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RESUMEN 
Nuevos poli(uretano urea)s segmentados (PUUS) biodegradables fueron 

sintetizados utilizando un prepolímero a base de poli-E-caprolactona diol (PCL) con 

4,4'-metilen-bis-ciclohexildiisocianato (H 12MDI) y uno de los siguientes 

aminoácidos: L-arginina ( de carácter básico), glicina (de carácter neutro) ó L

ácido aspártico (de carácter ácido) como extensor de cadena. La composición 

química fue confirmada por FTIR y RMN (1H y 13C), mientras que la 

caracterización térmica y DRX mostraron la presencia de dominios cristalinos y 

una baja Tg; estas últimas características, contribuyeron a un típico 

comportamiento elastomérico, con deformaciones hasta de 1600% y resistencia 

máxima de hasta 37 MPa. 

La degradación in vitro en buffer de fosfato salino bajo condiciones fisiológicas por 

24 semanas fue lenta, aunque los PUUS con aminoácidos mostraron una 

degradación ligeramente más rápida. En contraste, los experimentos de 

degradación acelerada mostraron que los PUUS sintetizados son susceptibles a la 

degradación tanto hidrolítica como oxidativa. 

Las pruebas con sangre completa y plaquetas radiomarcadas mostraron que los 

PUUS presentan una hemocompatibilidad aceptable. Además no se observó un 

efecto citotóxico de sus extractos sobre células endoteliales de cordón umbilical 

humano (HUVECs, por sus siglas en inglés) para concentraciones clínicamente 

relevantes; adicionalmente, estas células tuvieron una buena adhesión a corto 

plazo sobre las superficies de estos polímeros, comparado con poli-D-Iisina 

(PDLys). En conclusión el PUUS preparado con L-arginina mostró ser superior en 

términos biológicos ya que soportó altos niveles de adhesión, proliferación y 

viabilidad celular comparado con el Tecoflex®, sugiriéndolo como candidato para 

ser utilizado en el diseño de injertos vasculares mediante ingeniería de tejidos. 
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ABSTRACT 
New biodegradable segmented poly(urethane urea)'s were synthesized using a 

prepolymer prepared with poli-E-caprolactone diol and 4,4'-(methylen-bis

cyclohexyl)diisocyanate (H12MDI) and different amino acids as chain extender such 

as L-arginine (alkaline), glycine (neutral) or L-aspartic acid (acidic). Their chemical 

composition were confirmed by FTIR and NMR CH y 13C), while thermal 

characterization and DRX showed crystalline domains and a low Tg, which 

contributes to their elastomeric behavior exhibiting deformations up to 1600% and 

a tensile strength of 37 MPa. 

In vitro degradation on phosphate buffer saline (PBS) at physiological conditions 

during 24 weeks was slow although the presence of the amino acid in the PUUS 

sl ightly increased their degradation rate. In contrast, accelerated degradation tests 

showed that the PUUS synthesized were both hydrolitically and oxidative 

degradable. 

Coagulation tests and platelet adhesion showed that the PUUS were 

hemocompatible. In addition, extracts of these PUUS were non cytotoxic on human 

umbilical vein endothelial cells (HUVECs) at clinically relevant concentrations. 

Further, HUVECs adhered well at the polymer surfaces after short times and this 

behavior was similar to poly-D-Iysine (PDLys) controls. 

In conclusion , L-arginine based PUUS was superior on biological terms since this 

polyurethane support higher levels of adhesion, spreading and cellular viability 

compared to Tecoflex®. This suggests that it can be used in the design of vascular 

grafts for tissue engineering. 
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INTRODUCCIÓN 
El desarrollo de nuevos biomateriales y la ingeniería de tejidos son dos enfoques 

que están siendo investigados para el desarrollo de injertos vasculares con 

propiedades adecuadas y un desempeño eficiente. Entre los materiales sintéticos, 

los poliuretanos segmentados constituyen una excelente opción en cuanto a 

propiedades mecánicas y características antitrombogénicas, además que por su 

inherente degradación puede ser considerado como candidato para ingeniería de 

tejidos 1. A pesar de que los poliuretanos tradicionales presentan pobres 

propiedades de fatiga, degradación no controlada y una pobre adhesión celular, la 

versatilidad en su síntesis permite mejorarlos y adecuarlos de acuerdo a las 

características deseadas2
. 

Por lo tanto, el desarrollo de nuevos poliuretanos para la generación de injertos 

vasculares está encaminado a producir materiales bioactivos o biocooperativos 

que generen una capa de células endoteliales las cuales mimeticen al implante y 

restablezcan un medioambiente fisiológico aceptable, actuando como una barrera 

entre el biomaterial y la sangre hasta que el tejido sea restaurado por completo 3
. 

Una estrategia que ha sido frecuentemente utilizada para mejorar la endotelización 

es el uso del polipéptido con la secuencia arginina-glicina-acido aspártico (RGD) 

ya que aún secuencias cortas pueden aumentar la adhesión y proliferación 

celular4
. 

Con base en lo anterior, este trabajo propone la síntesis de nuevos poliuretanos 

segmentados biodegradables por medio del uso de aminoácidos como la L

arginina, glicina y el L-ácido aspártico), como extensores de cadena. Estos 

aminoácidos, al encontrarse naturalmente en el organismo, se espera que mejoren 

no solo su biocompatibilidad sino también su biodegradación al liberar productos 

no tóxicos para el cuerpo. Adicionalmente, los aminoácidos fueron elegidos con 

base a su habilidad para formar especies cargadas a diferentes pHs y que puedan 

promover la adhesión y proliferación de células endoteliales. 

5 



Introducción 

Por lo tanto , los objetivos propuestos para esta tesis incluyeron la obtención de 

nuevos poli(uretano urea)s, su caracterización fisicoquímica y mecánica, estudios 

de degradación in vitro y su evaluación biológica de acuerdo a su potencial 

aplicación en la regeneración de injertos vasculares. 

Esta tesis se encuentra estructurada con la presente introducción, hipótesis, 

objetivos y tres capítulos. El capítulo 1 contiene los antecedentes acerca de los 

beneficios y desventajas de los materiales usados actualmente como injertos 

vasculares, los requerimientos y el potencial de los poliuretanos para su uso en 

ingeniería de tejido vascular, así como las diferentes aproximaciones para el 

mejoramiento de éstos. El capítulo 2 comprende la metodología empleada en la 

síntesis y caracterización de los poli (uretano urea)s, las degradaciones llevadas a 

cabo y la evaluación biológica. En el capítulo 3 se presentan los resultados 

obtenidos y se discuten los factores involucrados en las propiedades 

elastoméricas obtenidas, el efecto de las propiedades fisicoquímicas y 

superficiales ante diferentes agentes degradantes y finalmente el desempeño 

biológico de cada PUUS sintetizado comparado con el Tecoflex® un poliuretano 

comercial y la poli-0-Lisina. 

