 

debido que la disolución de los poliuretanos fue más eficiente. La prueba de solubilidad 

es importante ya que, entre otros factores, ésta determina las características de la 

superficie del material cuando se forma la película de polímero por evaporación de 

solvente. 

2.2.2 Ángulo de contacto 

El ángulo de contacto estático se determinó usando agua destilada a temperatura 

ambiente mediante el método de gota sésil. 2 ¡..ti de agua se colocaron con una jeringa 

sobre la superficie de la muestra durante 5 s para después determinar el ángulo de 

contacto. Las mediciones se hicieron en cuatro puntos en cada muestra en un equipo 

VCA Optima utilizando agua destilada. 

2.2.3 Espectroscopia de Infrarrojo con Transformada de Fourier (FTIR) 

Para determinar la estructura y los principales grupos funcionales químicos formados 

en los poliuretanos sintetizados se utilizó un espectrofotómetro de infrarrojo (Nicolet 

Protegé 460 Magna FTIR). La obtención de los espectros se llevo a cabo mediante un 

proceso de preparación de película sobre pastillas de KBr y el análisis se llevó a cabo a 

4 cm-1 de resolución en un intervalo de 400 a4000 cm-1 con 100 barridos. 

30 



2.2.4 Microscopía Electrónica de Barrido (SEM) 

Se utilizó un microscopio electrónico de barrido (MEB) (JEOL, JSM 6360LV) 

acoplado a un EDX (Oxford Instruments, INCA Energy 200) para el análisis de las 

superficies de los poliuretanos así como el análisis elemental de los mismos. 

2.2.5 Determinación de peso molecular por Cromatografía de Permeación en Gel 

(GPC) 

Los pesos moleculares se obtuvieron utilizando un cromatógrafo de permeación en gel 

(Agilent 11 00), con dos columnas adaptadas (Zorbax PSM 60S y 1 OOOS), utilizando 

DMF como eluente con un flujo de 1 ml/min. Para la calibración se utilizaron 

estándares de poliestireno monodisperso 1,050 a 420,600 g/mol. 

2.2.6 Calorimetría Diferencial de Barrido (DSC) 

Para la determinación de la temperatura de fusión (Tm) los SPU obtenidos fueron 

caracterizados utilizando un equipo DSC-7 Perkin-Elmer. Aproximadamente 1 O mg del 

polímero fueron encapsulados en charolas de aluminio y calentados de O a 150°C con 

una rampa de calentamiento de 1 O °C/min. , en atmósfera de nitrógeno. 

2.2.7 Análisis Dinámico Mecánico (DMA) 

La temperatura de transición vítrea (Tg) de la serie de SPU se obtuvo por análisis 

dinámico mecánico en un equipo DMA-7 de Perkin-Elmer (Norwalk, CT) en modo de 

extensión. Las probetas (15 x 3.5 x 0.1) mm se calentaron de -100 a 100°C a 5 oc min- 1 

usando fuerza estática de 90 mN y fuerza dinámica de 70 mN a 1 Hz. 

2.2.8 Análisis Termogravimétrico (TGA) 

Las temperaturas de descomposición se determinaron por medio de análisis 

termogravimétrico (por sus siglas en ingles TGA) con un equipo TGA-7 (Perkin-E1mer) 

en condiciones de temperatura de 45°C a 600 °C con una tasa de calentamiento de 1 O 

°C/min bajo atmósfera de nitrógeno. 
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2.2.9 Difracción de Rayos X (DRX) 

La cristalinidad de los SPU fue obtenida mediante difracción de rayos X de ángulo 

amplio usando un difractómetro D-5000 Siemens (Karlsruhe, Germany) con radiación 

monocromática (Cu Ka= 1.5418 Á) a 35 kV y 24 mA. Muestras de las películas de 

SPU de 1 cm2 se usaron en el intervalo de 5° < 28 < 60° con un tiempo de 3 s y tamaño 

de paso de 0.02° (28). 

2.2.10 Pruebas Mecánicas a Tensión 

Las propiedades mecánicas a tensión de los SPU fueron obtenidas de acuerdo a la 

norma ASTM D-412 usando un equipo de pruebas universal Shimadzu (Kyoto, Japan) 

con una velocidad de cabezal de 500 mm/min. A partir de los datos se calcularon el 

Módulo de Young a 100% (E100
) , la resistencia al esfuerzo a tensión (a) y la 

deformación (E). 

2.2.11 Pruebas de degradación 

La degradación acelerada se llevó a cabo con 200 mg de muestra a 1 00°C durante 24 

horas a reflujo para cada poliuretano de la serie. Para tal procedimiento se emplearon 

medios de agua destilada, ácido clorhídrico (HCI) 2M e hidróxido de sodio (NaOH) 5 

M para la evaluación de la degradación hidrolítica, mientras que para la degradación 

oxidativa se realizó usando peróxido de hidrógeno (H20 2) al 30% e hipoclorito de sodio 

al 2.5%, ambos medios en solución acuosa. Se calculó el porcentaje de pérdida de masa 

considerando la masa residual menos la masa inicial y dividiendo éste resultado por la 

propia masa inicial. 

2.3 Evaluación de la Hemocompatibilidad 

2.3.1 Determinación del tiempo de coagulación por el método de Lee-White y 

tiempo parcial de tromboplastina activada (APTT por sus siglas en ingles) 

Para las pruebas de tiempo de coagulación Lee-White se empleó sangre completa 

evaluada en tubos previamente recubiertos de SPU. El recubrimiento de los tubos se 

llevó a cabo a partir de soluciones obtenidas de cada SPU con THF como solvente. En 
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el caso las pruebas APTT se usó plasma humano para detectar el tiempo de coagulación. 

La sangre venosa humana se obtuvo de voluntarios saludables libres de medicación por 

al menos 1 O días. Para ambas pruebas el primer tubo de sangre colectada fue descartado, 

ya que la injuria de la vena inicialmente desencadena la cascada de coagulación al 

detectar la aguja como un cuerpo extraño. Al eliminar la primera extracción de sangre 

se asegura de que las siguientes muestras son de sangre obtenida del flujo normal. 

Ensayo Lee-White: 2 mi de sangre venosa se colocaron en cada tubo e inmediatamente 

fue agitado cuidadosamente. El tiempo de formación del coágulo fue determinado 

visualmente y medido con un cronómetro. 

Ensayo APTT: La sangre completa fue centrifugada a 2500 rpm por 1 O minutos y se 

utilizó el plasma para la prueba. Los tubos recubiertos de SPU fueron colocados en un 

baño de agua a 37°C y luego se añadieron 100 ~L del plasma y lOO ~L del reactivo I 

(ácido elágico, SPINREACT Spain) a cada tubo y se incubó por 5 minutos. Después de 

transcurrido ese tiempo se agregaron 100 ~L del reactivo II (cloruro de calcio 0.02 M, 

SPINREACT Spain) a cada tubo y se agitaron cuidadosamente hasta observar la 

formación del coágulo de fibrina, registrando el tiempo al cual ocurría esto. 

