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RESUMEN 

 

El injerto de polietilenglicol (PEG) en la superficie de los polímeros ha sido usado ampliamente 

para mejorar la biocompatibilidad de estos materiales al reducir la adhesión de proteínas y 

células. Se considera que el PEG es bioinerte y que su incorporación a biomateriales mejora la 

viabilidad celular dependiendo de la cantidad y el peso molecular utilizados; sin embargo, este 

fenómeno no ha sido bien estudiado. En este trabajo, se injertó PEG de tres pesos moleculares en 

sustratos de poliuretano (PU) a tres concentraciones molares diferentes para evaluar su efecto 

sobre las propiedades superficiales del PU y sobre la viabilidad de osteoblastos y fibroblastos. El 

injerto de PEG se confirmó mediante análisis FTIR-ATR y TGA. Las imágenes SEM revelaron 

una cubierta de PEG en los sustratos, la cual aumentó la hidrofilia y la energía libre superficial 

del PU a medida que aumentó el peso molecular y la concentración molar de PEG. En general, el 

PEG tuvo un efecto positivo sobre la viabilidad de las células, especialmente en osteoblastos, 

cuya viabilidad aumentó para todos los pesos moleculares y concentraciones de PEG en 

comparación con el PU sin tratamiento. Sin embargo, la viabilidad de los fibroblastos solo 

aumentó en ciertas combinaciones de peso molecular y concentraciones de PEG, lo que sugiere 

un nivel óptimo de estos parámetros. El injerto de PEG también promovió una morfología celular 

más extendida que la exhibida por el PU sin modificar; no obstante, las células se contrajeron y 

se volvieron apoptóticas a medida que aumentó el peso molecular de PEG y el grado de injerto. 

Estos efectos sobre las células podrían deberse a que el PEG afecta el pH del medio de cultivo, el 

cual se vuelve más alcalino a mayor peso molecular y mayores concentraciones de PEG. Los 

resultados respaldan la hipótesis de que la energía superficial de los sustratos de PU puede ser 

ajustada controlando el peso molecular y el grado de injerto de PEG, pero estos parámetros deben 

optimizarse para promover la viabilidad celular sin inducir un comportamiento similar al de la 

apoptosis. 
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ABSTRACT 

 

Grafting polyethylene glycol (PEG) onto polymer surface is widely used to improve 

biocompatibility by reducing protein and cell adhesion. PEG is considered to be bioinert and its 

incorporation to biomaterials has shown to improve cell viability depending on the amount and 

molecular weight (MW) used; this phenomenon has not been well studied. In this work, PEG of 

three MW was grafted onto polyurethane (PU) substrata at three different molar concentrations to 

assess their effect on both PU surface properties and viability of osteoblasts and fibroblasts. PEG 

grafting was confirmed by FTIR-ATR and TGA analysis. A PEG covering on the substrata was 

revealed by SEM analysis, which increased the hydrophilicity and surface free energy of PUs as 

the MW and molar concentration of PEG increased. In general, PEG had a positive effect on the 

viability of the cells, especially for osteoblasts, which increased for all MW and grafting densities 

of PEG compared with untreated PU. However, fibroblast viability only increased at certain 

combinations of MW and grafting densities of PEG, suggesting an optimal level of these 

parameters. PEG grafting also promoted a more spread cell morphology than that exhibited by 

unmodified PU; nevertheless, cells became contracted and apoptotic-like as PEG MW and 

grafting density were increased. These effects on cells could be due to PEG affecting culture 

medium pH, which became more alkaline at higher MW and concentrations of PEG. Results 

support the hypothesis that surface energy of PU substrates can be tuned by controlling the MW 

and grafting density of PEG, but these parameters should be optimized to promote cell viability 

without inducing apoptotic-like behavior. 

 



1 

 

INTRODUCCIÓN 

Los biomateriales utilizados en medicina regenerativa deben promover una adecuada respuesta 

celular que incluya la proliferación, adhesión y actividad celular, con el fin de recuperar o sanar 

tejidos en el organismo [1,2]. Por lo tanto, deben tener propiedades específicas como ser 

biodegradables, biomiméticos, biocompatibles y bioactivos [3,4]. Entre los materiales más 

utilizados para este fin se encuentran los polímeros sintéticos y naturales. Por una parte, los 

polímeros naturales generalmente presentan las características mencionadas anteriormente; sin 

embargo, estos polímeros suelen degradarse rápidamente, tener bajas propiedades mecánicas, ser 

difíciles de procesar o bien presentar una respuesta celular limitada para la recuperación completa 

de los tejidos. Por otra parte, los polímeros sintéticos tienen mejores propiedades mecánicas, 

mayor resistencia a la biodegradación y son más fáciles de procesar; no obstante, su bioactividad 

e interacción celular es menor, lo cual limita su uso en medicina regenerativa [5]. 

Los poliuretanos son una familia de polímeros sintéticos ampliamente utilizados en 

aplicaciones biomédicas y de medicina regenerativa debido a que presentan buena 

biocompatibilidad, así como una gran versatilidad en sus propiedades mecánicas y químicas. Sin 

embargo, la mayoría de poliuretanos presentan una baja hidrofilicidad lo cual puede provocar la 

adsorción y desnaturalización de proteínas en su superficie [6,7]; esto reduce su 

biocompatibilidad y bioactividad, además de crear la posibilidad de provocar trombosis y una 

reacción de cuerpo extraño [8,9]. 

Para evitar lo anterior se han realizado modificaciones físicas o químicas en los 

poliuretanos con el fin de incrementar su hidrofilicidad. Una de las estrategias más comunes para 

aumentar la biocompatibilidad de sustratos poliméricos es el injerto de un polímero hidrofílico en 

la superficie de los sustratos. En este contexto, el polietilenglicol (PEG) es ampliamente usado 

debido a su alta hidrofilicidad y elevada biocompatibilidad [10]. El mecanismo más aceptado por 

el que el injerto de PEG mejora la biocompatibilidad de los polímeros es debido a un efecto de 

exclusión de volumen generado por moléculas de agua adsorbidas a las cadenas de PEG; este 

efecto puede modular la interacción de proteínas y otras moléculas con la superficie de un 

material, permitiendo controlar así la bioactividad del sustrato [11]. El volumen excluido depende 

de la cantidad de moléculas de agua adsorbidas en las cadenas de PEG; por lo tanto, los 

principales factores para regular este efecto de exclusión son el grado de injerto y el peso 
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molecular (PM) del PEG utilizado [12]. Sin embargo, un alto volumen excluido puede conducir a 

un efecto de ocultamiento del sustrato creando una superficie no bioactiva, por lo que la 

bioactividad de las superficies poliméricas puede ser mantenida e incluso mejorada con una 

cantidad adecuada de PEG [13–15]. 

Por esta razón, se ha estudiado el injerto de PEG en poliuretanos para mejorar su 

biocompatibilidad e hidrofilicidad. En este sentido, la mayoría de trabajos en poliuretanos se han 

enfocado en reducir la adsorción de proteínas y crear superficies bioinertes debido al efecto de 

ocultamiento del PEG [10,16–20]; aún más, algunos estudios han demostrado que el injerto de 

PEG, en cantidad y PM adecuados, sobre la superficie de algunos polímeros puede incrementar 

su bioactividad promoviendo una mayor viabilidad, proliferación y adhesión celular [21,22]. A 

pesar de esto, aunque el mecanismo del volumen excluido y el efecto de ocultamiento del PEG ha 

sido ampliamente estudiado, la razón por la cual el injerto de PEG puede incrementar la 

viabilidad celular no ha sido tomado en cuenta y su mecanismo aún no es bien entendido. Por lo 

tanto, en este trabajo, sustratos de poliuretano injertados con diferentes concentraciones de PEG 

de distinto PM fueron sintetizados para evaluar el efecto de estos parámetros tanto sobre las 

propiedades superficiales de los sustratos de PU como en la viabilidad y morfología de 

fibroblastos y osteoblastos. 