6 



HIPÓTESIS 
Los aminoácidos L-arginina, glicina y L-ácido aspártico pueden reaccionar con un 

prepolímero a base de H1zMDI y PCL diol , para producir poli(uretano urea)s 

segmentados con propiedades elastoméricas adecuadas, presentado una 

degradación controlada y buena biocompatibilidad (comparadas con el poliuretano 

comercial Tecoflex® y/o los vasos sanguíneos naturales) para su uso en 

aplicaciones biomédicas e ingeniería de tejidos. 
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OBJETIVOS 
OBJETIVO GENERAL 

Obtener poli(uretano ureas) segmentados (PUUS) biodegradables con 

aminoácidos como extensores de cadena para su uso potencial en injertos 

vasculares. 

OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

1) Sintetizar poli(uretano ureas) segmentados biodegradables a partir de poli

E-caprolactona diol (PCL diol), 4,4-metilen-bis-ciclohexil diisocianato (HMDI) 

y un aminoácido como extensor de cadena (L-Arginina, Glicina ó L-Ácido 

aspártico) ó butanodiamina como control. 

2) Caracterizar fisicoquímica y mecánicamente los polímeros obtenidos. 

3) Estudiar la degradación in vitro de los PUUS bajo condiciones fisiológicas 

simuladas usando búfer de fosfato salino (PBS) y bajo condiciones 

aceleradas usando agentes hidrolíticos y oxidativos. 

4) Evaluar la hemocompatibilidad de los poliuretanos obtenidos con sangre 

completa y plaquetas radiomarcadas. 

5) Evaluar la citotoxicidad de extractos de PUUS con células HUVECs y 

determinar la adhesión y proliferación de HUVECs en contacto directo con 

las superficies de los PUUS. 
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CAP~UL01.ANTECEDENTES 

1.1 Enfermedades Cardiovasculares 

Las enfermedades cardiovasculares son la primera causa de muerte en México y 

el mundo5
· 

6
. De éstas, las de tipo vascular tales como la arterosclerosis, pueden 

causar la oclusión de vasos conduciendo a la disminución del flujo sanguíneo y 

daño a órganos. Algunos ejemplos incluyen el infarto cardíaco que es causado por 

oclusión de la arteria coronaria, la claudicación por enfermedad de la arteria 

periférica y 'stroke' (derrame cerebral) por oclusión de la arteria carótida o arteria 

cerebral. Los aneurismas y daños traumáticos de vasos sanguíneos constituyen 

otros ejemplos de daño vascular7
. 

El reemplazo y la derivación (bypass) arterial son tratamientos comunes para la 

enfermedad vascular, con más de 1.4 millones de operaciones de 'bypass' 

realizadas cada año tan solo en E.U.A. Por otra parte, el reemplazo de conductos 

vasculares, como se representa en la Figura 1.1, no solo es necesario en el 

tratamiento de las enfermedades vasculares si no también en daños causados por 

traumas, trasplante de órganos y reconstrucción plástica7
. 

Figura 1.1. 

\ 
\ 

Revascularización utilizando un injerto sintético de ePTFE (imagen tomada de 

"general thoracic surgery8
"). 
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1.2 Injertos vasculares 

Las prótesis vasculares, también llamadas injertos vasculares, pueden ser 

definidos como tubos o conductos autógenos, autólogos, biológicos o artificiales 

implantados en el sistema vascular para aumentar o mantener el flujo sanguíneo. 

Pueden ser clasificados de acuerdo a la fuente de donde se obtienen (autólogos, 

sintéticos, etc.), la vasculatura que reemplazarán , la construcción (recto, cónico, 

bifurcado, pared estándar, pared delgada, poroso, etc.) o de acuerdo al tamaño 

expresado en términos de su diámetro interno (diámetro grande, regular o 

pequeño)9
. 

Entre los injertos vasculares comúnmente usados pueden mencionarse los 

autólogos y los sintéticos, sin embargo, estos no siempre son adecuados, 

especialmente cuando se requieren vasos de pequeño calibre; los primeros, por 

falta de disponibilidad y, los segundos, por sus problemas asociados a falla 

mecánica o falla biológica. Por lo tanto, se han realizado muchos esfuerzos para 

mejorar los injertos vasculares actuales y estos están dirigidos hacia 1) desarrollo 

de nuevos tipos de materiales prostéticos, 2) endotelialización de un material 

existente y 3) fabricación de un conducto vascular completo por medio de 

ingeniería de tejidos 10
. A continuación se presentan los diferentes tipos de injertos 

vasculares, así como sus ventajas y desventajas. 

1.2.1 Injertos vasculares autólogos 

Los injertos de vena autóloga normalmente representan el tratamiento típico para 

sustituciones vasculares ya que son compliantes e intrínsecamente no 

trombogénicos 11
, siendo estas dos características determinantes para el 

desempeño de los injertos. 

Los vasos autólogos, incluyendo la vena safena y arterias mamarias, constituyen 

el tratamiento estándar para el injerto coronario. En el caso de la vena safena, 

esta es una vena larga de la pierna (véase la Figura 1.2) que ha sido utilizada 
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extensamente como injerto vascular debido a su longitud y diámetro, el cual es 

similar a los de las arterias coronarias y femoral o a la arteria poplítea. 

Figura 1.2. 

Se utiliza la - -,-------. 
vena safena 
para rodear 

la placa 

Extracción y utilización de vena safena como injerto vascular12
• 

Sin embargo, las técnicas de bypass de arteria coronaria usando vena safena 

presentan actualmente una tasa de oclusión de 30% a 40% después de 1 O años 

de la cirugía. Además, no todos los pacientes tienen una vena safena adecuada 

debido a enfermedades vasculares preexistentes o por previo procedimiento de 

extracción o recolección de vena. Adicionalmente, existen otras complicaciones 

aunadas al costo quirúrgico asociado con la recolección de vena autóloga. Todos 

estos factores ponen de manifiesto la necesidad clínica, ampliamente reconocida, 

de injertos vasculares sintéticos de diámetro pequeño, que sean funcionales y 

realmente disponibles 7
· 

13
· 

14
. 

1.2.2 Injertos vasculares sintéticos 

El primer injerto sintético fue hecho de Vinyon-N. Fue introducido en 1952 

reemplazando 17 aortas abdominales y un aneurisma poplíteo 15 y su éxito se 

debió principalmente a su porosidad, lo cual permitió el ingreso de capilares y 

fibroblastos. Esta granulación de tejido sirvió como nido para la formación de una 

13 



Capítulo 1. Antecedentes 

superficie interior organizada de células aplanadas. Más adelante, fueron 

propuestos muchos otros materiales, tales como el Poli(etilen)tereftalato (PET) 

también conocido como "Dacron" (figura 1.3A), el cual ha dominado las 

sustituciones vasculares de diámetro grande desde su introducción en 195714
. 

El PET presenta varias ventajas en su forma de fibra estándar, siendo un material 

fuerte con una resistencia a la tensión en su forma orientada de 170-180 MPa y 

módulo de tensión cerca de 14 kPa. Sin embargo, estudios in vivo han demostrado 

el deterioro progresivo de sus propiedades físicas como consecuencia de sus 

grupos éster susceptibles a hidrólisis y a la oxidación inducida por fagocitos 

activados, requiriendo 30 años para una completa absorción en humanos 14
. 