2.3.2 Evaluación de activación plaquetaria mediante citometría de flujo 

Para éste análisis se utilizó sangre total humana, la cual fue obtenida de un voluntario 

saludable que no ingirió medicamentos por lo menos durante los últimos 1 O días, 

conforme al protocolo del Hospital del Niño Morelense. La sangre fue colectada en 

tubos Vacutainer con citrato de sodio (BD Biosciences). El primer tubo con sangre fue 

desechado, mientras que la sangre colectada en los tubos subsecuentes se mantuvo en 

movimiento en un agitador orbital (Roto Shake Genie, Scientific Industries™). La 

sangre fue usada dentro de los 15 minutos después de ser colectada. Para el control 

positivo se preparó una solución 200 mg/ml de colágeno tipo I (Sigma-Aldrich) en 

sangre total. Se colocaron las membranas de SPU en una caja de 24 pozos y se 

adicionaron 100 ~¡ de sangre total sobre cada una de ellas. En otros tres pozos se agregó 

el control positivo (1 00 ~I/ pozo). Se incubó a 3 7°C y 5% de atmósfera de C02 durante 1 

hora. Un segundo control se preparó durante los últimos 1 O minutos del periodo de 

incubación y éste se mantuvo a temperatura ambiente. 5 ~1 de la sangre sobre la 
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superficie de las membranas, así como de los controles, fueron transferidos a tubos 

12x75 mm (BD Biosciences). Se adicionaron 2 f.d de anti-CD61 marcado con 

isotiocianato fluoresceína (FITC) y anti-CD62P marcado con aloficocianina (APC) y se 

completó a 100 f .. d con buffer de Tyrode albumina-glucosa a pH de (7.4). Los tubos 

fueron agitados cuidadosamente e incubados 20 minutos en la oscuridad. Para fijar las 

plaquetas se adicionaron 100 f .. d de una solución fría de paraformaldehido al 1% en 

PBS. Para fmalizar la preparación de las muestras hacia el análisis por citometría de 

flujo, se agregaron a los tubos 1 mi de buffer de Tyrode albumina-glucosa frío para su 

dilución. 

Las muestras fueron analizadas en un citómetro Becton Dickinson (BD F ACS 

Aria™). Por cada muestra de sangre se colectaron 10,000 eventos positivos de CD61-

FITC, lo anterior se puede visualizar en la gráfica representativa CD61 contra 

complejidad (SSC) de la Figura 2.3 Estos eventos identifican subpoblaciones como las 

plaquetas, aunque también CD61 puede identificar células endoteliales y osteoclastos. 

De la región seleccionada por CD61 , se identifican las plaquetas que se han activado 

mediante la expresión de CD62P. Esto último se expresa como porcentaje de activación 

por contacto con el SPU en eventos positivos para CD62P del total de la población de 

plaquetas. 

C06l 

C061 flTC· 

Figura 2.4 Selección de la población 
de plaquetas con CD61 FITC 

34 



2.4 Biocompatibilidad con células endoteliales 

Las células endoteliales, formadoras de la superficie interna de los vasos sanguíneos, 

fueron obtenidas a partir de cultivos primarios de cordón umbilical humano, de acuerdo 

al protocolo de la Unidad de Diagnóstico y Medicina Molecular del Hospital del Niño 

Morelense y la Facultad de Medicina de la Universidad Autónoma del Estado de 

Morelos. Las células fueron cultivadas empleando medio Endogro-VEGF™ 

(Millipore™), en formulación baja en suero y sin antimicrobiales. Se sembraron 40,000 

células/cm2 sobre cada muestra de SPU en película, y como control positivo se sembró 

la misma cantidad de células sobre cubreobjetos tratados superficialmente con poli D­

Lisina. Todas las muestras fueron incubadas a 37°C y 5% C02 por 24 horas. Antes de 

terminado el tiempo de incubación (24 horas) se prepararon las soluciones de Calceina 

AM y Homodímero de Etidio (LIVE/DEAD® Viability/Cytotoxicity assay kit, 

Invitrogen™), ambas de concentración 2 J.!M. Se retira el medio celular de las películas 

sembradas y se hacen tres lavados con PBS. Después del tercer lavado se adicionan 200 

J.!l de la solución a cada película y se incuba por 30 minutos. Se observa al microscopio 

de fluorescencia (Olympus BX-UCB) y se obtiene el registro por fotografías de la 

tinción celular: células vivas en color verde (filtro 3) y células muertas en color rojo 

(filtro 4). Éste es un procedimiento que valida la adhesión celular a 24 horas. 
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CAPÍTUL03 

RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

El presente trabajo se enmarca en el contexto de trabajos previos que se asemejan 

estrictamente en el uso de los amino ácidos como extensores de cadena y de cómo éstos 

influyen, ya sea en las propiedades térmicas y mecánicas, o bien en el efecto de su uso 

sobre el desempeño de los polímeros en el ámbito biológico66
•
67

. 

3.1 Caracterización por FTIR 

La química de formación de poliuretano es demasiado compleja debido al hecho de 

que el isocianato puede reaccionar de diferente manera con grupos funcionales como 

hidróxi (OH), amino (NH2), y carboxílico (COOH)42. Por lo anterior, es de esperarse 

que la reacción del prepolímero terminado en NCO con el GSH o cualquiera de sus 

amino ácidos puede exhibir bandas en el espectro de infrarrojo características de uretano 

(HNCOO), urea (HNCONH), amida (CONH) o tiocarbamato (HNCOS), provenientes 

de la reacción del NCO con los grupos funcionales alcohol (OH), amina (NH2), ácido 

carboxílico (COOH) y tiol (SH) respectivamente. La espectroscopia de infrarrojo con 

transformada de Fourier (FTIR) es un procedimiento cuya sensibilidad permite conocer 

como se configuran las macromoléculas9 1
, y es una herramienta importante que puede 

ser aplicada en trabajos enfocados al estudio de la cinética de reacción de la obtención 

de poliuretanos, siendo la principal característica el monitoreo del contenido residual del 

grupo isocianato (NCO) en forma decreciente92
•
93

• 

Los espectros de FTIR se muestran en la Figura 3.1 , en donde se puede observar 

señales correspondientes a la vibración de estiramiento N-H (Amida A) en 3330-3380 

cm-1 y los grupos carbonilo-uretano (Amida 1) en 1720-1735 cm-' 94
•
95

. Las 

interacciones N-H y C-N (Amida II) se observan en 1580-1650 cm-1
• Los poliuretanos 

PU ACIDO GLUTAMICO y PU GLICINA exhiben dos señales correspondientes a la 

absorción amida II en 1550 cm-' y 1530 cm-1
, mientras que la primera señal no es 

perceptible en PU CISTEINA y en PU GLUTATION a pesar de que éste último 

presenta en su estructura más grupos amida formados a partir de la unión química entre 
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el grupo amino y el grupo carboxílico de los aminoácidos, los cuales se conocen como 

enlaces peptídicos . 