En el capítulo 1 de este trabajo se describe brevemente las interacciones celulares con el 

ambiente extracelular y los biomateriales. De igual forma, se presenta una revisión bibliográfica 

acerca de los poliuretanos y el PEG. El capítulo 2 describe detalladamente los materiales y la 

metodología utilizada para la fabricación y caracterización de los sustratos. El capítulo 3 presenta 

los resultados de los análisis fisicoquímicos y biológicos de los andamios poliméricos, y la 

discusión de los mismos. Finalmente, se presentan las conclusiones a las que se llegaron con los 

resultados obtenidos en este trabajo. 
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CAPÍTULO 1  

MARCO TEÓRICO 

1.1 Ambiente extracelular 

La célula es considerada la unidad básica de los organismos vivos. Una sola célula puede ser un 

organismo completo, como en el caso de las bacterias; sin embargo, los organismos complejos 

están formados por un gran número y variedad de éstas, que forman los distintos tejidos que lo 

componen. Por lo tanto, las células interactúan con otras células, moléculas solubles en el medio 

acuoso que las rodea, factores físicos y con elementos que incluyen a la matriz extracelular 

(MEC); lo anterior constituye el ambiente extracelular (Figura 1.1) [23,24]. Estas interacciones 

con el ambiente extracelular generan señales que pueden activar rutas celulares específicas que 

determinan en gran medida el comportamiento celular y regulan distintas funciones de gran 

importancia para el funcionamiento de un organismo como su propia supervivencia, entre las 

cuales se encuentran la proliferación, migración, adhesión y síntesis de proteínas y otras 

biomoléculas [24–26]. 

 

Figura 1.1 Componentes del ambiente extracelular. 
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Las interacciones celulares con el exterior ocurren principalmente a través de receptores 

en la membrana de las células y pueden ser específicas o no específicas. En las interacciones 

específicas, los receptores en la membrana celular se unen a ligandos, por ejemplo: proteínas, 

glucanos, factores de crecimiento o receptores de la membrana de otras células. Por otra parte, las 

interacciones no específicas se deben a factores externos que influyen en la actividad de los 

receptores, por ejemplo: la temperatura, el pH, la concentración de iones minerales, entre otros. 

Ambos tipos de interacción pueden ocurrir de forma simultánea y generar distintas señales de 

acuerdo a la naturaleza de las interacciones y del tipo de célula; por lo que se genera un 

fenómeno complejo que puede producir distintas respuestas celulares aún en condiciones 

similares [27–31]. 

1.1.1 Proteínas de la membrana celular 

La célula se encuentra separada del exterior por una membrana celular, la cual está formada por 

una bicapa de fosfolípidos. La función principal de la membrana celular es la de proteger y 

separar a la célula del exterior; esta estructura realiza muchas otras funciones de gran relevancia 

para la célula. Estas funciones son realizadas principalmente por moléculas embebidas en la 

membrana, que de acuerdo a su función pueden clasificarse en moléculas de adhesión, receptores 

de transducción o proteínas de transporte [27,32]. 

1.1.1.1 Moléculas de adhesión  

La adhesión celular es necesaria para la supervivencia en la mayoría de células y afecta casi todos 

los procesos celulares; esta adhesión puede ser entre células o con la MEC y ambos tipos de 

adhesión influye en el comportamiento celular [33]. La adhesión celular se caracteriza por un 

gran número de interacciones que le permite a la célula modificar su respuesta de forma rápida y 

dinámica. Estas interacciones pueden ser a través de enlaces covalentes que involucran la 

formación de un enlace químico entre los receptores de la membrana y las moléculas del sustrato; 

o interacciones no covalentes que involucran enlaces de largo alcance (fuerzas de van der Waals, 

puentes de hidrógeno, interacciones hidrofóbicas, etc.) [34]. 

 En la adhesión célula-célula, las principales clases de receptores son las cadherinas y la 

superfamilia de las inmunoglobulinas (Igs). Las cadherinas forman uniones de tipo dentado que 

son dependientes del calcio (Ca2+). Por otra parte, los principales receptores de la superfamilia de 

Igs, las moléculas de adhesión celular neural, intercelular y vascular (NCAM, ICAM, VCAM), 
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pueden formar enlaces homotípicos o heterotípicos con otras células [35]. Otras uniones célula-

célula incluyen a las uniones de oclusión que forman barreras impermeables, y las uniones 

formadoras de canales que permiten el intercambio de iones y moléculas pequeñas de una célula 

a otra (ver Figura 1.2) [34]. 

 

Figura 1.2 Uniones célula-célula. 

 Las principales moléculas de adhesión célula-sustrato son las integrinas, las cuales son 

proteínas heterodiméricas con subunidades α y β (Figura 1.3); existen 18 subunidades α y 8 

subunidades β conocidas, de las cuales se han observado 24 combinaciones distintas en la 

naturaleza [36]. La mayoría de las integrinas se unen a las fibras de actina del citoesqueleto, 

permitiendo así el anclaje de la célula y el intercambio de señales mecánicas con el exterior. 

Después de la adhesión de un receptor con su ligando, inicia el reclutamiento de más integrinas y 

proteoglicanos en la zona de adhesión, generando así un clúster de moléculas ancladas a la MEC, 

conocido como “complejo de adhesión focal”. En esta región, las integrinas se comunican 

internamente con muchas moléculas estructurales (talina, α-actinina, paxilina, filamina o 

vinculina) y de señalización (cinasas, β3-endonexina, GTPasas, entre otras) llamadas “proteínas 

de adhesión focal” [37,38]. 
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Otra familia de proteínas involucradas en la adhesión celular son las selectinas, que 

incluye tres miembros de lectinas tipo C: selectina P, selectina L y selectina E. Estas proteínas 

participan tanto en la adhesión célula-célula como en la adhesión célula-sustrato, especialmente 

en la migración celular en sitios de inflamación [39,40]. 

 

Figura 1.3 Representación esquemática de las integrinas en la membrana celular [41]. Fn: Fibronectina; PM: 

Membrana plasmática. 

1.1.1.2 Receptores de transducción 

Los receptores de transducción son proteínas que pueden encontrarse en la membrana celular y 

en el espacio intracelular. Estas proteínas tienen una alta afinidad a ciertas moléculas en 

particular (ej., hormonas, factores de crecimiento, antígenos, etc.) que producen respuestas 

celulares específicas. Algunos ejemplos de estos receptores son la familia de receptores del factor 

de crecimiento epidérmico humano, receptores de proteína G, tirosina cinasa, serina cinasa, entre 

otros. La transmisión de las señales de estos receptores puede ser a través de la fosforilación de 

ciertas proteínas que activan una ruta celular específica, o alterando el nivel de un mensajero 

secundario, como puede ser el calcio, que regula la actividad de ciertas proteínas [27,32]. 

1.1.1.3 Proteínas de transporte 

La membrana celular es impermeable para la mayoría de moléculas polares, por lo que su 

transporte depende de proteínas especializadas para ello. Las proteínas de transporte se dividen 

en proteínas transportadoras y proteínas de canal, mostradas en la Figura 1.4. Estas últimas 

forman un poro en la membrana que permite el transporte pasivo de moléculas específicas 
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cuando están abiertos. Por otra parte, las proteínas transportadoras, se unen directamente a la 

molécula de interés y la transportan a través de la membrana celular por una serie de cambios 

conformacionales; cada proteína transportadora es específica para cierto tipo o clase de moléculas 

(iones, aminoácidos, azúcares, etc.). Una subclase importante de proteínas de transporte son los 

canales de iones dependientes del voltaje o de ligandos, y los transportadores iónicos 

consumidores de energía, por ejemplo: la bomba ATPasa de sodio/potasio (Na+/K+) que expulsa 

Na+ e importa K+; o la bomba ATPasa de Ca2+ que ayuda a mantener los niveles intracelulares de 

calcio [27,32]. 

 

Figura 1.4 Representación esquemática de las proteínas de transporte en la membrana celular. 

1.2 Biomateriales 

El uso principal de los biomateriales en medicina regenerativa es el de servir como reemplazo de 

tejidos dañados, o como andamios temporales para su regeneración [5]. La eficacia de los 

biomateriales en estas aplicaciones depende de la habilidad de la superficie del material para 

regular la respuesta celular, principalmente la adhesión celular al funcionar como sustratos. Esta 

adhesión puede ser caracterizada en términos de interacciones covalentes y no covalentes, las 

cuales pueden ser reguladas a través del diseño de la superficie del material [37]. Las células no 

se adhieren directamente al sustrato, en cambio, forman complejos de adhesión focal con una 

capa de proteínas adsorbidas en las superficies de éste; a su vez, la adsorción de esta capa de 

proteínas depende de las interacciones no covalentes entre las proteínas y el sustrato [42,43]. Al 

entrar en contacto el biomaterial con el medio líquido se forma una interfaz entre las dos fases, la 
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cual es estabilizada por la adsorción de iones y moléculas, entre ellas, las proteínas. Estas 

proteínas modifican su estructura y función de acuerdo a las propiedades superficiales del 

biomaterial [44]. 