El PTFE por su parte (figura 1.38), es un miembro de la clase de polímeros 

fluorocarbonados, los cuales son materiales altamente cristalinos con una rigidez 

moderada (módulo de elasticidad de 0.5 GPa y resistencia a la tensión de 14 

MPa). Las formas implantables de este material usado para prótesis , incluye las 

versiones expandida y textil. Su porosidad puede ser usada ventajosamente para 

promover el crecimiento de tejido y la formación y retención de una capa 

endotelia l; sin embargo, esto también puede permitir la adherencia de otros 

componentes proteicos indeseables en la superficie 14
. 

Figura 1.3. Injertos vasculares comerciales a base de A) Dacron y B) PTFE16
• 
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Aunque tanto el PET como el PTFE son injertos sintéticos ampliamente utilizados, 

han demostrado ser inferiores a los conductos autólogos, especialmente cuando 

los vasos son de diámetro menor a 6 mm; por ejemplo, la tasa de desempeño 

después de 2 años del injerto fémoro-poplíteo de PTFE fue de 69% y después de 

5 años fue de 39%. Entre las desventajas de los injertos protésicos que causan 

este problema se pueden mencionar el riesgo de trombosis e hiperplasia íntima 

alrededor de la anastomosis (cerca de la unión entre la prótesis y la arteria 

natural), así como infección, duración limitada y falta de complianza de los 

injertos7
• 

11
· 

17
. 

En cuanto a la complianza, esta es una medida de la capacidad de distensión de 

una estructura bajo presión sanguínea fisiológica y es una propiedad análoga a la 

elasticidad 18
. Se ha encontrado que la compl ianza es significativamente mayor en 

los conductos biológicos adyacentes en comparación con los materiales de 

injertos prostéticos los cuales normalmente son no compliantes (esto es 500 vs. 2 

MPa de módulo elástico para ePTFE vs. vaso nativo). Este desajuste mecánico 

(diferencia en módulos entre el tejido nativo y el sintético) juega un importante 

papel en la falla del injerto, ya que mientras mayor sea el desajuste, la 

permeabilidad del injerto disminuye. Por lo tanto un factor clave en el desarrollo de 

una prótesis cardiovascular ideal es la viscoelasticidad, así como propiedades 

compliantes idénticas a las arterias nativas, ya que un excesivo o despreciable 

grado de complianza es perjudicial 11
• 

14
· 

19
. 

En vista de todo esto, los poliuretanos (PUs) han sido de interés como material 

vascular para desarrollar injertos protésicos alternativos y han sido evaluados para 

este fin desde 196020
, debido por un lado, a sus características antitrombogénicas, 

además que presentan una mayor complianza que ePTFE. De esta manera, sus 

parámetros mecánicos y de flujo son igualados a los de la vasculatura nativa7
. 

Entre los PU comerciales utilizados para injertos vasculares se pueden mencionar 

al Mitrathane®, el cual es un poliuretano hidrofílico microporoso; al Vascugratt™, 
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un poli(ésteruretano) libre de aditivos21
; mientras que Cardio Tech lnt. Ud. ha 

reportado el desarrollo de poli( carbonato u reta nos) como el ChronoFiex, para la 

producción de vasos sanguíneos artificiales diseñados con características 

específicas de complianza similares a los de las arterias nativas 14
. 

No obstante que los poliuretanos tradicionales presentan ciertos problemas, 

siguen siendo una excelente opción debido a que la versatilidad en su síntesis 

permite diseñarlo para presentar adecuadas propiedades mecánicas y 

antitrombogénicas; además de que por su inherente degradación puede ser 

considerado como candidato para ingeniería de tej idos2
• 

22
• 

23
. 

1.2.3 Injertos vasculares biodegradables 

Los injertos vasculares biodegradables están siendo actualmente ampliamente 

estudiados. Estos materiales están diseñados para proveer un soporte inicial en el 

cual pueda regenerarse el tejido y después degradarse y eliminarse de manera 

natural , mientras son reemplazados y remodelados por matriz extracelular 

secretada por las células24
• Estudios realizados por Lepidi et. al. sobre un sustrato 

biodegradable muestra que vasos sanguíneos de bajo calibre (2mm) podrían 

regenerarse en un lapso de 30 a 60 días25
. 

Con el fin de desarrollar nuevos injertos vasculares biodegradables, se han 

probado materiales naturales para su fabricación . Entre estos materiales se 

encuentran el colágeno, hialuronano, matrigel , fibrina, fibroina de seda, péptidos y 

vasos descelularizados. Estos han mostrando excelente compatibilidad con las 

células, pero tienen un comportamiento mecánico limitado. En contraste, los 

materiales sintéticos tienen el comportamiento opuesto, es decir, excelentes 

propiedades mecánicas y de procesamiento, pero pobre adhesión celular, por lo 

que frecuentemente requiere de modificación superficial para su uso en ingeniería 

de tejidos26
. 
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Entre los materiales sintéticos que han sido objeto de estudio para su uso en 

injertos vasculares se encuentran, la policaprolactona (PCL), el ácido poliglicólico 

(PGA), el ácido poliláctico (PLA), los poliuretanos segmentados y diversos 

copolímeros26
· 

27
• 

28
. 

1.2.4 Consideraciones en el diseño de materiales usados como injertos 

vasculares 

Por su aplicación en el campo médico, todos los materiales usados en la 

fabricación de injertos vasculares, ya sean naturales ó sintéticos, bioestables o 

biodegradables, deben ser diseñados y evaluados de acuerdo a su aplicación 

final. Con esto en mente, diferentes disciplinas científicas se han conjugado para 

un fin común , tal y como es ilustrado por medio del 'árbol de la medicina', el cual 

es una metáfora presentada recientemente, en el marco de la reunión anual de la 

sociedad de biomateriales en 2011 (2011 'Annual Meeting of the Society for 

Biomaterials') en Orlando, Florida (Figura 1.4 ). En esta figura se puede observar 

que las raíces representan las ciencias básicas de la vida y la ingeniería, y las 

ramas representan las áreas de la medicina y cirugía que usarán los dispositivos o 

andamios, mientras que el conector vital , el tronco, representa la ciencia de los 

materiales29
. 

Es por esto que, tanto los requerimientos específicos de los materiales como la 

evaluación de los mismos diferirán de acuerdo a la naturaleza del tejido a sustituir. 

Adicionalmente, cuando lo que se desea es la regeneración de vasos sanguíneos, 

el diseño de materiales deberá poseer una serie de propiedades físicas y químicas 

encaminadas a evitar la formación de trombos y promover la adhesión y 

proliferación celular, sin comprometer las propiedades mecánicas que permitan al 

soporte desempeñarse adecuadamente en lo que se regenera el nuevo tejido. 

17 



Capítulo 1. Antecedentes 

Genética y 
Biología del desarrollo 

lsiología Célula/Matriz! 