PU BDA 

4000 3500 3000 1750 1500 1250 1000 750 

Número de onda (cm- 1
) 

Figura 3.1 Espectros FTIR de SPU sintetizados con diferente 

extensor de cadena 

Para un análisis más detallado de la síntesis de poliuretano segmentado, se dio 

seguimiento de la reacción comparándola con el espectro del poliuretano sintetizado con 

glutatión como extensor de cadena. Se tomó una muestra del prepolímero en el reactor a 

las 2 horas, a las 3 horas y a las 4 horas, tiempo en el cual se completa la primera etapa 

de la ruta de síntesis. En la Figura 3.2, se puede resaltar que la señal característica del 

grupo NCO (2270 cm-1
) va desapareciendo a medida que transcurre la reacción y 

consumiéndose totalmente al formarse el poliuretano (PU GLUTA TIÓN). 
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PU GLUTATIÓN 

Prepolímero (4h) 

Prepolímero (3h) 

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1 000 500 

Número de onda (cm-1) 

Figura 3.2 Seguimiento de la síntesis de poliuretano con 
glutatión como extensor de cadena mediante FTIR 

Aunado a lo anterior, fue comprobada la reacción entre el diisocianato (HMDI) y el 

extensor de cadena correspondiente en relación molar 1 :L A través de los compuestos 

modelo (Figura 3.3A) se analiza la región de la amida A94
, en la cual se observa una 

vibración de estiramiento alrededor de 3340 cm·' correspondiente a N-H unido por 

enlace de hidrógeno; mientras que no se observa la señal en el intervalo de 3400-3500 

cm-1 relacionado con el grupo N-H no enlazado por puente de hidrógeno76
•
95

, a partir de 

lo anterior se puede inferir que la mayoría de enlaces amida están involucrados en la 

formación de puentes de hidrógeno. La banda amida I está representada en el área 

sombreada de la Figura 3.3B, ésta se localiza en el intervalo de 1690 y 1760 cm-1 en 

donde se encuentran las vibraciones entre 1700-1730 cm-1 propia de los carbonilos76 

que en este caso provienen de las amidas; nótese que esta señal no se percibe en el 

compuesto modelo obtenido a partir de butanodiamina (BDA), mediante el cual solo se 

obtienen grupos urea. Lo anterior se puede corroborar en la Figura 3.1 en la cual el PU 

BDA exhibe esta señal que proviene ya sea del grupo ester de la PCL o bien del grupo 

uretano. La señal de 1638 cm-1 se relaciona con la vibración del grupo carbonilo unido 

por enlace de hidrógeno ya sea del grupo urea (de la reacción NCO-NH2) o del grupo 

carboxílico que reacciona con el grupo NCO para formar enlaces amida, dicha señal 
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también se encuentra en la región de la amida 176
•
95

. En 1515-1570 cm-1 se establece la 

banda de amida II, ésta se relaciona con la interacción de los enlaces N-H (vibración) y 

C-N (deformación en el plano)94
. En el análisis que se presenta, dicha sefíal se observa 

alrededor de 1550 cm-1
• La absorción en 1225 cm-1 corresponde a la región de amida IIJ 

relacionada con las interacciones N-H, C-N, y C-094
. 

HMDI-BDA A 
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'-' 
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1
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·¡:¡ 
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Figura 3.3 A) Compuestos modelo (diisocianato-extensor de cadena): L-glutatión, 
L-ácido glutámico, L-cisteína, glicina, y el control BDA. B) ampliación de la 

región de carbonilos 

En la Figura 3.4 se presenta el análisis de infrarrojo del compuesto modelo NCO­

Glutatión, así como el espectro de sus constituyentes, corroborando la formación de los 

enlaces amida a los que se hace referencia en la Figura 3.3. El mismo análisis se realizó 

con los extensores de cadena restantes. De esta forma también se demuestra que se lleva 

a cabo la reacción entre el diisocianato y los aminoácidos. 
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HMDI 

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500 

Número de onda ( cm-1) 

Figura 3.4 Espectros del compuesto modelo HMDI­
Glutatión y de los compuestos que lo forman 

Aun cuando los compuestos modelos resultaron ser compuestos entrecruzados dada 

su nula solubilidad, la banda amida I fue claramente detectada en 1640 cm-' , ésta 

incluye amidas libres y amidas enlazadas95
; mientras que la amida JI se observó entre 

1538-1558 cm-1
• La reacción entre el isocianato y los grupos tiol (L-glutatión y L­

cisteína) conduce a la formación de tiocarbamato cuya señal se esperaba ser observada 

en 1689 cm-1
, sin embargo en este caso fue enmascarada por la absorción de la amida l. 

Por lo tanto, no fueron detectadas reacciones secundarias de isocianato formadoras de 

alofanatos o biuretes las cuales pueden conducir a entrecruzamientos; este 

comportamiento se debe a diversos factores que influyen en la síntesis como la baja 

concentración de grupos tiol y ácidos carboxílicos, la alta reactividad de otros grupos 

funcionales presentes como NH2 y OH, o debido a la baja reactividad de los isocianatos 

alifáticos (HMDI). 

3.2 Cromatografía de permeación en gel (CPG) 

Debido a que en ésta caracterización no se empleo LiCl se observó una distribución de 

pesos moleculares multimodal, ya que solo se usó DMF (grado HPLC) como eluente. 
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Se determino el peso molecular de la fracción soluble de los poliuretanos, los valores se 

reportan en la Tabla 3.1. Se observan diferentes pesos moleculares y polidispersidad 

dependiendo del extensor de cadena usado. El peso molecular más alto se observa 

cuando se usa glicina como extensor de cadena, mientras el glutatión y la cisteína, que 

contienen grupos tiol, resultaron con bajos pesos moleculares posiblemente debido a 

una baja extensión de cadena. Ese comportamiento puede ser explicado debido a la baja 

reactividad de los grupos colgantes en el segmento rígido. En el caso de PU 

GLUT A TION y PU CISTEINA, es posible que la reactividad del grupo tiol evite la 

formación de macromoléculas grandes debido a la formación de puentes de disulfuro, 

siendo esto evidente en la dificultad para disolverse en THF. 

3.3 Caracterización Térmica de Poliuretanos Segmentados 

En la mayoría de los casos, los dispositivos que han sido fabricados a partir de 

materiales poliméricos se ven sometidos a diferentes condiciones térmicas. Por tal 

motivo es fundamental llevar a cabo la caracterización correspondiente en trabajos 

como el presente, en el que se desarrollan nuevos materiales. 