1.2.1 Química superficial 

Las superficies pueden ser hidrofóbicas (que repelen moléculas polares) o hidrofílicas (que atraen 

agua u otras moléculas polares). Las superficies hidrofóbicas generalmente no presentan una 

buena adhesión celular; sin embargo, la química superficial de los sustratos puede ser modificada 

para introducir ciertos grupos polares, con la finalidad de incrementar su hidrofilia [38]. 

Se han realizado numerosos estudios para relacionar la energía superficial de distintos 

materiales (como polímero y metales), con la adhesión celular [45–50]. Estos estudios 

demostraron que la adhesión celular aumenta con el incremento de la energía superficial de los 

sustratos. Otros trabajos han evaluado el efecto de ciertos grupos funcionales presentes en la 

superficie de sustratos poliméricos [51–57]. Los resultados de estos trabajos indican que los 

grupos amino (NH2) y ácidos carboxílicos (COOH) producen una adhesión superior comparado 

con grupos hidrofóbicos (CH3). 

1.2.2 Topografía 

Las características superficiales de un material pueden cambiar según la topografía de los 

sustratos e influir en la adhesión celular [58]. La MEC de la mayoría de los tejidos está formada 

por patrones topográficos a micro y nanoescala. El tamaño, la forma y el arreglo geométrico de 

las estructuras topográficas son factores que afectan el comportamiento celular; estas estructuras 

pueden incrementar el área de contacto para la adhesión de proteínas o células, o bien, 

restringirla; además cada tipo de célula tiene una respuesta diferente a estas características [59]. 

Existen ejemplos de cómo la introducción de una superficie nanoestructurada reduce la 

adhesión celular en comparación con la misma superficie lisa. De esta forma, la combinación de 

los efectos de la química superficial y la topografía puede ser complicada y generar otros efectos 

en la conducta celular [58]. Se han realizado estudios que revelan que las células se adhieren y 

proliferan con una orientación que puede ser dirigida por la topografía del sustrato [60–63]. 

Superficies con surcos paralelos restringen la adhesión celular a la superficie de los bordes, 

generando así la orientación del citoesqueleto en dirección paralela a los surcos. Estos sustratos 
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tienen la capacidad de modular la adhesión celular, la síntesis de proteínas de la MEC y la 

diferenciación celular [61,64]. 

1.3 Poliuretanos 

Los poliuretanos (PUs) son polímeros que contienen el grupo uretano, y son obtenidos 

típicamente por medio de la reacción de isocianatos y alcoholes (la reacción se muestra en la 

Figura 1.5). Las diversas modificaciones que pueden hacerse durante su síntesis dan lugar a una 

amplia variedad de productos de PUs, tales como espumas flexibles y rígidas, elastómeros 

sólidos, recubrimientos y adhesivos entre otros [65]. 

 

Figura 1.5 Reacción del grupo isocianato con hidroxilo para formar el grupo uretano. 

Los PUs han sido utilizados como biomateriales por varias décadas  debido a sus 

propiedades físicas únicas y a su relativa biocompatibilidad [66]. Además, es posible la 

modificación de su balance hidrófilo/hidrófobo mediante el injerto de macromoléculas de otros 

polímeros, o bien, de especies biológicamente activas como anticoagulantes, proteínas 

inhibitorias, grupos bioreconocibles, etc., a través de los grupos que contienen hidrógenos en la 

estructura del PU [67]. 

Por su estructura química, los PUs pueden ser termoplásticos o termofijos. Los PUs 

termoplásticos son un copolímero compuesto de un segmento rígido (A) y uno suave (B) 

dispuesto en bloques (AB)n. El segmento rígido está compuesto por un diisocianato y un 

extensor de cadena, mientras que el segmento suave por un poliol o poliéster con terminación 

hidroxilo o amino, o bien, por un policarbonato, poliolefina, o un hidrocarburo con las mismas 

terminaciones [67–69]. Los PUs termofijos están compuestos también por dos segmentos: uno 

formado por un diisocianato y un extensor de cadena, y otro formado por un compuesto con una 

funcionalidad mayor a dos (como un triol), formando una red tridimensional. 

1.3.1 Modificación superficial de poliuretanos 

La capacidad de modificar la estructura de los PUs es muy alta; se ha demostrado que el injerto 

de biomacromoléculas sobre las superficies de PU incrementa su biocompatibilidad [68,70]. Se 

 
Grupo isocianato Grupo hidroxilo Enlace uretano 
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han publicado numerosos trabajos acerca del injerto de distintas macromoléculas sobre la 

superficie de los PUs para aumentar su hidrofilicidad, mejorar su biocompatibilidad, o mejorar la 

respuesta celular en éstos [70–73]. 

El polietilenglicol (PEG) con grupos terminales hidroxilo se ha usado ampliamente como 

extensor de cadena o como injerto debido a su carácter hidrófilo, también se ha injertado PEG 

con diferentes grupos terminales como amino, carboxilo, etc., para funcionalizar la superficie de 

los PUs. El proceso para injertar las cadenas de PEG en la superficie de un PU consta de dos 

pasos (Figura 1.6): el primero, consiste en la funcionalización de la superficie del PU con un 

diisocianato, lo cual deja un grupo isocianato libre en la superficie. El segundo paso involucra la 

reacción de los grupos terminales del PEG (hidroxilo, carboxilo, o amino) con los grupos 

isocianato libres en la superficie de los PUs, generándose un enlace covalente que une las 

cadenas de PEG al PU [74–76].  

La incorporación de cadenas de PEG de distintas longitudes tiene un efecto sobre la 

topografía del sustrato. En este caso, la rugosidad se ve incrementada por la diferencia de tamaño 

de las cadenas injertadas, lo que genera valles y crestas en la superficie. Esta rugosidad puede 

afectar la conducta de adhesión y proliferación celular [70,75]. 

 

Figura 1.6 Reacción de injerto de cadenas de PEG sobre superficies de PU [70]. 

 

1.4 Antecedentes 

Los poliuretanos se utilizan ampliamente en aplicaciones biomédicas y de medicina regenerativa 

debido a que tienen buenas propiedades mecánicas y biocompatibilidad [77]. Sin embargo, la 

mayoría de poliuretanos de grado médico tienen una baja hidrofilicidad, lo cual puede conducir a 

una fuerte adsorción de proteínas en su superficie y su desnaturalización; esto genera una baja 
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adhesión celular sobre los PUs y reduce su biocompatibilidad, además de incrementar el riesgo de 

producir una trombosis o reacción de cuerpo extraño [78,79]. 

 Por lo anterior, se emplean modificaciones físicas o químicas para aumentar la 

hidrofilicidad, agregar grupos funcionales o modificar la topografía de los poliuretanos, y de esta 

manera incrementar la adhesión celular sobre su superficie. Una estrategia comúnmente utilizada 

es el injerto de PEG, el cual es un polímero altamente hidrofílico y ampliamente biocompatible. 

En este sentido, numerosos trabajos han reportado el incremento de la hidrofilicidad y 

biocompatibilidad de sustratos de poliuretano a través del injerto de PEG [75,80–83].  

 Como se mencionó antes, el injerto de PEG genera un volumen excluido en una 

disolución acuosa [10,11,84]. Al controlar el volumen excluido, es posible generar superficies 

biocompatibles y bioactivas. Los dos factores más importantes que determinan el volumen 

excluido son el peso molecular y el grado de injerto de PEG [12]. En este contexto, tanto Wang et 

al. [22] como Tang et al. [85] reportaron un incremento en la viabilidad de distintos tipos 

celulares, al incrementar el grado de injerto de PEG en sustratos de poli(glicerol sebacato) y 

polietilenimina, respectivamente. De igual forma, Cai et al. [86] estudiaron el efecto del grado de 

injerto de PEG en sustratos de polipropilenfumarato sobre la proliferación, adhesión y actividad 

de osteoblastos MC3T3. Todos estos parámetros aumentaron con el grado de injerto de PEG 

hasta cierta concentración; sin embargo, incrementos más allá de la concentración óptima 

tuvieron un impacto negativo. Por otra parte, Mao et al. [87] y Kasálková et al. [88] mostraron un 

incremento en la viabilidad de fibroblastos L929 y células de músculo liso vascular al aumentar 

el peso molecular del PEG injertado en copolímeros de quitosano y polietileno, respectivamente. 