Ingeniería de Materiales 

1 Anatomía/Histología 

Ingeniería Química 

Figura 1.4. Árbol metafórico que muestra la relación entre la ciencia de los materiales 

con sus raíces (la ciencia y la tecnología) y sus ramas que representan la medicina 

clínica. Tomado de '2011 panel on developing a biomaterials curriculum'29 

1.3 Hemocompatibilidad 

A partir de los trabajos de Boretos y Lyman en la decada de los 60s y 70s 

respectivamente, los cuales destacaron la compatibilidad sanguínea de los SPUs, 

estos materiales elastoméricos se han empleado para aplicaciones 

cardiovasculares, tales como corazones artificiales, balones intra-aórticos, 

aislamiento de marcapasos, válvulas cardiacas y membranas para hemodiálisis. 

Poco tiempo después, su compatibilidad sanguínea fue relacionada con la 

estructura de microfase separada, compuesta por dominios de segmento duro 

(rígido) y suave (flexible)3
. Sin embargo para aplicaciones en injertos vasculares la 

hemocompatibilidad aún debe ser mejorada ya que se ha encontrado formación de 

trombos en éstos, lo cual podría tener fatales consecuencias30
. 

El entendimiento de los procesos que ocurren cuando un biomaterial entra en 

contacto con la sangre, ha sido fundamental para el desarrollo de materiales con 
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mejor hemocompatibilidad. La Figura 1.5 muestra, de una manera simplificada, los 

principales eventos que ocurren cuando un material entra en contacto con sangre. 

La adsorción de proteínas en la superficie del material se cree que es el primer 

evento que ocurre y de esto depende la secuencia de fenómenos que se 

desarrollarán a continuación 31
. 

Figura 1.5. 

Adsorción de proteinas 

Interacción 
con 

glóbulos 
rojos 

Coagulación 

Complemento 
activación 

l 
Plaquetas 

adhesión/activación 

-- Hemólisis 

l 
Trombosis 

Esquema simplificado de las interacciones sangre-material que se da 

después de la adsorción de proteína31
• 

Estudios con proteínas han mostrado que superficies recubiertas de albúmina no 

parecen atrapar plaquetas, mientras que las recubiertas con y-globulinas y 

fibrinógeno no causan solamente adhesión plaquetaria si no también agregación y 

liberación de constituyentes de las plaquetas32
. 

Las plaquetas por su parte pueden adherirse tanto a superficies artificiales como a 

. vasos sanguíneos lesionados, pues estas células son extremadamente sensibles y 

pueden responder a una mínima estimulación. La activación causa que las 

plaquetas empiecen a adherirse y cambien su forma de esferas irregulares a 

pseudópodos espinosos, acompañados por una contracción interna y extrusión del 
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contenido granular almacenado en el ambiente extracelular (Figura 1.6). Estos 

productos plaquetarios secretados (como el fosfato de adenosina) estimulan a 

otras plaquetas, causan agregación plaquetaria irreversible y conducen a la 

formación de trombos de plaquetas fusionadas33 como puede observarse en la 

figura 1.7. 

Figura 1.6. Plaquetas con diferentes grados de activación. Imágenes obtenidas mediante 

microscopio electrónico de barrido por Fatisson et. al. 34 

1.3.1 Métodos para evitar o minimizar la adhesión plaquetaria 

Se han empleado numerosas estrategias para mejorar la hemocompatibilidad, 

incluyendo mejoramiento en la separación de microfase de poliuretanos, control en 

la topografía o incorporación de diversas especies en la masa o superficialmente30
• 

35
· 

36
. A continuación se mencionan algunos de los métodos utilizados. 
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Figura 1.7. Micrografía de la agregación plaquetaria sobre el poliuretano comercial 

Pelletano® después de 1 hora en contacto con plasma rico en plaquetas obtenida por 

Hsu et. a/ 37
• 

1.3.1.1 Disminución de la hidrofilicidad 

Los poliuretanos a base de polietilenglicol (PEG) (también conocido como 

polióxido de etileno (PEO)), así como sus copolímeros, han sido utilizados debido 

a su excelente resistencia a la adsorción no específica de proteínas por su 

naturaleza hidrofílica3840
. Por ejemplo, se ha reportado que poliuretanos amfifílicos 

conteniendo PEO presentan menor adsorción de fibrinógeno, el cual es un 

mediador de la adhesión plaquetaria en muchas superficies41
. 

1.3.1.2 Recubrimiento con materiales naturales 

La albumina, una de las proteínas más abundantes de la sangre, es conocida por 

resistir la depositación plaquetaria por lo que ha sido utilizada para recubrir 

biomateriales42
. 

1.3.1.3 Inmovilización de moléculas que interfieren con la vía 

trombolítica 

Se ha intentado mejorar la hemocompatibilidad de los poliuretanos por muchas 

vías, pero es de particular interés la adición de heparina al sistema usando 
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interacciones no-covalentes o bien, covalentes usando un polímero químicamente 

modificado. Esta molécula es un glicosaminoglicano altamente sulfatado que actúa 

como anticoagulante natural en la sangre 1
· 

43
, ya que se ha demostrado que su 

efecto anticoagulante es dominado por sus grupos sulfonatos y carboxílicos. 

Debido a esto, diversos materiales han sido modificados superficialmente con 

estos grupos para mejorar la hemocompatibilidad44
• 

45
. El hialuronan (HA) y el 

dermatan sulfato también se han usado recientemente en poliuretanos por sus 

capacidades anti-trombolíticas46
· 

47 
. 

1.3.1.4 Sistemas de liberación de óxido nítrico 

El óxido nítrico (NO) tiene una variedad de actividades vaso protectivas incluyendo 

ser un potente agente antiplaquetario, aunque la duración limitada de esta 

molécula hace que sea efectiva solo a corto plazo. Tomando en cuenta esta 

propiedades, se han estudiado sistemas de liberación de NO usando 

diazeniodiolatos como donadores exógenos, o los S-nitrosotioles como donadores 

endógenos que pueden liberar NO en la presencia de activadores. Pensando en 

esto Duan y Lewis modificaron la superficie de poliuretanos con cisteína, mientras 

que otros autores han sintetizado complejos PU-Cu(ll) y los han inmovilizado 

sobre poliuretanos48
-
50

. 

1.3.1.5 Estimulación para la formación de una monocapa endotelial 

En el campo de los injertos vasculares, las técnicas de ingeniería de tejidos 

intentan mejorar diferentes tipos de conductos por medio de la colonización in vitre 

o in vivo con células endoteliales como se observa en la Figura 1 .8 y de este 

modo, conseguir una prótesis "natural" que tenga la capacidad de participar en el 

proceso de reparación del tejido. En este sentido, se busca promover la 

endotelización, aunque que se ha observado que es difícil en sustratos artificiales, 

pero que sin embargo es esencial para proveer de una funcionalidad biológica a 

prótesis vasculares artificiales. La presencia de una capa confluente de células 

endoteliales mejorará la permeabilidad incluso de injertos de diámetro pequeño, 
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evitará la adhesión y agregación plaquetaria , reducirá la inflamación y promoverá 

la formación de una capa neoíntima51
· 

52
• 

Figura 1.8. 