3.3.1 Calorimetría diferencial de barrido (DSC) 

En cuanto al análisis térmico por calorimetría diferencial de barrido (DSC por sus 

siglas en ingles) (Figura 3.5) se detectó la temperatura de fusión de la policaprolactona 

(PCL) en un intervalo de 38 a 57°C, siendo esta diferente dependiendo del aminoácido 

empleado como extensor de cadena, el cual de acuerdo a sus grupos pendientes, tienen 

un efecto en el volumen libre del polímero y su cristalinidad76
•
96

. El segmento rígido no 

mostró temperatura de fusión como ya se había reportado para SPU's similares en 

cuanto al uso de amino ácidos como extensores de cadena67
•
76

, esto último debido a la 

baja proporción de segmento rígido en relación a la cantidad de segmento suave en esta 

serie de poliuretanos76
•
96

. Aunado al trabajo anterior se realizaron pruebas de DSC en 

compuestos modelo del segmento rígido, haciendo reaccionar el diisocianato con los 

ami no ácidos en relación 1:1 , corroborándose tal comportamiento. La cristalinidad es un 

parámetro importante debido a que en los poliuretanos segmentados esta propiedad se 

ve afectada por la interacción entre el segmento rígido y el segmento flexible97
. El 

porcentaje de cristalinidad fue calculado de acuerdo a reportes previos en los cuales 
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utilizan la entalpía de fusión y como referencia la entalpía de la PCL de 100% de 

cristalinidad (136 J/g)98
-
100 estos resultados se reporta en la Tabla 3.1. Los datos de ésta 

muestran que el porcentaje de cristalinidad es mayor en el PU GLICINA y el menor 

porcentaje lo presenta el poliuretano control PU BDA. De lo anterior es importante 

destacar que aun cuando los dos poliuretanos se conforman a partir de un extensor de 

cadena bifuncional (glicina y BDA), la estructura de la molécula de la glicina es más 

corta que la molécula de BDA. La primera no posee una extensión más allá de los 

cuatro sustituyentes en el carbono alfa del amino ácido lo cual permite un mayor 

empaquetamiento de las macromoléculas adyacentes y por lo tanto la mayor 

cristalinidad que exhibe; mientras que en el BDA presenta cuatro grupos metileno a lo 

largo de su estructura. Esto último conlleva a que una macromolécula extensa pueda 

tener mayor probabilidad de rotar o flexionarse y con ello se limita la probabilidad de 

que las estructuras de las macromoléculas puedan experimentar un ordenamiento tal que 

pueda conducir a la formación de regiones cristalinas en el polímero. En cuanto a los 

extensores de cadena con ramificaciones (/>2) es de esperarse que aumente el volumen 

libre y con ello se restrinja la formación de zonas cristalinas en la estructura del 

polímero, de ahí que el porcentaje de cristalinidad sea menor al que presenta un 

monómero con funcionalidad 2. 

r 
o 
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z 
UJ 
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PUGLUTATlON ,.-----

1 
f\ PU GLICINA __ ./\ ____ _ 

/ 

A PU AC IDOGLUTAMJCO __ ) \...._____ 
1 

}\ PU CISTEINA --------r 
-20 o 

Temperatura (°C) 

Figura 3.5 Termogramas de DSC de la serie 
De SPU's con diferente extensor de cadena. 
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Tabla 3.1 Propiedades fisicoquímicas de Poliuretanos. 

POLIURETANO Mn(g/moi)/PDI* Tg("C) Tm("C) Tdi/Tdz ("C) Cristalinidad (%) 

PU GLUTATION 24,073/ 2.14 -36 49.6 360/466 43.5 
PU CISTEINA 30, 349/ 2.51 -33 43.7 350/469 34.6 

PU ACIDO GLUTAMICO 57,37611.65 -30 42.2 358/471 37.5 
PUGLICINA 111 ,79011.55 -32 52.2 349/472 50.5 

PUBDA 128,000/ 1.38 -43 53.9 375/474 16.3 

* Índice de polidispersidad 

3.3.2 Análisis Dinámico Mecánico (DMA) 

En el análisis dinámico-mecánico (Figuras 3.6a y 3.6b) se muestra el módulo de 

almacenamiento y la Tan 6 relacionados con la rigidez de los polímeros y su capacidad 

de absorción de energía, y las transiciones a que se relacionan con la Tg del polímero 

cuyos valores se muestran en la Tabla 3.1. Las transiciones y relajaciones que se 

detectan mediante esta técnica están relacionadas con el comportamiento dinámico de 

las macromoléculas cuando se les va adicionando energía, en éste caso, mediante el 
' 3 ' aumento de temperatura. En el caso de PU CISTEINA (2.1 x 1 O MPa) y PU ACIDO 

GLUT ÁMICO (2.1 x 1 03 MPa) éstos se exhiben como materiales con mayor rigidez 

que PU GLUTA TIÓN (883 MPa) y PU GLICINA (1.2 x 103 MPa) al presentar aquellos 

un valor de módulo de almacenamiento inicial mayor. Se observa también que PU 

CISTEÍNA, PU GLUTATIÓN y PU GLICINA una transición más sutil de la parte 

vítrea a la parte elastomérica (rubbery plateau) en comparación con PU ÁCIDO 

GLUTÁMICO, cuyo decrecimiento del módulo de almacenamiento (E') es abrupto en 

un intervalo menor de temperatura que se visualiza aproximadamente entre -60 °C y -50 

°C, intervalo en el cual también se asigna la relajación a. Sin embargo, después de la 

transición vítrea la meseta hulosa se desarrolla a un módulo E' mayor para los 

poliuretanos sintetizados con glutatión, cisteína y glicina; mientras que dicha meseta no 

está bien defmida para el caso del poliuretano con ácido glutámico. A pesar de que Bae 

et al. 101 sugieren que la Tg y el modulo (E') en la zona hulosa (rubbery plateau) son 

mayores en el caso de segmentos rígidos conformados con extensores de cadena 

lineales, el PU GLICINA, cuya funcionalidad es 2, presentó un modulo de 

almacenamiento (93 MPa) menor en la zona hulosa inclusive más bajo que PU 
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GLUT A TION (198 MPa) y PU CISTEINA (1 06 MPa) que tienen grupos colgantes en 

su estructura; sin embargo, se debe resaltar que los grupos funcionales provenientes de 

los amino ácidos son grupos reactivos, mientras que los presentados por el trabajo al 

que se hace referencia no lo son (CH3) . La parte coincidente con éste trabajo es el 

hecho de que los extensores de cadena moderadamente voluminosos exhiben una región 

hulosa bien defmida y extendida, lo cual sucede con la serie de poliuretanos que aquí se 

analiza; además, una meseta bien defmida indica que el polímero tiene cierto grado de 

entrecruzamiento relacionado con la cantidad de segmento rígido en la muestra102
, 

siendo esto observado en la formación de gel identificada como la parte insoluble del 

polímero que se mencionó en la sección experimental. Finalmente en la Figura 3.5a se 

puede observar la relajación atribuida a la temperatura de fusión en el intervalo de 

temperatura de 40 °C a 55 °C. Por otro lado en la Figura 3.5-b correspondiente a la Tan 

8, en general se observa una transición intensa atribuida a la gran movilidad molecular 

del segmento suave en la cercanía de su T g, éste último parámetro está relacionado con 

la relajación alfa en el análisis dinámico mecánico. El cambio en la Tg se puede atribuir 

a la distribución del segmento rígido en la matriz del segmento suave. El 

comportamiento de poliuretanos elastoméricos ya ha sido reportado a través la 

asignación de una relajación característica relacionada con el movimiento casi total de 

las moléculas de segmento flexible 103
• Una característica de los uretanos de grado 

médico y otros polímeros entrecruzados es que presentan una T g no muy definida, por 

esa razón la sensibilidad del DMA es aprovechada para detectar ese tipo de relajaciones 

estructurales ya que en DCS no siempre es posible visualizar104
• 
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Figura 3.6 Análisis dinámico-mecánico de la 
serie de SPU con diferente extensor de cadena, 
a) Módulo y b) Tan o. 