 Estos estudios demuestran que el injerto de PEG en sustratos poliméricos puede 

incrementar su biocompatibilidad; además con un peso molecular y un grado de injerto de PEG 

adecuados es posible controlar la bioactividad de los sustratos. Sin embargo, el efecto del grado 

de injerto y el peso molecular de PEG sobre las propiedades superficiales y sobre el aumento de 

la viabilidad que exhiben los osteoblastos y los fibroblastos sobre sustratos de PU injertados con 

este polímero no ha sido entendido por completo.  

 Por lo tanto, en este trabajo se modificaron sustratos de PU mediante el injerto con PEG 

de tres pesos moleculares diferentes y con tres concentraciones molares distintas, con el objetivo 

de estudiar su efecto sobre las propiedades fisicoquímicas y de biocompatibilidad de los 
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sustratos; para esto último, se evaluó la respuesta ejercida por los sustratos sobre la viabilidad y 

morfología de osteoblastos y fibroblastos. 
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Justificación 

Los poliuretanos son ampliamente utilizados en aplicaciones biomédicas ya que se consideran 

biocompatibles y tienen buenas propiedades mecánicas. Sin embargo, la mayoría de poliuretanos 

comerciales de grado médico tienen una baja hidrofilicidad, lo cual reduce su bioactividad, 

biocompatibilidad y puede generar otros problemas como una trombosis. El injerto de PEG sobre 

sustratos de poliuretano permite incrementar su hidrofilicidad y biocompatibilidad; de esta forma 

se reduce la probabilidad de generar los problemas antes mencionados; no obstante, la 

bioactividad de los sustratos es reducida. A pesar de que el injerto de PEG en poliuretanos ha 

sido ampliamente estudiado, la mayoría de los trabajos se han centrado en reducir la adhesión 

celular y la adsorción de proteínas, y no se han realizado estudios para entender de forma 

adecuada el incremento de la biocompatibilidad y viabilidad celular producidos por el injerto de 

PEG a diferentes concentraciones con distintos pesos moleculares. 

 

Hipótesis 

El injerto de cadenas de PEG de distinto peso molecular y a diferentes densidades de injerto 

permitirá regular el balance hidrofílico/hidrofóbico, la energía superficial superficial y la 

rugosidad de sustratos de PU, lo cual incrementará la viabilidad y la adhesión de osteoblastos y 

fibroblastos. 
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Objetivos 

General 

Modificar sustratos de PU (TecoflexTM SG-80A) mediante el injerto de PEG de tres pesos 

moleculares a tres concentraciones distintas y estudiar el efecto que tiene en su composición 

balance hidrofílico/hidrofóbico, energía superficial y rugosidad, así como sobre la adhesión y 

viabilidad de distintos fibroblastos y osteoblastos. 

 

Específicos 

• Modificar los sustratos poliméricos obtenidos mediante distintas densidades de injerto de 

PEG de distintos pesos moleculares. 

• Caracterizar fisicoquímicamente los sustratos obtenidos, mediante microscopía 

electrónica de barrido, espectroscopía de infrarrojo con transformada de Fourier, análisis 

termogravimétrico, microscopía de fuerza atómica y ángulo de contacto. 

• Estudiar la biocompatibilidad de los sustratos utilizando fibroblastos y osteoblastos. 
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CAPÍTULO 2  

METODOLOGÍA  

2.1 Materiales 

Muestras de polietilenglicol de 3 diferentes pesos moleculares: 2 kDa, 6 kDa y 10 kDa (PEG2, 

PEG6 y PEG10) fueron obtenidos de Sigma-Aldrich. Los reactivos hexametilen diisocianato 

(HMDI, 98%) y trietilamina (TEA, 99%), y los disolventes tolueno (99.5%) y tetrahidrofurano 

(THF, ≥ 99%) fueron adquiridos también de Sigma-Aldrich. El poliuretano segmentado de grado 

médico TecoflexTM SG-80A (PU) fue obtenido de Lubrizol. 

2.2 Preparación de los sustratos de poliuretano 

Los sustratos de poliuretano se prepararon a partir de una disolución de TecoflexTM SG-80A en 

THF (1:15 m/v), la cual fue dejada en agitación magnética por 24 h a temperatura ambiente; esta 

solución fue vertida en cajas Petri de 5.5 cm de diámetro y se dejó secar durante 48 h en una 

campana de extracción. Posteriormente se recortaron las películas obtenidas en cuadrados de 2 

cm de lado y se secaron en una estufa de vacío durante 48 h a 60 °C. 

2.3 Injerto de polietilenglicol sobre los sustratos de poliuretano 

El injerto de PEG sobre los sustratos de PU fue realizado siguiendo el procedimiento reportado 

por Freij-Larsson y Wesslén [74]. Para esto se siguió una reacción de dos etapas, la cual es 

ilustrada en la Figura 2.1:  

En la primera etapa se injertaron grupos isocianato en la superficie de las películas; esto 

se consiguió sumergiendo las películas en una solución de tolueno con HMDI y TEA. Para esto, 

se añadieron 30 mL de tolueno a un frasco de vidrio y este sistema se precalentó durante 20 min 

hasta alcanzar 50 °C; posteriormente se añadieron las cantidades respectivas de HMDI y TEA 

(ver Tabla 2.1) usando una micropipeta y se sumergió la película en esta disolución; la cantidad 

de TEA utilizada fue 1/3 v/v de HMDI. La reacción se mantuvo durante una hora con agitación 

magnética; al terminar, se extrajo la película y se cambió la disolución por 20 mL de tolueno, se 

puso nuevamente la película en el frasco y se lavó durante 20 min con agitación magnética.  

En la segunda etapa se hizo reaccionar el PEG con los grupos isocianato para formar un 

enlace alofanato. Para esto se preparó una disolución de PEG en 30 mL de tolueno y se sumergió 
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en ésta la película obtenida de la etapa anterior. La reacción se mantuvo durante 24 h a 40 °C con 

agitación magnética. Al terminar, se lavó la película con 20 mL de tolueno durante 20 min. 

Ambas reacciones se realizaron bajo una atmósfera de nitrógeno dentro de una caja de 

guantes. Después de la reacción, las películas se dejaron secar entre dos cajas Petri recubiertas de 

papel aluminio durante 72 h. Posteriormente, se secaron los sustratos en una estufa de vacío a 55 

°C durante 48 h. 

 

Figura 2.1 Esquema de la reacción de injerto de PEG en los sustratos de PU. a) Injerto de grupos isocianato; b) 

reacción del PEG con los grupos isocianato de la superficie de los sustratos. 
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Tabla 2.1 Composición de los sustratos de PU injertados con PEG. 

Sustrato 

PEG HMDI 

 

(mmol) 

Peso molecular 

(kDa) 

Concentración 

(mmol) 

PU-PEG2 0.05 2 0.05 0.05 

PU-PEG2 0.10 2 0.10 0.10 

PU-PEG2 0.15 2 0.15 0.15 

PU-PEG6 0.05 6 0.05 0.05 

PU-PEG6 0.10 6 0.10 0.10 

PU-PEG6 0.15 6 0.15 0.15 

PU-PEG10 0.05 10 0.05 0.05 

PU-PEG10 0.10 10 0.10 0.10 

PU-PEG10 0.15 10 0.15 0.15 

 

2.4 Caracterización fisicoquímica de los sustratos modificados 

2.4.1 Espectroscopía de infrarrojo con transformada de Fourier 

Los sustratos fueron analizados por espectroscopía de infrarrojo con transformada de Fourier 

(FTIR) en un espectrómetro ThermoFisher Scientific Nicolet 8700. El estudio se hizo por el 

método de reflectancia total atenuada (ATR) usando un cristal de ZnSe. Se realizaron 100 

barridos en un intervalo de número de onda de 4000 cm-1 a 650 cm-1 con una resolución 4 cm-1. 

2.4.2 Análisis termogravimétrico 

El análisis termogravimétrico (TGA) se realizó en un equipo Perkin-Elmer TGA 8000. Las 

muestras se analizaron de 50 °C a 650 °C con una tasa de calentamiento de 10 °C/min en 

atmósfera de nitrógeno. La masa de las muestras utilizadas fue de 10 mg. 