IV. Confluencia 

11 . adhesión 111. Proliferación 

Representación esquemática de los estados de las células sobre los 

materiales 52
• 

Se ha sugerido que una monocapa de células endoteliales es suficiente para que 

el óxido nítrico sea sintetizado por éstas células mediante las enzimas NO 

sintetasas (NOS) como se observa en el esquema de la figura 1.9. La reacción de 

esta enzima involucra la oxidación de uno de los grupos guanidino de la arginina 

para generar NO y citrulina53
. 

Inhibición de 
adherencia de 

leucocitos(!) (!) 

(!)(!) 

Vasorelajación 

Figura 1.9. 

proliferación y 
migración 

Inhibición de 
agregación 
plaquetaria --e> 
-

Funciones del endotelio53 
• 
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1.4 Poliuretanos para regeneración de vasos sanguíneos 

La ingeniería de tejidos ha tenido éxito en la generación de injertos para heridas 

crónicas y quemaduras, por lo que se piensa que podría ser particularmente 

valiosa en la producción de injertos vasculares7
. 

Hasta el momento, el término Ingeniería de tejidos se ha definido como "una 

disciplina científica dedicada a la generación de nuevos tejidos usando principios 

de ingeniería en combinación con un entendimiento y aplicación de ciencias 

biológicas", por la combinación de células, moléculas biológicamente activas (por 

ejemplo factores de crecimiento) y materiales de soporte (andamios)54
. 

Los avances más significativos en la ingeniería de tejido vascular se han logrado a 

través de la mejora de alguno de los elementos de la ingeniería tisular; por 

ejemplo, diseño de los materiales, diseño del reactor o fuente de las células, pero 

sin apartarlo del enfoque general, es decir, tomando en cuenta la interrelación 

entre sus componentes55
. La Figura 1.1 O muestra los elementos constitutivos de la 

ingeniería tisular y la interrelación entre ellos. 

-Somáticas (endotslialea, epitelialea, etc..) 
- Troncalea adultas 

- Cltoclnas 
- Factorea de aeclmlento 

- Troncales embrionarias - Matriz extracelular 
- De lngenierfa - Interacciones célula-células 

Figura 1.10. Componentes para la regeneración de tejido vascular. 
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En este contexto, los poliuretanos biodegradables elastoméricos han sido usados 

para ayudar a la reparación y reconstrucción de tejidos mecánicamente activos 

incluyendo vasos sanguíneos56
. A continuación se hace un breve resumen acerca 

de la composición y reacciones químicas de los poliuretanos, ya que esta 

información es útil para en diseño de materiales que sean adecuados para estas 

aplicaciones. 

1.4.1 Química de los poliuretanos segmentados 

Los poliuretanos segmentados se caracterizan por su enlace uretano (-NHCOO-) 

en la cadena principal, y aunque éste solo constituye un pequeño porcentaje de 

los grupos funcionales comprendidos en esta familia de polímeros, le confiere las 

propiedades mecánicas y antitrombogénicas que han conducido a su uso en 

aplicaciones cardiovasculares57
. 

Las principales reacciones en la síntesis de poliuretanos segmentados se llevan a 

cabo entre sus tres componentes principales: Un poliol, un diisocianato y un 

extensor de cadena. El polio! constituye el segmento flexible o suave, mientras 

que el diisocianato y extensor forman el segmento rígido o duro, como se 

esquematiza en la figura 1.11. 

--
, :Poliol 

Segmento 
Flexible 

Segmento 
Rígido 

• Extensor de cadena 

--
• Diisocianato - Enlace u reta no o urea 

Figura 1.11. Esquema de los poliuretanos segmentados 
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El poliol usado para la síntesis de poliuretanos es una macromolécula hidroxilo 

terminada que generalmente es un poliéter, poliéster, polímero hidrocarbonado o 

polidimetilsiloxano; con un peso molecular comprendido entre 400 y 3000 g/mol. 

El diisocianato por su parte puede ser aromático o alifático y reacciona 

vigorosamente con compuestos que contienen hidrogenos activos, como el poliol 

el cual contiene grupos hidroxilo y el 'extensor' de cadena el cual es una molécula 

pequeña que puede contener grupos amino, hidroxilo y/o ácidos carboxíl icos 

(véase la figura 1.12). La reactividad de cada uno de estos grupos funcionales 

varía significativamente como puede observarse en la tabla 1-1. Adicionalmente los 

grupos diisocianato pueden reaccionar con impurezas como el agua y con los 

grupos uretano, urea y amida formados, produciendo entrecruzamiento por la 

formación de acido carbámico, alofanatos, biuret y acilureas como puede 

observarse en la figura 1.1358
· 

59
. 

-NCO + 

Ha
Hidroxilo 

H O 
1 11 

- N-C-0-

Uretano 

H O H 
1 11 1 

,.,.,., N-C-N"""" 

Urea 

H O O H O 
1 11 

HOOC
Ácido Carboxílico 

1 11 11 
-N -e-o-c- ----l•~ ,.,.,., N-e- + co2 

Amida 

Figura 1.12. Esquema de las reacciones principales en la síntesis de los poliuretanos 

segmentados para aplicaciones médicas 58
• 

60
• 
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Tabla 1-1. Reactividad de isocianatos57
• 

Grupo funcional con hidrogeno activo 

Amina primaria 

Amina secundaria 

Agua 

Alcohol primario 

Alcohol secundario 

Acido carboxíl ico 

- NCO + 

H20 
Agua 

H O 
1 JI 

NW N-c-o-
Uretano 

H O H 
1 11 1 

.MN' N-C-N """"' 

Urea 
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Rapidez de reacción relativa 

100,000 

20,000- 50,000 

100 

100 

30 

40 

H O 
1 JI 

NW' N-C-OH 
Acido Carbámico 

H O O 
1 11 11 

NNN-C-N-C-ON'Mo' 

~ 
Alofanato 

H O O H 
1 11 11 1 

NW' N-C- N-C- N .NVV' 

~ 
Biuret 

Figura 1.13. Reacciones secundarias durante la síntesis de poliuretanos segmentados58
• 

1.4.2 Biodegradabilidad de los poliuretanos 

La naturaleza química del poliuretano es central para el entendimiento de porque 

algunos poliuretanos sufren una degradación más rápida que otros61
; por ejemplo 

la figura 1.14, muestra el efecto de la hidrofilicidad en la degradación. Por otra 

parte, la degradación in vivo de los poliuretanos procede principalmente de la 

escisión hidrolítica de la cadena en grupos éster y uretano, mientras que las 

reacciones oxidativas siempre tienen lugar en los segmentos de poliéter. Además, 

la degradación puede ser acelerada por la acción de enzimas celulares, peróxidos, 

catálisis de iones metálicos y grupos carboxílicos formados, calcificación y acción 

de esfuerzos repetitivos sobre los implantes62
, entre otros. 