3.3.3 Análisis Termogravimétrico (TGA) 

Las características de estabilidad térmica de los polímeros son importantes en vías de 

establecer las condiciones óptimas de procesamiento, en éste caso, se resaltan las 

temperaturas de descomposición. Se sabe que la estabilidad térmica de los poliuretanos 

es relativamente baja dependiendo íntimamente de su estructura105
. En el caso de esta 

serie de poliuretanos, éstos presentan un comportamiento similar en cuanto al intervalo 

en el cual los SPU experimentan dos estados de degradación térmica (Tctl y Tct2 de la 

Tabla 3.1), es decir entre 349-474 °C para la primera degradación. Dentro del 5% de 

pérdida de masa se observó una mayor estabilidad térmica especialmente en PU ACIDO 

GLUTÁMICO y PU GLICINA en comparación de los dos restantes PU GLUTATIÓN 

y PU CISTEÍNA, que empezaron a degradar a menor temperatura, tal y como se 

observa en la Figura 3.7 (a), donde los dos primeros pierden el 5% de masa a los 308 

°C, mientras que los dos poliuretanos restantes lo hacen a los 283 °C. Es probable que la 

mayor estabilidad inicial sea debida a la diferencia de pesos moleculares. Sin embargo, 

éste hecho no se observa en PU GLICINA presenta la Tct 1 más baja, mientras que PU 
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GLUTATION, que posee bajo peso molecular, exhibió la Tct1 más alta (349 °C vs 360 
0C). La mayor estabilidad térmica de PU GLUT A TION y PU CISTEINA es probable se 

origine por la formación de entrecruzamiento. 
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de la serie de SPU con diferente extensor de cadena, 
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La Figura 3.7 (b) muestra las derivadas de los termogramas de descomposición donde 

se sugiere que la primera transición corresponde a la degradación del segmento rígido 72 

principalmente en la descomposición del uretano 10
•
106

, aunque la degradación del 

segmento flexible (PCL) también ocurre en el primer estado debido a que su estabilidad 

térmica (poliésteres alifáticos) depende en gran medida del acido carboxílico que se 

libera en la degradación 107
. La segunda transición está descrita para la degradación del 

segmento rígido, aunque en otros trabajos se ha reportado Td2 atribuible en éste caso al 

segmento suave 106
, reportándose una temperatura de degradación máxima de 388 °C 

para el caso de la PCL108
. Tomando en cuenta la Tg reportada en la Tabla 3.1 , esta serie 

de poliuretanos presenta una amplia región de operación para su procesamiento. 

3.4 Análisis por difracción de rayos X (DRX) 

La cristalinidad fue analizada mediante difracción de rayos X como se muestra en la 

Figura 3.8 (A), en donde se puede observar únicamente la cristalinidad de la PCL 

(28=21 .27° and 23 .5°) en parte debido a la proporción de la misma en el polímero 

(-75%) y por otro lado debido a que los enlaces secundarios del segmento rígido (SR) 

forman entrecruzamientos con macromoléculas adyacentes evitando la posibilidad de la 

cristalización del SR67
•
76

•
96

. Se ha detectado un límite para la PCL (Mn = 2000 g/mol) 

por debajo del cual éste no puede cristalizar; lo cual justifica el hecho de que los 

poliuretanos sintetizados por ejemplo, con PCL (1250 g/mol o 530 g/mol) no 

desarrollen regiones cristalinas 76
•
102

. Este comportamiento da como resultado la 

formación de un poliuretano de estructura semicristalina; lo anterior se puede corroborar 

con los compuestos modelo de SR de acuerdo a la Figura 3.8 (B,C,D,E). cuyo análisis 

por DRX exhibe su comportamiento amorfo del SR mediante un discreto halo 

característico de estas estructuras. 
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3.5 Ensayos Mecánicos de Tensión 

Tabla 3.2 Propiedades Mecánicas de los poliuretanos 

POLIURETANO E10o (MPa) CJ (MPa) t (%) 
PU GLICINA 7.71± 0.68 19.79 ± 2.15 1429 ± 160 

PU ACIDO GLUTAMICO 6.73 ± 1.26 12.40 ± 2.68 1224 ± 81 
PU CISTEINA 

PU GLUTATION 
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Figura 3.9 Diagrama esfuerzo-deformación de los 
poliuretanos sintetizados con diferente extensor de cadena. 

Los resultados de las propiedades mecánicas que se obtienen de las pruebas a tensión 

se muestran en la Tabla 3.2. Tales datos indican que los SPU poseen bajo módulo 

elástico debido a que el contenido de segmento rígido (23%) está relacionado 

proporcionalmente con el módulo de Young76
•
109

. PU CISTEÍNA y PU GLUTATIÓN 

mostraron baja deformación, debido a posibles entrecruzamientos y a su bajo peso 

molecular (Figura 3.9). En contraste, PU GLICINA y PU ÁCIDO GLUTÁMICO 

experimentaron un comportamiento elastomérico y módulo elástico superior a las otras 

formulaciones de poliuretano. La diferencia en el desempeño mecánico de los PURS 

puede ser explicado a través de la conformación estructural de cada uno de los 

poliuretanos. En éste sentido, la regularidad estructural de PU GLICINA y PU ÁCIDO 

so 



GLUTÁMICO permite el empaquetamiento entre las macromoléculas por medio de 

enlaces secundarios del segmento rígido formándose regiones cristalinas que producen 

buenos valores de módulo elástico y deformación que ya han sido reportados para otros 

sistemas 76
•
45

. 

Tomando en cuenta el uso de los poliuretanos en aplicaciones cardiovasculares, PU 

CISTEÍNA y PU GLUTATIÓN exhiben valores más altos en términos de esfuerzo y 

módulo elástico comparados con la arteria iliaca (o= 64 kPa y E = 0.4 MPa), pero su 

valor es bajo en deformación (e = 150%). El hecho de que PU GLUTATIÓN y PU 

CISTEÍNA tengan en su estructura un grupo tiol (SH) incrementa su reactividad 

conduciendo a la posible formación enlaces disulfuro entre diferentes macromoléculas, 

o también se pueden experimentar otras reacciones de entrecruzamiento como la 

formación de tiocarbamatos. El PU ACIDO GLUTAMICO no está exento de formar 

entrecruzamientos, en éste caso mediante la reacción del isocianato (NCO) y el ácido 

carboxílico del amino ácido (COOH) formando un enlace amida intermolecular. Un 

caso especial es el de PU GLICINA, ya que al ser un compuesto bifuncional no presenta 

grupos colgantes disponibles para una probable reacción de entrecruzamiento. 