2.4.3 Microscopía electrónica de barrido 

La topografía de los sustratos se observó por microscopía electrónica de barrido (SEM) usando 

un equipo JEOL JSM-6360LV. Los sustratos fueron recubiertos con una fina capa de oro y se 

utilizó un voltaje de aceleración de 20 kV. 
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2.4.4 Ángulo de contacto y energía superficial 

Para evaluar el balance hidrofílico/hidrofóbico de los sustratos se midieron los ángulos de 

contacto formados por una gota sésil (5 µL) de agua destilada, glicerol y diyodometano, usando 

un goniómetro ramé-hart 250-U1; se realizaron 5 repeticiones por cada disolvente. La energía 

superficial de los sustratos se calculó a partir de los ángulos de contacto obtenidos mediante el 

modelo de Van Oss y Good usando las siguientes ecuaciones [89,90]: 

1

2
(1 + cos 𝜃)𝛾𝐿 = (𝛾𝑆

𝐿𝑊𝛾𝐿
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−)

1
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Donde θ representa el ángulo de contacto; γL es la energía libre superficial del líquido; 

𝛾𝐿
𝐿𝑊, 𝛾𝐿

−, 𝛾𝐿
+ son las componentes dispersiva, básica y ácida de la energía libre superficial del 

líquido, mientras que 𝛾𝑆
𝐿𝑊, 𝛾𝑆

𝐴𝐵, 𝛾𝑆
−, 𝛾𝑆

+ representan las componentes dispersiva, polar, básica y 

ácida de la energía libre superficial del sólido, respectivamente. 

2.4.5 Microscopía de fuerza atómica  

Las imágenes de microscopía de fuerza atómica (AFM) de los sustratos se obtuvieron con un 

equipo Bruker INNOVA usando una punta de silicón TESP nanoprobe, la cual tiene una 

constante elástica de 42/N.m y una punta de 2 nm de radio. El análisis se realizó usando el modo 

tapping con una frecuencia de resonancia de 320 kHz y una frecuencia de escaneo de 0.3 Hz a 

temperatura ambiente. Para obtener la rugosidad, el área de escaneo de 20 µm × 20 µm fue 

dividida en 4 subáreas de 10 µm × 10 µm y analizadas con el software Nanoscope Analysis. 

2.5  Caracterización biológica de los sustratos 

2.5.1 Cultivo celular  

Osteoblastos de rata y fibroblastos humanos fueron expandidos en Dulbecco’s Modified Eagle’s 

Medium (DMEM) suplementado con 10% de suero fetal bovino, 1% de solución antibiótica y 

antimicótica de penicilina/estreptomicina a 37 °C y 5% CO2; el medio osteoblástico fue 

suplementado adicionalmente con 50 µg/mL de ácido ascórbico. Al alcanzar 80% de confluencia, 

las células fueron despegadas con una solución de 0.25% tripsina-EDTA. La densidad de células 

viables fue obtenida usando una cámara de Neubauer. 
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2.5.2 Viabilidad celular 

La viabilidad celular fue evaluada por contacto indirecto de acuerdo a la norma internacional ISO 

10993-5. Los sustratos se esterilizaron con radiación UV por 30 min y luego se realizaron 

lavados con búfer fosfato salino (PBS); después se prepararon extractos de los sustratos 

colocándolos en DMEM a una razón de 100:25 (mg/mL) e incubados bajo condiciones estándar 

de cultivo por 72 h. Se sembraron las células en placas de 96 pozos a una densidad de 5 × 103 

células por pozo e incubadas por 24 h con 100 µL de medio de cultivo. Después de esto, el medio 

de cultivo fue reemplazado con 100 µL de los extractos e incubados por 24 h; células en 100 µL 

de medio de cultivo y solución de peróxido al 5% fueron usadas como control positivo y 

negativo, respectivamente. Para evaluar la viabilidad celular se agregaron 20 µL de solución 

CellTiterBlue a los pozos y se incubaron durante 4 h. Posteriormente, se midió la absorbancia de 

los pozos a 570 nm en un lector de placas BioTek Cytation 3. Se reportó la viabilidad celular 

como el promedio de 5 mediciones utilizando la siguiente fórmula: 

𝐶𝑒𝑙𝑙 𝑣𝑖𝑎𝑏𝑖𝑙𝑖𝑡𝑦 (%) =  
𝐴 − 𝐴𝑛

𝐴𝑝 − 𝐴𝑛
 𝑥 100                                                    (3) 

Donde A es el promedio de la absorbancia de los pozos de cada tratamiento y Ap y An son la 

absorbancia de los controles positivo y negativo, respectivamente. 

2.5.3 Tinción con cristal violeta 

La morfología celular fue observada en un microscopio óptico invertido Labomed TCM 400 

después de una tinción con cristal violeta de las células utilizadas para el ensayo de viabilidad. 

Para esto, se retiró el medio de los pozos y se lavaron las células dos veces con PBS; después se 

fijaron las células con 50 µL de metanol durante 5 min. Se retiró el metanol de los pozos y se 

colocaron 50 µL de solución de cristal violeta durante 5 min; posteriormente se retiró la solución 

de cristal violeta de los pozos, se hicieron 3 lavados con agua destilada y se dejaron secar. 

2.5.4 Ensayo Live/Dead 

Se realizó un ensayo Live/Dead para evaluar la citotoxicidad de los sustratos en osteoblastos. 

Para esto, se esterilizaron cubreobjetos lavándolos con etanol (96%) durante 30 min y, 

posteriormente con radiación UV por 30 min. Los cubreobjetos se colocaron en una placa de 48 

pozos y se lavaron dos veces con PBS estéril. Se sembraron osteoblastos sobre los cubreobjetos a 

una densidad de 15 × 103 células por pozo y se incubaron con 200 µL de medio de cultivo por 72 
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h; después de esto, se retiró el medio, se colocaron los extractos de los sustratos y se incubaron 

los osteoblastos por 24 h. Posteriormente, se retiraron los extractos y se incubaron las células con 

100 µL de disolución de 3 µmol/mL de calceína y 3 µmol/mL de homodímero de etidio (EthD-1) 

en PBS durante 1 h a 37 °C en cuarto oscuro. Finalmente, se retiró la disolución del ensayo y los 

cubreobjetos fueron colocados sobre portaobjetos con 10 µL del medio de montaje. La 

fluorescencia de las muestras fue observada en un microscopio confocal Olympus Corp. FV-100 

usando una excitación de 421 nm para calceína y 480 para EthD-1. 

2.5.5 Contacto directo 

Se realizó un ensayo de viabilidad por contacto directo con las células para evaluar su adhesión 

sobre los sustratos. Debido a que los sustratos flotaban en el medio, se elaboraron unos anillos de 

poli(ácido láctico) (PLA) para mantenerlos en el fondo de los pozos de cultivo. Para esto se 

imprimieron anillos de PLA de 6 mm de diámetro externo y 4.5 mm de diámetro interno en una 

impresora 3D; estos anillos fueron lavados con extrán (2%) y esterilizados en etanol durante 24 h. 

Se prepararon discos de los sustratos de 4.5 mm de diámetro, los cuales fueron colocados en una 

placa de 96 pozos; los sustratos fueron esterilizados durante 30 min por radiación UV y lavados 

dos veces con PBS estéril. Posteriormente, se sembraron células sobre los sustratos a una 

densidad de 5 × 103 células por pozo y se incubaron con 100 µL de medio de cultivo durante 24 

h. Después de esto se observaron las células en un microscopio óptico invertido Labomed TCM 

400. 

2.6 Análisis estadístico 

Los datos fueron analizados usando una prueba de ANOVA de una vía, seguida de una prueba de 

comparación múltiple de Tukey usando el software Origin 2008, empleando una P<0.05. 

  



21 

 

CAPÍTULO 3  

RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

3.1  Caracterización fisicoquímica 

3.1.1 Espectroscopía de infrarrojo con transformada de Fourier 

Para evaluar los cambios químicos producidos por las reacciones de injerto en la superficie de las 

películas de PU, se realizó espectroscopía FTIR-ATR. Los espectros FTIR de los sustratos de PU 

modificados y no modificados, y de los PEG se muestran en la Figura 3.1. En el espectro del 

TecoflexTM SG-80A se observan bandas en: 3325 cm-1 correspondiente al estiramiento del enlace 

N-H; en 2934 y 2852 cm-1 correspondientes a las vibraciones de estiramiento asimétrico y 

simétrico de los grupos metileno (CH2); en 1717 cm-1 que pertenecen al estiramiento del enlace 

carbonilo (C=O, amida I); 1528 cm-1 de la vibración de flexión del enlace C-N (amida II); y en 

1111 cm-1 que corresponde a la vibración asimétrica del enlace C-O. Por su parte, los PEG 

(PEG2, PEG6 y PEG10) presentan bandas características en: 3423 cm-1 correspondiente al 

estiramiento del enlace O-H; 2877 cm-1 correspondiente al estiramiento de los enlaces C-H; 1342 

cm-1 de la flexión del enlace O-H; y en 1096 cm-1 correspondiente a la vibración de estiramiento 

del enlace C-O-C. No se observaron diferencias significativas entre los PEG independientemente 

de su peso molecular. 