27 



Capítulo 1. Antecedentes 

Enlaces no hidrolizables 

Enlaces no hidrolizables 

Enlaces hidrolizables 

Enlaces hidrolizables PromueYe la degra-
Hidroflllco dacl6n en la maea 

del potrmero 

Figura 1.14. Vía de degradación de materiales los poliméricos dependiendo de su 

naturaleza63
• 

1.4.2.1 Segmento flexible biodegradable 

Los poliuretanos biodegradables o parcialmente biodegradables pueden ser 

producidos a través de la introducción de partes lábiles, susceptibles a la hidrólisis, 

por medio de diferentes vías. El método más común es la introducción de estos 

enlaces hidrolizables por medio del segmento flexible, usando polímeros tales 

como polilacturos, poli(e-caprolactona) (PCL) o copolímeros entre ellos64
· 

65
. De 

esta manera, polímeros biodegradables conocidos pueden ser unidos por medio 

de enlaces uretano y posiblemente enlaces urea para formar un material 

elastomérico. Estos poliuretanos han sido sintetizados con estructura lineal o en 

red con variables propiedades físicas y de degradación66
. 

1.4.2.1.1 Propiedades de la policaprolactona (PCL) 

La PCL se encuentra entre los poliésteres biodegradables, más atractivos y 

comúnmente usados. Puede ser empleado para diferentes aplicaciones 

biomédicas tales como andamios en ingeniería de tejidos y para la liberación 

controlada de fármacos67
. La PCL también se utiliza comúnmente como segmento 
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flexible en poliuretanos, ya que se reconoce como un polímero no tóxico, además 

que se degrada a una velocidad más lenta que otros poliésteres68
. La degradación 

de la PCL y de sus copolímeros procede principalmente por vía enzimática y 

depende de su peso molecular, composición y morfología 59
· 

70
. La figura 1.15 

muestra la unidad básica de la PCL, mientras que la tabla 1-11 señala algunas de 

las principales propiedades de la PCL. 

o 

~ob 
n 

Figura 1.15. Estructura química de la PCL 

Tabla 1-11. Propiedades de la PCL71
• 

72
• 

• Estado físico Semicristalino 

• Transición vítrea -60°C 

• Punto de fus ión 60°C 

• Temperatura de descomposición 350°C 

térmica 

• Tiempo de resorción 2-5 años 

• Principales mecanismos de Hidrolítica y enzimática 

degradación 

• Propiedades superficiales Hidrofobico, con pobre adhesión y proliferación 

celular. 

1.4.2.2 Segmento rígido biodegradable 

Un problema de los poliuretanos tradicionales ha sido la toxicidad de los productos 

de degradación, particularmente los derivados del componente diisocianato. Por 

ejemplo, los productos de degradación de los poliuretanos con segmento rígido a 

base del 4,4'-metilendifenil diisocianato (MDI) y tolueno diisocianato {TDI) son 

tóxicos. Ya que originalmente estos PUs fueron diseñados para ser durables, y por 

lo tanto se degradaban muy lentamente, el riesgo del efecto tóxico de sus 

productos de degradación era correspondientemente bajo. Sin embargo, los PUs 
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diseñados para ser biodegradables tienen un riesgo mayor de liberar productos de 

degradación tóxicos, por lo que se prefieren los diisocianatos alifáticos para 

superar este problema68
· 

73
. Por consiguiente , es frecuente encontrar sistemas 

biodegradables a base de diisocianatos alifáticos (ver tabla 1-111), tales como 

como el 1 ,6-hexametileno diisocianato (HDI), el 1 ,4-butanodiisocianato (BOl) y el 

4,4'-metilen bis ciclo hexil diisocianato (H12MDI)64
• 

74
-
77

. 

Tabla 1-111. Diisocianatos comúnmente usados para la síntesis de poliuretanos78
• 

Tipo Nombre y abreviatura Estructura 

4,4'-metilen bis (fen il isocianato) 
OCN---<Q>-CHr@-NCO (M DI) 

Aromáticos 
Tolueno diisocianato OCN"©JNCO 

(TDI) 

1 ,4-butano diisocianato (BDI) OCN~ 
NCO 

1,6- hexano diisocianato (HDI ) OCN~ 
NCO 

4,4'-metilen bis (ciclohexil OCN NCO 
Al ifáticos 

isocianato) (H 12MDI) 

o 
Lis ina etil ester diisocianato (LDI) OCN~O~ 

NCO 

Por otro lado, la introducción de aminoácidos en el segmento rígido ha sido sujeto 

de mucho interés, debido a que estos son compuestos naturales que pueden ser 

atacados por enzimas tales como las proteasas79
. El uso de aminoácidos en la 

cadena principal de poliuretanos tiene la ventaja de presentar mejores 

propiedades fisicomecánicas en comparación con los poliaminoácidos, los cuales 
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son usados para modificar superficialmente otros polímeros por su excelente 

biocompatibilidad80
. 

Debido a esto, un diisocianato alifático que ha sido ampliamente estudiado para 

formar parte de poliuretanos biodegra.dables, es el diisocianato de lisina (LDI); este 

derivado de aminoácido (desarrollado por Kyowa Hakko Kogyo Co., Chiyoda-Ku, 

Tokio, Japón), aunque no se encuentra disponible comercialmente, puede ser 

preparado a partir del monohidrocloruro de L-lisina77
· 

81
. 

En la literatura se ha reportado una gran cantidad de trabajos utilizando LDI 75
• 

82
-

84 , por ejemplo Zhang et. al. han sintetizado poliuretanos porosos a base de LDI, 

glucosa y polietilenglicol (PEG) los cuales soportaron adhesión, proliferación y 

diferenciación de células óseas, además que sus productos de degradación 

resultaron no tóxicos74 
. 

La biocompatibilidad de los diisocianatos de lisina se atribuye a que, al ser 

liberados por hidrólisis de los enlaces uretano, sus grupos funcionales podrían 

reaccionar con agua para regenerar la L-lisina etil éster, un producto 

esencialmente no tóxico85
-
88

. Otros investigadores que han utilizado LDI para 

desarrollar poliuretanos elastoméricos lineales ó entrecruzados para aplicaciones 

biomédicas, no han descrito ninguna respuesta tóxica o tumurogénica significativa 

durante su implantación. Por el contrario, los poliuretanos a base de LDI y sus 

productos de degradación han sido reportados como no tóxicos y biocompatibles 

in vitro e in vivo 89
• 

90
. 

Adicionalmente al LDI, se han utilizado otros derivados de aminoácidos en el 

segmento rígido66
· 

91
-
95

. Estos proveen una ruta para sintetizar poliuretanos 

biodegradables, esperando de esta manera, que se generen solamente 

subproductos no-tóxicos. Por ejemplo Sarkar et. al. han sintetizado una familia de 

poliuretanos biodegradables a base de L-tirosina y sus derivados, como 

extensores de cadena94
; mientras que Skarja y Woodhouse han usado un 
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derivado de fenilalanina como extensor de cadena, para la síntesis de otra familia 

de poliuretanos, los cuales mostraron una mayor susceptibilidad al ataque 

enzimático en los enlaces adyacentes al aminoácido96
· 

97
, la figura 1.16 muestra la 

estructura de estos derivados de aminoácidos. Otros autores han propuesto el uso 

de otros dipéptidos o tripéptidos para proveer sitios activos para el ataque 

enzimático y adhesión de células endoteliales 98
· 

99
, en tanto que Taite et. al. 

emplearon una secuencia peptídica para inducir la adhesión especifica de células 

endoteliales y disminuir la adhesión plaquetaria 100
. 