3.6 Microscopía Electrónica de Barrido (MEB) 

En las micrografías que se muestran en la Figura 3.9 se pueden apreciar las diferentes 

topografías de superficie de los PUS sintetizados. El comportamiento anterior es 

resultado del proceso de evaporación del disolvente. La velocidad de evaporación en los 

polímeros PU GLICINA y PU ÁCIDO GLUTÁMICO fue menor y en adición presentan 

una superficie con morfología uniforme (lisa) y con irregularidades moderadas en 

comparación con PU GLUTATIÓN y PU CISTEÍNA, cuya evaporación de disolvente 

resultó más lenta. En este contexto, PU GLUTATIÓN y PU CISTEÍNA presentan 

ligeros entrecruzamientos en su estructura, lo cual puede limitar la difusión del solvente 

dentro de la red polimérica resultando en una estructura porosa al evaporar el 

disolvente. Por otro lado, aun cuando la PCL es el componente de mayor proporción en 

todos los poliuretanos, solo se pudieron observar esferulitas en PU GLICINA y PU 

ÁCIDO GLUTÁMICO, debido a que las partículas de gel dispersas en el sistema de 

disolución interfieren en la formación de una película continua y evita que el polímero 

recupere su conformación original cuando se ha evaporado el disolvente. 
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Figura 3.10 Micrografías SEM de la serie de SPU sintetizados con diferente 
extensor de cadena 

3.7 Degradación acelerada 

Los resultados de las pruebas de degradación resumidas en la Tabla 3.3 muestran que la 

degradación hidrolítica (HCl y NaOH) conduce a una mayor pérdida de masa que la 

respectiva con agentes oxidativos (H20 2 y NaClO). La pérdida de masa es mayor (por 

encima de 75%) en la degradación con NaOH y HCl debido a la susceptibilidad a la 

degradación hidrolítica de los enlaces ester de la PCL y algunos enlaces secundarios en 

el segmento rígido. Por otra parte, la PCL no es afectada de la misma forma por los 

agentes oxidantes64 como el caso de los segmentos rígidos que si se degradan en medios 

oxidativos. La degradación en agua destilada muestra que la pérdida de masa es baja en 

toda la serie de poliuretanos en las condiciones de reflujo establecidas, sin embargo, en 
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cuanto al marco de tiempo es difícil de predecir la tasa de degradación debido a que son 

otros factores los que se deben considerar; como el peso molecular de la PCL, la 

cristalinidad, y en este caso el grado de entrecruzamiento. En contra parte, estudios 

llevados a cabo en poliuretanos similares han demostrado que ese tipo de polímeros son 

estables hasta seis meses 112
• 

Tabla 3.3 Pérdida de masa de poliuretanos preparados con L-glutatión y sus amino 
ácidos después de la degradación en diferentes medios. 

H20 H202 NaCIO HCI Na OH 
PUGLUTATIÓN 2.93±0.33 26.69±2.47 16.34± 1.45 81.1 2±4.19 85.71±2.17 

PUCISTEÍNA 3. 15±0.53 25.76±0.98 49.86±2.61 74.43±0.554 85.07±4.83 
PUACIDO GLUT A MICO 2.52±0.42 19.76± 1.20 60. 16±3.20 79.74±5.91 87.69±4.21 

PUGLICINA 2.20±0.24 17.21± 1.34 38.59±3.04 83 .84±0.656 80.93±5.13 
PUB DA 4.00±0.34 25.47± 1.72 43.37±4.21 78.72±5.46 84.42±2.17 

A pesar de que los resultados muestran que se lleva a cabo la degradación parcial de 

los poliuretanos que se estudian en éste trabajo, y que además ya se han reportado 

estudios de éste tipo en trabajos anteriores, se debe tomar en cuenta que el proceso 

degradativo se lleva a cabo en condiciones extremas de temperatura (1 00 °C). No se 

debe perder de vista que las temperaturas de fusión de ésta serie de poliuretanos oscilan 

entre los 47 °C y 52 °C. Por Jo tanto, en futuros trabajos se debe establecer con mayor 

claridad el efecto de la combinación de las dos variables: temperatura y pH, y relacionar 

el método tomando en cuenta la temperatura corporal; ya que aunque se sabe que en el 

organismo se llevan a cabo diversos mecanismos metabólicos que implican ambientes 

agresivos, tanto oxidativos como hidrolíticos, éstos siempre suceden a temperatura que 

no excede los 37 °C. Como fundamento, se sabe que en los procesos fisicoquímicos la 

temperatura es un factor que no se debe soslayar. En adición, a continuación se 

muestran resultados (Tabla 3.4) de pruebas a las que se sometieron los poliuretanos en 

algunos medios reportados para la degradación acelerada a 37 °C en forma estática en 

incubadora, observándose que incluso en un medio tan agresivo como NaOH, los 

poliuretanos perdieron masa prácticamente en una tercera parte de lo obtenido a 100 °C. 

Cabe resaltar, de acuerdo a la Tabla 3.4, que la pérdida de masa casi se triplica a las 72 

horas a Jo obtenido a las 24horas de incubación sin que haya de por medio un 

incremento de la temperatura en el sistema. Por otro lado, en pruebas a altas 

temperaturas, la degradación en medios hidrolíticos desintegro completamente el 
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poliuretano obteniéndose un residuo seco en forma de polvo; mientras que en las 

pruebas a 37 °C se pueden recuperar las probetas casi en sus dimensiones en las 

primeras 24 h, esta ventaja garantiza que en trabajos posteriores se pueda hacer otro tipo 

de caracterización a los productos de degradación. 

Tabla 3.4 Pérdida de masa de SPUs en NaOH a 37°C en estado estático 

POLIURETANO PUGLUTATION PUCISTEINA PUGLICINA PUACIDO 

GLUTAMICO 
NaOH 5N (24 h/37 °C) 8.44% 5.1 8% 11 .55% 11.07% 

NaOH 5N (72 h/3 7 °C) 35.95% 13.14% 21.41 % 37.66% 

3.8 Ángulo de contacto 

Una forma de evaluar la hidrofilicidad de los SPU es midiendo el ángulo de contacto 

con agua, cuyos datos se encuentran en la Tabla 3.5. La serie de poliuretanos se 

evaluaron comparativamente con un compuesto hidrofóbico como el politetrafluoruro 

de etileno (11 0°) exhibiendo superficies ligeramente hidrofílicas . Sin embargo en PU 

GLUTA TION se observó el ángulo de contacto más alto de la serie a pesar de que en su 

estructura se presentan más grupos hidrofílicos (amidas) en su estructura en 

comparación de los restantes SPU. Tal aseveración puede ser explicada por su bajo peso 

molecular y la proporción con la PCL, cuyo comportamiento superficial es hidrofóbico. 

Trabajos previos que incluyen monocapas autoensambladas (SAMs por sus siglas en 

ingles) con superficies de alcanotiol sugiere que un ángulo de contacto adecuado para 

promover la adhesión de HUVECs está dentro del intervalo de 40-60° 11 0
, valores 

cercanos a los obtenidos en las formulaciones de poliuretano que aquí se analizan, 

especialmente el PU ACIDO GLUTAMICO que resultó con el menor ángulo de 

contacto (58.0°±1.4), valores que ya han sido reportados para éste tipo de materiales 

dada su aplicación 109
•
111

• En adición, también se observó un ángulo similar de PU 

GLUTA TION en relación con el poliuretano de control Tecoflex ™ (71.2°), poliuretano 

comercial que ofrece buen desempeño en aplicaciones de contacto con sangre. 
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Tabla 3.5 Hemocompatibilidad y adhesión de HUVEC en poliuretanos preparados con 

glutatión y sus amino ácidos. 