Los espectros de los sustratos de PU modificados muestran las bandas características de 

ambos polímeros, aunque éstos son más parecidos a los espectros de los PEG a medida que se 

incrementa la concentración molar de PEG utilizada en la reacción de injerto. De esta manera, las 

bandas en 2934 y 1717 cm-1 decrecen, y aparece una banda en 1342 cm-1 atribuida a la flexión de 

grupos O-H, la cual no se observa en el PU prístino. Adicionalmente, la banda en 1111 cm-1 

correspondiente al estiramiento de los enlaces C-O se mueve a números de onda menores, 

mientras que la banda en 2852 cm-1 muestra un comportamiento contrario, al aumentar la 

concentración de PEG en los sustratos modificados; esto sugiere que aumentó la cantidad de PEG 

en los sustratos modificados. 
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Figura 3.1 Espectros FTIR de los sustratos de PU, PU injertados con PEG y PEG. a) PEG2; b) PEG6; c) PEG10. 

 La reacción de injerto ocurre en los enlaces uretano del PU, resultando en la formación de 

enlaces alofanato debido a la reacción de un grupo isocianato del HMDI con la amina secundaria 

del enlace uretano. Se realizó una deconvolución de las bandas en la zona de carbonilos (de 1800 

cm-1 a 1600 cm-1) para evaluar las modificaciones en los enlaces uretano y la formación de grupos 

alofanato (Figura 3.2). Se puede observar que la banda de absorción de los enlaces carbonilo está 

formada por la contribución de tres señales: una en 1719 cm-1 (A), otra en 1695 cm-1 (B) y la 
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última en 1661 cm-1 (C). A y B corresponden a las vibraciones de estiramiento de los enlaces 

carbonilo libres y asociados a puentes de hidrógeno, respectivamente; mientras que la banda C es 

asociada al estiramiento del grupo carbonilo de la subestructura similar a una urea de los enlaces 

alofanato [91,92]. Interesantemente, la razón C/(A+B) incrementa para todos los sustratos 

modificados al compararlos con el PU sin modificar (ver Tabla 3.1); esto sugiere que el número 

de enlaces alofanato se incrementa con respecto al número de enlaces uretano. 

 

Figura 3.2 Deconvolución de las bandas de carbonilo de los sustratos. a) PEG2; b) PEG6; c) PEG10. 
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Tabla 3.1 Razón de bandas carbonilo de los sustratos. 

Muestra C/(A+B) 

PU 0.146 

PU-PEG2 0.05 0.211 

PU-PEG2 0.10 0.226 

PU-PEG2 0.15 0.243 

PU-PEG6 0.05 0.256 

PU-PEG6 0.10 0.254 

PU-PEG6 0.15 0.234 

PU-PEG10 0.05 0.260 

PU-PEG10 0.10 0.254 

PU-PEG10 0.15 0.234 

A: banda 1719 cm-1; B: banda 1695 cm-1; C: banda 1663 cm-1. 

 

3.1.2 Análisis termogravimétrico 

Se realizó un análisis termogravimétrico (TGA) para conocer la estabilidad térmica de los 

materiales. El PU exhibe dos pérdidas de masa (Tabla 3.2); la primera localizada en 247 °C, es 

asociada a la degradación del segmento duro del poliuretano segmentado (Td1), mientras que la 

segunda pérdida de masa ocurre en 413 °C y es asociada a la descomposición del segmento suave 

(Td2) [93]. En contraste, los termogramas de los PEG exhiben una única descomposición térmica 

en 405 °C, 413 °C y 417 °C para el PEG2, PEG6, PEG10, respectivamente. 

 La estabilidad térmica de los sustratos de PU es reducida con el injerto de PEG, lo cual 

puede apreciarse por la disminución en Td1. Esto confirma que el segmento duro del PU está 

siendo modificado por la reacción de injerto, debido a que los enlaces alofanato tienen una menor 

estabilidad térmica que los enlaces uretano [94]; este efecto es menos apreciado al incrementar el 

peso molecular del PEG. 
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Tabla 3.2 Temperaturas de descomposición térmica (Td) del PU, PEG y los sustratos de PU modificados. 

Muestra Td1 

(°C) 

Td2 

(°C) 

PU 340 413 

PEG2 - 405 

PU-PEG2 0.05 315 406 

PU-PEG2 0.10 319 405 

PU-PEG2 0.15 328 405 

PEG6 - 413 

PU-PEG6 0.05 330 407 

PU-PEG6 0.10 319 406 

PU-PEG6 0.15 334 415 

PEG10 - 417 

PU-PEG10 0.05 340 411 

PU-PEG10 0.10 340 414 

PU-PEG10 0.15 340 414 

 

3.1.3 Topografía de los sustratos 

Las imágenes de SEM de los sustratos (Figura 3.3) indican que el PU sin modificar presenta una 

superficie lisa y homogénea; sin embargo, el injerto de PEG modifica la superficie de los 

sustratos dependiendo del grado de injerto y el peso molecular de PEG. En general, la topografía 

de los sustratos cambió de ser ligeramente lisa para las concentraciones menores de PEG (0.05 

mmol) a topografías más rugosas con la presencia de aglomerados, al incrementar el grado de 

injerto de PEG. Por otra parte, el peso molecular del PEG parece no tener un efecto significativo 

en la topografía de los sustratos al no observarse diferencias importantes entre los distintos pesos 

moleculares con el mismo grado de injerto.  

Las imágenes de AFM presentadas en la Figura 3.4 corroboran que el injerto de PEG produce una 

topografía de los sustratos más irregular y rugosa. Adicionalmente, puede observarse la 

formación de dominios más grandes al incrementar el peso molecular del PEG; esto es debido a 

que el tamaño de las moléculas injertadas es mayor dependiendo del peso molecular. Estos 

resultados sugieren la formación de una cubierta en la superficie de los sustratos, la cual depende 

principalmente del grado de injerto de PEG; esta cubierta puede ser la razón por la que el efecto 

en la disminución de la estabilidad térmica de los sustratos modificados es menor al incrementar 
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el grado de injerto de PEG, pues evitaría la volatilización de los compuestos generados por la 

degradación térmica. 

 

Figura 3.3 Imágenes de SEM de los sustratos de PU. 
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Figura 3.4 Imágenes de AFM de los sustratos de PU. 
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3.1.4 Ángulo de contacto y energía superficial 

Los ángulos de contacto formados entre las gotas sésiles de diferentes disolventes (agua 

destilada, glicerol y diyodometano) y las superficies de los sustratos de PU se presentan en la 

Figura 3.5a. Como se puede observar, los ángulos de contacto del agua y glicerol con el PU son 

similares (~70°), lo cual demuestra su baja hidrofilicidad; sin embargo, el diyodometano exhibe 

valores menores, debido a sus características no polares. También puede observarse que el ángulo 

de contacto de los tres líquidos disminuyó en los sustratos injertados al aumentar el contenido de 

PEG; más aún, los valores muestran una tendencia a disminuir con el grado de injerto y el peso 

molecular del PEG. Por una parte, la disminución de los ángulos de contacto del agua y el 

glicerol sugieren que la hidrofilicidad de los sustratos incrementa con el injerto de PEG; aunque, 

por otra parte, la reducción de los valores de los ángulos de contacto del diyodometano sugiere 

que el carácter hidrofóbico de los sustratos también incrementa. Esto es debido a la cubierta de 

PEG formada sobre los sustratos, debido a que el PEG tiene una naturaleza anfifílica debido a su 

estructura molecular (-CH2-CH2-O-); los grupos etilo forman un dominio no polar, mientras que 

los grupos éter actúan como dominios polares básicos [95–97].  