A 

B 

Figura 1.16. Extensores de cadena derivados de: A) Tirosina empleado por Sarkar et. al.80 

y B) fenilalanina usado por Skarja y Woodhause66
• 

1.4.3 Células y moléculas de señalización 

Además de un soporte biodegradable, la sustitución de vasos sanguíneos 

mediante ingeniería de tejidos ha involucrado el sembrado de células endoteliales 

autólogas (CE) en el lumen de un injerto sintético, ya sea para formar un 

constructo in vitro o para evaluar su capacidad de regenerar el tejido vascular. Las 

fuentes de células autólogas son las siguientes: i) venas; ii) arterias; iii) grasa 

omental y iv) grasa subcutánea. Estudios recientes han evaluado la posibilidad de 
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usar células de placenta, miofibroblastos de cordón umbilical o células estromales 

medulares 13
. 

La incorporación de factores de crecimiento angiogénico tales como el factor de 

crecimiento fibroblástico básico (bFGF por sus siglas en inglés) y el factor de 

crecimiento endotelial vascular (VEGF por sus siglas en inglés) además de otros, 

han sido utilizados en la preparación de andamios para liberarse de manera 

controlada y promover angiogénesis local. Entre los métodos para incorporar estos 

factores de crecimiento se puede mencionar la absorción en el andamio, el 

mezclado de microesferas conteniendo el factor de crecimiento o mezclando 

directamente el factor de crecimiento durante el procesamiento 101
. Para este fín, 

Prasad et. al. incorporaron VEGF en pol iuretano previamente modificado con 

gelatina 102
. 

1.4.4 Factores que promueven la adhesión celular 

La adhesión y proliferación de diferentes tipos de células en superficies 

poliméricas también dependen de las características de superficie tales como 

mojabilidad, carga de la superficie, energía libre superficial y topografía 103
· 

104
. En 

este sentido ha sido reportado que la adhesión celular se ve favorecida por 

superficies moderadamente hidrofílicas, las cuales permiten la adsorción de 

proteínas de suero por medio de enlaces lábiles y reversibles. Un moderado grado 

de mojabilidad de los sustratos permite que las células depositen sus propias 

proteínas de adhesión, intercambiando con más rapidez suero de proteínas 

adsorbidas; este mecanismo se cree es muy lento en superficies muy hidrofóbicas 

o muy hidrofílicas, y es una probable razón que puede contribuir a que las células 

no se adhieran y no proliferen tan bien sobre ellas 105
· 

106
. 

Adicionalmente , existen otros factores que pueden afectar la adhesión celular, 

pues la hidrofilicidad no es ni indispensable ni suficiente para adhesión celular. Las 
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propiedades químicas tales como grupos carboxílicos o hidroxílicos pueden ser 

importantes dependiendo del tipo de célula 105
• 

Las técnicas de modificación superficial , ya sea químicamente o por plasma, han 

permitido la introducción de grupos amino libres en poliésteruretanos 

segmentados incrementando la energía libre superficial y proporcionando además 

una vía conveniente para inmovilizar especies bioactivas como gelatinas, colágeno 

y quitosano entre otras. Estas modificaciones tienen la ventaja de aumentar la 

interacción célula-material107
-
109

. La inmovilización de proteínas tales como la 

fibronectina y la vitronectina son bien conocidas como adhesivos celulares 

proteicos (cell-adhesive proteins) y han incrementado la adhesión, expansión y 

migración celular11 0
. 

Se ha identificado que un factor importante para el éxito de la endotelización de 

injertos vasculares es promover una buena adhesión inicial , ya que cuando los 

injertos protésicos sembrados con células endoteliales son sujetos a la acción de 

flujo pulsátil (simulando el flujo sanguíneo), las células pobremente adheridas 

empiezan a desprenderse de la superficie del biomaterial , resultando en hasta un 

80-90% de pérdida de estas células 13
. 

La adhesión celular que sigue a la adsorción de proteínas es mediada por 

moléculas de adhesión celular como las integrinas. Para controlar y dirigir la 

respuesta celular hacia el biomaterial se han utilizado secuencias de oligopéptidos 

presentes en proteínas de la matriz extracelular. Los más estudiados son los 

oligopéptidos que contienen la secuencia arginina-glicina-ácido aspártico (RGD), 

ya que esta se encuentra en varias proteínas de la matriz extracelular como 

fibronectina, laminina, colágeno y vitronectina 11 1
. Muchos autores han empleado 

esta secuencia para modificar la superficie de diferentes poliuretanos, 

conduciendo al mejoramiento en la adhesión, extensión y proliferación celular 

sobre la superficie de estos materiales83
· 

112
-
120

• 
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CAPÍTULO 2. PARTE EXPERIMENTAL 

2.1 Materiales 

Para la preparación de los pol i (urea uretanos) segmentados (PUUS) 

biodegradables, se utilizó como segmento flexible la poli-a-caprolactona diol (PCL 

diol) con un peso molecular de 2000 g/ mol. El diisocianato empleado fue 4,4'

metilen bis(ciclohexilisocianato) (HMDI) y como extensor de cadena se utilizó 1,4-

butanodiamina ó uno de los aminoácidos mostrados en la Tabla 2-1. La reacción 

fue catalizada con 2-etilhexanoato de estaño también conocido como octanoato de 

estaño. Todos los reactivos antes mencionados fueron de la marca Sigma-Aidrich. 

Como disolvente en la síntesis se utilizó dimetilformamida (DMF) marca Fluka y 

para la preparación de películas se empleó tetrahidrofurano (THF) marca J. T. 

Baker. 

Tabla 2-1. Aminoácidos utilizados en la síntesis de los poli(urea uretanos) segmentados. 

Abreviatura 
Extensor de cadena 

utilizada* 

1 ,4-butanodiamina BOA 

L-arginina hidroclorada R 

Glicina hidroclorada G 

L- ácido aspártico D 

*Código de acuerdo al actual sistema de una sola letra 

impuesto en genética molecular. 

Los reactivos fueron manipulados bajo atmósfera de nitrógeno para evitar su 

contaminación con agua del ambiente o en su defecto secados a 60°C bajo 

presión reducida o tamiz molecular. Las estructuras de los monómeros utilizados 

son mostradas en la Figura 2.1. 
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2.2 Síntesis de los poli (uretano ureas) segmentados (PUUS) 

La síntesis de los diferentes PUUS se realizó haciendo reaccionar los reactivos en 

una proporción molar de 1:2.05:1 de PCL diol , HMDI y el extensor de cadena , 

respectivamente; por medio de una poliadición en dos pasos a 60°C y atmósfera 

de nitrógeno: 

• El primer paso consistió en la preparación de un prepolímero por medio de 

la reacción de la PCL diol con el diisocianato (HMDI) y 0.3% de octanoato 

de estaño como catalizador en disolución de DMF durante 4 horas. 