POLIURETANO Angulo de contacto (") Lee-White (s) APTT (s) Células vivas (%) 
Tecoflex® 71.2±0.5 352±42 81 ± 158 75.4 

PUGLICINA 61.0±1.0 489±14a,b 106±9'·b 64.9 
PU ACIDO GLUT AMICO 58.0± 1.4 373±13 71 ± 11" 43.8 

PU GLUT ATION 74.0±1.6 464±18"·b 55±93 42.1 
PUCISTEINA 63.0±1.0 368±34 66±14" 66.4 

VIDRIO 25.0 283± 11 35±4b No Disponible 

3.9 Hemocompatibilidad: Evaluación de la activación plaquetaria por citometría 
de flujo, prueba de Lee-White y APTT. 

Una vez que el biomaterial ha sido implantado, el primer evento que se lleva a cabo 

es la absorción de proteínas y otras biomoléculas que desencadenan una serie de 

reacciones bioquímicas que conducen a la respuesta inflamatoria y a los procesos de 

coagulación' 13
• Durante su activación, las plaquetas exhiben ciertas proteínas empleadas 

como receptores de superficie para factores específicos de coagulación como 

glicoproteína (GP IIIb/lla), factor de von Willebrand (vWF) o colágeno entre otros, y 

tienen la capacidad de conducir a la agregación plaquetaria a través de secreciones 

granulares 114
•
115

• De ahí que el colágeno Tipo I haya sido incluido en el presente trabajo 

como el factor que desencadena la activación de plaquetas. 

La citometría de flujo es una técnica analítica que permite hacer un análisis 

multiparamétrico de las células mediante el cual se pueden evaluar algunas 

características de la célula como complejidad y tamaño, lo cual convierte en una 

herramienta fundamental en la evaluación de la función plaquetaria11 6
• A pesar de que 

paralelamente se ha considerado a la citometría de flujo como un método de baja 

sensibilidad 117
, su mayor ventaja es que el desarrollo de esta técnica implica el uso de 

sangre completa en comparación con otros métodos (inmuno ensayos por radiación o 

agregación plaquetaria) que presentan problemas en el desarrollo de la metodología e 

inclusive activación en la manipulación de la sangre in vitro 11 6
• 

La demarcación de la población de plaquetas de otras células como los eritrocitos y 

leucocitos (rojo) en sangre completa, se hizo marcando el subgrupo con FITC-CD61 

como eventos positivos delimitado en forma elíptica (ver Figura 3.11 A) que incluye 

plaquetas activadas (azul) y plaquetas sin activar (verde). 
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Figura 3.11 Citometría de flujo: A) identificación de la subpoblación de 
plaquetas de la población total de las células sanguíneas. Identificación de 
la subpoblación de plaquetas activadas (arriba de la línea) para B) control 
positivo. Para la serie de SPU: C) PU GLUTA TION, D) PU CISTEINA, 

E) PU GLICINA y F) PU ACIDO GLUTAMICO. 

En el mismo contexto, las Figuras 3.11 (C,D,E y F) corresponden al análisis de la 

sangre completa en contacto con los diferentes SPU, arrojando como resultado una baja 

activación de las plaquetas cuando es comparado con el control positivo colágeno Tipo 

1117
, lo cual se resume en la Figura 3 .12. Además, los resultados para PU GLUT A TIÓN 
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y PU ÁCIDO GLUT ÁMICO fueron estadísticamente parecidos al poliuretano control 

sin amino ácido (PU BDA). Sin embargo, a pesar de la baja activación de plaquetas 

inducida por estos poliuretanos, se debe resaltar que éste trabajo se condujo en 

condiciones de estado estacionario y no en estado dinámico, lo cual puede ser más 

representativo en cuanto al desempeño de un vaso sanguíneo nativo. 
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Figura 3.12 Porcentaje de Plaquetas activadas CD62P (%)en 
SPU y Colágeno Tipo 1 como control positivo 

En cuanto a la hemocompatibilidad, en el caso de las pruebas de coagulación Lee­

White (Tabla 3.5), los SPU muestran tiempos más altos que el vidrio usado como 

control en concordancia con los resultados de activación plaquetaria. En especial el PU 

GLICINA exhibe tiempos de coagulación mayores comparados con los restantes SPU y 

con otras investigaciones, sugiriéndose como una buena hemocompatibilidad de los 

SPU 118
•
119

• Complementando esta observación, las pruebas APTT (Tabla 3.5) fueron 

aplicadas a los SPU mostrando tiempos de formación del coagulo proteico más altos 

que los observados en vidrio, empleado como control negativo. Es evidente que 

mientras más se prolongue el tiempo de coagulación, se puede establecer que los datos 

obtenidos sugieren que la inclusión de aminoácidos y péptidos en la estructura del SPU 
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puede retardar el proceso de coagulación mejorando así su hemocompatibilidad. Un 

aspecto que se debe resaltar de éste análisis es el hecho de que PU GLICINA y PU 

GLUTATIÓN exhiben casi el mismo valor en la prueba de coagulación de Lee-White 

pero diferentes valores en APPT. Este comportamiento se puede relacionar con el 

cambio conformacional del fibrinógeno y a la diferente cantidad de proteínas absorbidas 

en la superficie de los poliuretanos como ya se ha reportado 117
• 

A partir de los resultados mostrados se puede establecer que los SPU sintetizados con 

glutatión o cualquiera de sus aminoácidos inducen ligeramente la activación plaquetaria 

y general tiempos altos de coagulación relativo a los controles empleados; lo anterior 

reafrrma la idea de que la ruta de trabajo que se ha seguido es factible para considerar 

estos SPU como una alternativa que puede mejorar el desempeño de un material cuando 

éste se destina a aplicaciones que implican el contacto con sangre 120
• 

3.10 Citocompatibilidad con células endoteliales (HUVECs) 

Un biomaterial con baja adhesión y activación plaquetaria no representan la única 

condición o requerimiento para aplicaciones cardiovasculares, sino también la presencia 

de células endoteliales es un punto importante en busca de lograr una superficie no 

trombogénica. Por lo que en éste trabajo se llevó a cabo la determinación de la 

biocompatibilidad de los poliuretanos mediante pruebas de adhesión a 24 h con células 

endoteliales (HUVECs). Dada la baja cobertura con HUVECs que presentan los 

poliuretanos, estudios previos en biocompatibilidad de materiales establecen que la 

adhesión celular sobre polímeros en gran medida está determinada por las propiedades 

fisicoquímicas de superficie, por lo que la adhesión y proliferación de células pueden 

ser mejoradas modificando la superficie del polímero 121
•
122

, y en éste sentido los 

. ' 'd . d . d . 1 d 1' . ' 122 123 ammoac1 os poseen grupos reactivos que pue en m uc1r a a en ote tzacwn · . 