 La Figura 3.5b muestra la energía libre superficial de los sustratos, calculada como la 

suma de sus componentes polar y dispersiva. La energía libre superficial de los sustratos 

incrementó con el grado de injerto y el peso molecular del PEG. Más aún, las componentes polar 

y dispersiva incrementaron con el peso molecular y el grado de injerto de PEG, lo cual se debe a 

la presencia de dominios polares y no polares antes mencionados. 
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Figura 3.5 a): Ángulos de contacto de los sustratos con agua, glicerol y diyodometano; b): Energía libre superficial 

de los sustratos obtenida con el modelo de van Oss y Good. SE: energía superficial; Ɣs LW: componente dispersiva; 

Ɣs AB: componente polar. 
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3.2  Caracterización biológica 

3.2.1 Ensayos de viabilidad 

La viabilidad de osteoblastos y fibroblastos en contacto con los extractos de los sustratos es 

presentada en la Figura 3.6a y Figura 3.6b, respectivamente. Se puede observar que ninguna de 

las muestras generó una viabilidad menor a la del cultivo sin exposición a los extractos (CWE), el 

cual fue tomado como referencia para una viabilidad del 100%; esto indica que los lixiviados 

generados por los sustratos no son citotóxicos. Interesantemente, la viabilidad de los osteoblastos 

aumentó en comparación con el CWE para todos los sustratos (Figura 3.6a); más aún, el injerto 

de PEG generó una mayor viabilidad en los sustratos en comparación con el PU sin tratamiento. 

Sin embargo, no se observa diferencia estadística significativa entre las distintas concentraciones 

y pesos moleculares de PEG; excepto para el PU-PEG10 0.15 que promovió una mayor 

viabilidad en comparación con los demás sustratos. Por otra parte, la viabilidad de los 

fibroblastos (Figura 3.6b) no fue afectada por el injerto del PEG de menor peso molecular 

(PEG2), ni las concentraciones más bajas (0.05 y 0.10 mmol) del PEG de peso molecular 

intermedio (PEG6); no obstante, este parámetro aumentó con la concentración más alta de PEG6 

(PU-PEG6 0.15). El mayor peso molecular de PEG (PEG10), promovió una mayor viabilidad de 

los fibroblastos, pero ésta disminuyó al incrementar el grado de injerto de PEG. 

 Este efecto puede atribuirse a la presencia de PEG en los extractos de los sustratos. En 

este contexto, se ha reportado una mayor proliferación y esparcimiento de osteoblastos en 

copolímeros que incluían PEG [98–100]; por ejemplo, Piotrowski et al. [101] reportaron un 

incremento en la viabilidad de osteoblastos incubados en medio de cultivo que contenía 

fullerenos injertados con PEG y atribuyeron este efecto a la biocompatibilidad del PEG y sus 

grupos OH terminales, lo cual está en acuerdo con los resultados aquí presentados. Sin embargo, 

atribuir este comportamiento únicamente a los grupos OH del PEG no explica del todo el efecto 

observado.  

Algunos reportes han revelado que un pH alcalino en el medio de cultivo puede 

incrementar la viabilidad y la actividad de osteoblastos [102,103]. Como se mencionó antes, el 

PEG contiene grupos éter que tienen un comportamiento polar básico, por lo que se investigó si 

éstos tenían un efecto en el pH del medio de cultivo. Para esto, se agregó PEG de los tres pesos 

moleculares utilizados a tres concentraciones distintas en el medio de cultivo (DMEM) y se 
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midió el cambio en el pH utilizando un equipo Oakton pH 510; los resultados obtenidos son 

reportados en la Tabla 3.3. 
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Figura 3.6 Viabilidad celular por contacto indirecto con los sustratos. a) Osteoblastos; b) Fibroblastos. (*) diferencia 

estadística p<0.05. 
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 Como puede observarse, el pH del medio de cultivo incrementa al agregar PEG; más aún, 

este incremento es dependiente de la concentración de PEG, siendo más alcalino al aumentar la 

concentración. Esto puede atribuirse a que existe una interacción entre los grupos éter del PEG 

con las moléculas de dióxido de carbono (CO2) disueltas en el medio de cultivo. Como se ha 

mencionado, los grupos éter tienen un comportamiento polar básico, mientras que el CO2 tiene un 

comportamiento polar ácido; por lo tanto, las moléculas de PEG disueltas en el medio secuestran 

el CO2 por interacciones ácido-base de Lewis [104–107]. Es importante mencionar que el 

DMEM requiere bicarbonato de sodio (NaHCO3) como búfer para regular su pH en un intervalo 

de 7.2-7.6 al ser incubado bajo una atmósfera de 5% de CO2; por consiguiente, al ser secuestradas 

las moléculas de CO2 por el PEG disuelto en el medio, éstas no interactúan con el NaHCO3 

resultando en la alcalinización del medio de cultivo. Al incrementar el grado de injerto de PEG, 

una mayor cantidad de PEG puede ser liberado en los extractos de los sustratos, lo que llevaría a 

una mayor cantidad de CO2 capturado por el PEG y un mayor incremento en el pH de los 

extractos. Adicionalmente, puede notarse que, aunque las concentraciones molares utilizadas 

fueron menores al incrementar el peso molecular del PEG, el aumento del pH fue similar al 

mostrado por el PEG de menor peso molecular (PEG2). Esto está relacionado con la cantidad de 

grupos éter que contienen las cadenas de PEG, la cual incrementa con el peso molecular; en 

consecuencia, al incrementar el peso molecular del PEG, una sola molécula puede interactuar con 

una mayor cantidad de CO2 disuelto en el medio. Esto lleva a que el PEG liberado por los 

sustratos tenga un mayor efecto en el pH del medio al incrementar el peso molecular del PEG. Lo 

anterior lleva a que el pH de los extractos incremente tanto con el grado de injerto, como con el 

peso molecular del PEG. 
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Tabla 3.3 pH del medio de cultivo (DMEM) con PEG disuelto a diferentes concentraciones. 

 PEG pH 

 (mg/mL) (µmol/mL)  

DMEM 0 0.0 8.50 

DMEM-PEG2 

1 0.5 8.57 

2 1.0 8.65 

3 1.5 8.70 

DMEM-PEG6 

1 0.2 8.57 

2 0.3 8.64 

3 0.5 8.70 

DMEM-PEG10 

1 0.1 8.57 

2 0.2 8.65 

3 0.3 8.70 

 

 Es importante mencionar que los osteoblastos tienen un rol en la regulación de la 

homeostasis ácido-base, pues el hueso funciona como un reservorio de iones minerales que 

pueden ser utilizados como búferes alcalinos [102]; esto explicaría el incremento en la viabilidad 

de los osteoblastos con todos los extractos de los sustratos. Por otro lado, los fibroblastos no 

tienen un rol similar en el mantenimiento de la homeostasis ácido-base, por lo que su viabilidad 

no incrementa tan significativamente; sin embargo, ésta aún se ve afectada por los cambios en el 

pH del medio de cultivo [108,109], pero el mecanismo por el que esto pasa es diferente.  

3.2.2 Tinciones de cristal violeta 

La morfología exhibida por los osteoblastos y fibroblastos en contacto con los extractos de los 

sustratos de PU es mostrada en la Figura 3.7 y Figura 3.8, respectivamente. Aunque ninguno de 

los extractos fue citotóxico, la morfología de los osteoblastos y fibroblastos mostró diferencias al 

ser incubados con los extractos de los sustratos; en este sentido, tanto los fibroblastos, como los 

osteoblastos, presentaron una morfología irregular y contraída en contacto con los extractos del 

PU sin tratamiento. Por otro lado, cuando estas células fuero cultivadas con los extractos de los 

sustratos modificados, exhibieron una morfología más extendida, similar a la del CWE; sin 

embargo, algunas células mostraron una morfología redondeada con los sustratos modificados. 
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Es interesante notar que el número de células redondeadas incrementa con el grado de injerto y el 

peso molecular del PEG; más aún, el número de células se redujo con los extractos de PU-PEG10 