Además se han aplicado procedimientos alternativos a los ya mencionados incluyendo 

la modificación superficial mediante foto inducción de péptidos 124 modificación 

superficial con péptidos mediante el tratamiento con plasma125 y otras técnicas de 

inmovilización de péptidos adhesivos en la superficie 126
• 

De acuerdo a la Figura 3.13 se puede corroborar que los poliuretanos obtenidos son 

capaces de retener la población de células endoteliales en pruebas a 24 horas, tomando 

como referencia el control positivo (cubreobjetos con poli D-lisina). 
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Figura 3.13 Evidencia de pruebas de adhesión celular (HUVECs) 
sobre un control positivo (A) y la serie de SPU: (C), (D), (E) Y (F). 
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Figura 3.14 Pruebas de adhesión celular (HUVECs) utilizando citometría de 
flujo. 
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Por otro lado, dos poblaciones distintas de CE fueron teñidas con Calceina AM para 

identificar viabilidad positiva a través del conteo porcentual de células con respecto a la 

fluorescencia (ver Figura 3.14 A). De esta forma, el porcentaje total de células que 

producen la señal fluorescente de Calceina AM fueron cuantificadas como indicativo de 

citocompatibilidad en cada material. En la Figura 3.14 B, la fluorescencia vs el tamaño 

celular (FSC por sus siglas en ingles) fue empleado para determinar la población celular 

de interés (R3). Los resultados obtenidos (Tabla 3.5) demuestran que, en adición con los 

que se ha comentado de la evidencia de la Figura 3.12, estos polímeros exhiben buena 

citocompatibilidad. 

En este trabajo los amino ácidos y péptidos fueron usados no solo por la factibilidad 

de ser moléculas biológicas que pueden ser reconocidas durante la degradación del 

poliuretano, sino también porque pueden mejorar la adhesión celular debido a la 

presencia de grupos funcionales como OH, CH, NH, y SH 11 0
•
127

. En éste sentido se ha 

reportado que cada grupo funcional aporta un efecto selectivo sobre una superficie 

específica, incrementando el crecimiento celular 128
• 

Los resultados mostrados en la Tabla 3.5, indican que PU GLICINA y PU 

CISTEINA experimentan mayor eficiencia en la adhesión de HUVECs (64% y 66% 

respectivamente) comparado con los poliuretanos restantes, PU ACIDO GLUTAMICO 

y PU GLUTA TION. Reportes de trabajos anteriores sugieren la importancia de los 

grupos funcionales disponibles en la superficie del polímero 129
. Sin embargo, la glicina 

como extensor de cadena (funcionalidad 2) no presenta otro grupo reactivo después de 

que ya ha intervenido en la reacción de polimerización; y en este sentido la cisteína 

tampoco tiene otro grupo funcional disponible, ya que en secciones previas se discute 

que el grupo tiol (SH) ya ha participado en entrecruzamientos por puente disulfuro. Por 

lo tanto, el hecho de que una molécula de bajo peso molecular empleada como extensor 

de cadena presente un determinado grupo funcional no influyó en la moderación de la 

adhesión celular. De lo anterior se deriva que adicionalmente a los grupos funcionales 

disponibles en la superficie del polímero, parámetros como la humectabilidad, la 

energía interfacial, la morfología superficial, la conformación estructural del polímero, 

y la cristalinidad, son factores adicionales que se deben considerar en la evaluación de 

la biocompatibilidad y la hemocompatibilidad. 
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Por lo tanto, éste trabajo aporta datos importantes que permitirán adentrarse con 

argumentos más firmes en la evaluación del desempeño de poliuretanos o de otros 

polímeros en el ambiente biológico. Por lo anterior, se puede establecer que el uso de 

aminoácido como extensores de cadena en la síntesis de poliuretanos, es una buena 

alternativa para el diseño de nuevos biomateriales para su uso en aplicaciones 

cardiovasculares. 
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CONCLUSIONES 

En éste trabajo se han desarrollado nuevos poliuretanos segmentados con potencial 

aplicación en el área cardiovascular. La ruta de síntesis seguida, aunque ya es de 

dominio en el grupo de Biomateriales del CICY, ha sido corroborada y la formación de 

los poliuretanos fue verificada a través del análisis por FTIR. La caracterización térmica 

(Tm, Tg, Tct) y mecánica (E, <Ju, Eu) , además del análisis por difracción de rayos X, 

determinaron el carácter semicristalino y el comportamiento elastomérico de la 

estructura de los SPU sintetizados con glicina y ácido glutámico, lo cual se relaciona 

con las características de los vasos sanguíneos nativos. 

A partir de las pruebas de coagulación de Lee-White y APTT se obtuvieron resultados 

alentadores para toda la serie de SPU haciendo evidente su hemocompatibilidad. En el 

inismo sentido, La evaluación de la activación plaquetaria que pudiera causar se llevó a 

cabo usando la citometría de flujo obteniéndose buenos resultados en comparación con 

el control positivo empleado. La aplicación de ésta técnica en presente trabajo fue de 

gran importancia y a partir de ella se pudo verificar que los SPU que se evaluaron 

inducen a la activación plaquetaria en un bajo porcentaje. Por otro lado, las pruebas de 

adhesión con HUVECs demostraron que una de las ventajas de éstos materiales es que 

se pueden adherir y retener células endoteliales sin haber modificado la superficie 

polirnérica ya sea por algún método de plasma o por algún tratamiento químico; 

situación que impacta en el tiempo y en el costo de evaluación de este tipo de 

poliuretanos, haciendo más asequible el desarrollo de nuevos biomateriales. Este trabajo 

se puede establecer como un claro indicativo de que el uso de aminoácidos o una 

secuencia de ellos (péptidos) como extensores de cadena en la síntesis de los 

poliuretanos, pueden ser considerados como una alternativa para el diseño, obtención y 

evaluación biológica de materiales para aplicaciones médicas en el ámbito 

cardiovascular. 
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TRABAJO A FUTURO 

Aunque los poliuretanos que se han analizado presentan buenas propiedades tanto 

mecánicas, fisicoquímicas y en su interacción con el ambiente celular 

(hemocompatibilidad y citocompatibilidad), este trabajo se significa como una 

aportación a los fundamentos del desarrollo de injertos vasculares sintéticos, y como tal 

se proponen las siguientes vertientes a seguir. 

- Se podrían realizar un estudio más detallado de los compuestos modelo en donde se 

aporten más elementos con el objetivo de entender la reacción que se lleva a cabo entre 

los diferentes grupos funcionales involucrados en la síntesis del poliuretano, 

especialmente los que tienen que ver con la reacción del isocianato con ácidos 

carboxílicos que poco se ha estudiado. 

- Se debe hacer un estudio más profundo de la caracterización de la superficie del 

poliuretano ya que, como se ha comentado, este factor tiene una incidencia directa en la 

hemocompatibilidad y la biocompatibilidad. Por ello se hace obligado el detectar los 

grupos químicos libres en la superficie, un análisis de la topografía superficial y su 

efecto en la adhesión y proliferación celular, así como en la adhesión y activación de 

plaquetas. 

- En cuanto a la activación plaquetaria se sugiere realizar las pruebas en estado 

dinámico, con el objetivo de simular en lo posible el flujo sanguíneo. 

- Las pruebas de adhesión realizadas sobre estos materiales se deben extender al análisis 

de la proliferación celular por lo menos a siete días. 
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