0.15 y todas las células observadas tenían una morfología circular. Además de esto, es importante 

notar que algunas de las células redondeadas exhibieron ampollas en la membrana celular, lo cual 

puede observarse en la Figura 3.7-40x y Figura 3.8-40x; esto parece indicar que dichas células 

iniciaron procesos apoptóticos. Interesantemente, al incrementar el grado de injerto y el peso 

molecular del PEG, un mayor número de células con ampollas en la membrana celular fueron 

observadas, mientras que el número de células viables se vio reducido. 
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Figura 3.7 Imágenes microscópicas de osteoblastos cultivados con los extractos de los sustratos, teñidos con cristal 

violeta. Las flechas indican células con ampollas en la membrana celular. 
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Figura 3.8 Imágenes microscópicas de fibroblastos cultivados con los extractos de los sustratos, teñidos con cristal 

violeta. Las flechas indican células con ampollas en la membrana celular. 
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 Este comportamiento de la morfología celular de los fibroblastos y osteoblastos puede 

atribuirse al incremento en el pH de los extractos que se discutió en la sección anterior. Este pH 

alcalino puede actuar como un estresor para las células, induciendo los comportamientos antes 

mencionados [110]. De forma similar a estos resultados, Lie et al. [111] reportaron un mayor 

crecimiento de fibroblastos cultivados en un pH de 7.8; sin embargo, la morfología de estas 

células fue afectada, mostrando la acumulación de cuerpos unidos a la membrana celular y de 

vacuolas autofágicas, características de procesos apoptóticos. Una posible explicación para estos 

efectos (viabilidad incrementada y morfología apoptótica), es que algunas enzimas y factores de 

crecimiento tienen una actividad óptima en un pH alcalino; a pesar de esto, un pH alcalino se ha 

relacionado con un incremento en los niveles de Ca2+ intracelular ([Ca2+]i), debido a una mayor 

actividad de las proteínas de transporte de Ca2+ en la membrana celular [112–114]. El incremento 

en [Ca2+]i puede aumentar la actividad de las mitocondrias, resultando en una mayor viabilidad y 

proliferación celular; sin embargo, altos niveles de [Ca2+]i mantenidos durante largos periodos de 

tiempo, así como sobrecargas de [Ca2+]i pueden activar mecanismos apoptóticos debido a un 

incremento en la generación de especies reactivas de oxígeno (ROS) y la activación de algunas 

caspasas relacionadas con la apoptosis celular [112,115–117]. Por lo tanto, aunque un pH 

alcalino puede inducir apoptosis en las células, su viabilidad no se vería reducida debido a una 

mayor actividad mitocondrial. 

3.2.3 Ensayo Live/Dead 

Debido a que los extractos de los sustratos tuvieron un mayor efecto en los osteoblastos, se 

realizó un ensayo Live/Dead con ellos para obtener más información de los efectos analizados en 

las secciones anteriores. De igual manera, dado que las muestras preparadas con los extractos de 

los sustratos injertados con PEG6 y PEG10 no mostraron células adheridas a los cubreobjetos 

(probablemente debido a que el estrés inducido por una mayor alcalinización del medio de 

cultivo dañó a las células y se despegaron durante el lavado de las muestras), únicamente se 

presentan las muestras de CWE, PU y los sustratos modificados con PEG2 en la Figura 3.9. En 

los osteoblastos del CWE se observa una morfología extendida de los osteoblastos, lo que indica 

que están adheridos a los cubreobjetos. El comportamiento de los osteoblastos cultivados con los 

extractos de los sustratos puede correlacionarse con el efecto que tuvieron los extractos sobre los 

osteoblastos en el ensayo de tinción con cristal violeta; los extractos del PU sin tratamiento 

generaron una morfología irregular y contraída en los osteoblastos, además presentan 
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fluorescencia de EthD-1 (roja), indicando que algunas de estas células están muertas o 

moribundas. Por otro lado, los osteoblastos en contacto con los extractos de PU-PEG2 0.05 se 

ven sanos y con una morfología completamente extendida, además de una mayor fluorescencia 

de calceína (verde) en comparación con CWE. Sin embargo, al incrementar la concentración de 

PEG en los sustratos, la morfología de los osteoblastos se ve afectada, volviéndose irregular y 

contraída; incluso con la concentración más alta (PU-PEG2 0.15) se observan los núcleos de las 

células teñidos en rojo, indicando un daño en la membrana celular que permite el ingreso de 

EthD-1. Lo anterior puede deberse al efecto del pH sobre las proteínas de transporte de la 

membrana celular discutido antes, ya que al permanecer las células en un pH alcalino durante un 

periodo de tiempo prolongado puede atrofiarlas generando permeabilidad de la membrana celular 

[116]; esto puede llevar a la muerte de estas células debido a la pérdida de la función barrera de la 

membrana celular. 
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Figura 3.9 Imágenes de microscopía confocal del ensayo Live/Dead de osteoblastos en contacto con extractos de los 

sustratos de PU por 24 h con aumento de 40x. 
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3.2.4 Adhesión celular sobre los sustratos 

Debido a que la adhesión celular sobre los sustratos es vital para que la célula realice sus 

funciones, se estudió el efecto del injerto de PEG sobre la adhesión de osteoblastos utilizando los 

sustratos de PU injertados con PEG de los tres pesos moleculares (PEG2, PEG6 y PEG10); las 

imágenes obtenidas se muestran en la Figura 3.10. Como puede notarse, no se observan células 

en la superficie del PU sin tratamiento, lo cual se atribuye a la baja hidrofilicidad mostrada por 

estos sustratos. Por otra parte, el injerto de PEG promovió la adhesión celular sobre los sustratos; 

sin embargo, al incrementar el peso molecular del PEG, la adhesión celular parece disminuir. Los 

osteoblastos en la superficie de los sustratos injertados con PEG2 muestran una morfología 

extendida, lo cual es atribuido al incremento en el carácter hidrofílico de los sustratos mostrado 

por el incremento en la componente polar de su energía superficial. El PEG de peso molecular 

intermedio (PEG6) promovió una morfología redondeada de los osteoblastos presentes en su 

superficie, lo cual sugiere que no hay una adhesión adecuada de estas células en la superficie de 

los sustratos; más aún, al incrementar el peso molecular del PEG (PEG10) se observa una menor 

cantidad de células en la superficie de los sustratos, todas exhibiendo una morfología 

completamente circular. Aunque también puede observarse que el número de células en los 

sustratos disminuye al incrementar la concentración de PEG, su efecto parece ser menor 

comparado con los cambios mostrados entre los distintos pesos moleculares de PEG. Lo anterior 

puede atribuirse a un exceso en la hidrofilicidad de los sustratos, además de un mayor volumen 

excluido generado por el incremento del peso molecular de las cadenas de PEG, que como se ha 

mencionado reduce la adsorción de proteínas en la superficie de los sustratos y la consecuente 

adhesión celular. 
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Figura 3.10 Osteoblastos cultivados sobre los sustratos de PU sin tratamiento e injertados con PEG. 
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CONCLUSIONES 

Se obtuvieron sustratos de PU injertados con PEG de tres pesos moleculares a tres diferentes 

concentraciones y se estudiaron sus propiedades fisicoquímicas y biológicas.  

La espectroscopia FTIR confirmó la presencia de PEG en los sustratos modificados y que 

la reacción de injerto se produjo en los enlaces de uretano del segmento duro del PU; esto 

también fue confirmado por los resultados de TGA. También, se encontró que el injerto generó 

una cubierta de PEG sobre los sustratos de PU, la cual modificó su topografía y aumentó su 

hidrofilicidad, así como su energía libre superficial, a medida que se incrementa el peso 

molecular y la concentración de PEG. 

El injerto de PEG mejoró la biocompatibilidad del PU, lo cual se sustenta principalmente 

por la mayor viabilidad que exhiben los osteoblastos, la morfología más saludable que presentan 

tanto los fibroblastos como los osteoblastos cultivados con extractos de los materiales, así como 

una mejor adhesión de osteoblastos en la superficie de los sustratos. Los resultados también 

muestran que el pH del medio de cultivo aumenta debido, tanto al peso molecular como al grado 

de injerto de PEG, siendo esto la causa del aumento de la viabilidad celular; sin embargo, esto 

podría desencadenar potencialmente la apoptosis en las células.  

Finalmente, se demostró que la energía libre de la superficie, la topografía y el 

comportamiento biológico de los sustratos de PU pueden modularse mediante el peso molecular 

y el grado de injerto del PEG sobre ellos. 
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Perspectivas 

Los resultados obtenidos en esta investigación demostraron que los sustratos de PU injertados 

con PEG poseen características fisicoquímicas y biológicas adecuadas para su uso en 

aplicaciones biomédicas. No obstante, para futuras investigaciones se recomienda: 

• Estudiar el efecto de injertar PEG de menor peso molecular sobre las propiedades 

fisicoquímicas y biológicas de sustratos de PU, para reducir el efecto de pasivación 

generado por el PEG en la superficie de los sustratos. 

• Realizar la caracterización mecánica de los andamios, principalmente ensayos de 

microindentación. 

• Continuar con los estudios del efecto del PEG sobre el comportamiento celular con 

pruebas de generación de ROS y pH intracelulares. 
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