• El segundo paso consistió en hacer reaccionar el prepolímero obtenido en 

la etapa previa con cantidades equimolares del extensor de cadena por 2 

horas. Para agregar los aminoácidos, éstos fueron disueltos en DMF (en 

algunos casos fue necesario acidular la solución con ácido clorhídrico 

concentrado para lograr que el aminoácido se disolviera). 

Después del período de extensión , el producto fue precipitado en agua 

destilada para detener la reacción , se dejó en agua toda la noche, y 

posteriormente fue enjuagado exhaustivamente con agua destilada para 

eliminar los residuos de la reacción. Finalmente, el producto fue secado a 

presión reducida a 60°C por 24 horas. 

La molécula de poliuretano obtenida puede ser representada como: 

[(DPD)nE]m 

Donde el poliol (P) es la PCL diol (figura 2.1 a); el diisocianato (O) es el HMDI 

(Figura 2.1 b), y el extensor (E) puede ser uno de las monómeros de la tabla 2-1 

o sus respectivos hidrocloruros, cuya estructura se presenta en las figuras 2.1 e 

a 2. 1f. 
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o o 
H;o~o~o~o~o"H 

n n a) 

OCN~ (Y'NCO 

~ b) 
H2N~NH2 

• HCI • HCI 
d) 

o 
HO,/'-.-..A 

n T OH 
O NH2 f) 

e) 

e) 

Figura 2.1. Estructuras de los monómeros para la síntesis de PUUS, a) PCL diol, b) HMDI, 

e) Butanodiamina, d) L-arginina mono hidroclorada, e) Glicina hidroclorada, y f) L-ácido 

aspártico. 

El esquema de la reacción, así como los productos obtenidos, son 

esquematizados por medio de la figura 2.2. Los polímeros sintetizados fueron 

designados como PUx, donde x representa al extensor usado, de acuerdo al 

código presentado en la Tabla 2-1. 

37 



Capítulo 2. Parte experimental 

o o 
~o~o~o~o~o~H + 

Polí-e-caprolactona diol {PCL díol Mn=2000) 

OC~NCO 

4,4' -{Metilen-bís-ciclohexil)di isoclanato 
DMF 

60°C Catalizador 
N2 

y 
H O O H 

OC~Ny0~0~o~0~o~~NCO 
Ó Prepolímero 0 m 

Extensor 
de cadena 
{R1 or R2) 

' H H O O H H~ 
y~ rvNy0~o~0~o~O:;(N~ fYNy R2 

0 ~ Ó PUGóPUD O m~ 0 P 

NH o 

R1= 
H2N)l_~OH ó H2N~/,_..-.NH2 

H NH2 
L-Argínina {R) Butanodíamína {BOA) 

o o 
R2= H2N..__)l.OH 6 HO~OH 

o NH2 
Glicina {G) Ácido Aspártlco {O) 

Figura 2.2. Reacciones para la formación los PUUS. 

2.3 Caracterización fisicoquímica y superficial 

La solubilidad de los PUUS fue probada en THF, cloroformo, DMF y etanol. De 

acuerdo a los resultados de solubilidad , se obtuvieron películas de 0.1 mm de 

espesor por evaporación de THF a temperatura ambiente (25°C), en un molde de 

teflón por un mínimo de dos días. Películas más delgadas fueron preparadas 

disolviendo los PUUS en cloroformo a una concentración de 1 O mg/ml y 

depositando una gota de la solución sobre un cubre objetos de vidrio (12 mm de 

diámetro) por medio de un equipo spin coater modelo ws-4000B-6NPP/Lite, a una 

velocidad de 3000 rpm. 
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2.3.1 Espectroscopia de Infrarrojo con Transformada de Fourier (FTIR) 

La estructura y composición de los poliuretanos sintetizados se determinó con un 

espectrofotómetro de infrarrojo con transformada de Fourier (Nicolet Protegé 460 

Magna IR). Los espectros se obtuvieron en el intervalo espectral de 4000-400 

cm-1, promediando 100 barridos y con 4 cm-1 de resolución . 

2.3.2 Resonancia Magnética Nuclear (RMN) 

El análisis por RMN se llevó a cabo mediante 1H-RMN y 13C-RMN, en un 

espectrómetro Varian Unity de 500 MHz. Los poliuretanos fueron disueltos en 

cloroformo deuterado (10 mg/ml). 

2.3.3 Difracción de rayos X (DRX) 

Para analizar la cristalinidad de las muestras se utilizó difracción de rayos-X de 

ángulo amplio en un difractómetro Siemens 05000 con radiación CuKa 

(A.=1.5416A) con un paso de 0.02° con un tiempo de de 3s en el intervalo 28=5-

60 grados. 

2.3.4 Ángulo de contacto 

La obtención del ángulo de contacto estático (8) de los diferentes polímeros 

estudiados se llevó a cabo por medio de un equipo VCA Optima utilizando agua 

destilada. 

2.3.5 Microscopía electrónica de barrido (MEB) 

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

acoplado a un EDX (Oxford lnstruments, INCA Energy 200), para analizar la 

morfología de la superficie de los poliuretanos y su composición elemental. Para 

visualizar la adhesión plaquetaria, se empleo un microscopio electrónico de 

barrido con cañón de emisión de campo (FEG-SEM, S4700, Hitachi). 
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2.3.6 Microscopía de fuerza atómica (AFM) 

El análisis de la topografía y rugosidad se llevaron a cabo en un área de 90 1-1m x 

90 IJm, por medio de un equipo de microscopia de fuerza atómica (AFM, AMBIOS, 

UNIVERSAL) en modo wavemode con una velocidad de barrido de 1Hz. 

2.3. 7 Caracterización térmica 

2.3.7.1 Calorimetría diferencial de barrido (DSC) 

Los poliuretanos sintetizados fueron caracterizados mediante DSC utilizando un 

DSC-7 Perkin-Eimer. Para ello, muestras de 5 a 10 mg del polímero fueron 

encapsulados en charolas de aluminio y calentados de O a 170°C con una rampa 

de calentamiento de 1 O °C/min., bajo una atmósfera de nitrógeno. Se registraron el 

primero y el segundo termograma para cada muestra. 

El porcentaje de cristalinidad relativa (Xc) de la PCL en los PUUS fue determinada 

a partir de la entalpía de fusión usando la siguiente ecuación 121
: 

MI¡ 
%Xc = xlOO Ec.1 

w ss X MIO J 

Donde .llHr es la entalpía de fusión de la PCL obtenida experimentalmente de los 

PUUS, Wss es la fracción en masa del segmento flexible y .llHo r es la entalpía de 

PCL 100% cristalina tomada como 136 J/g 68
• 
121

• 

2.3.7.2 Análisis Termogravimétrico (TGA) 

Las temperaturas de descomposición fueron determinadas mediante análisis 

termogravimétrico utilizando un equipo TGA-7 Perkin-Eimer. Los poliuretanos 

fueron calentados de 50°C a 650°C con una rampa de calentamiento de 1 O 

°C/min. , bajo atmósfera de nitrógeno. La temperatura de descomposición se 

reporta como el pico después de obtener la derivada de la curva de masa residual 

vs. temperatura. 
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2.3.7.3 Análisis Dinámico Mecánico (DMA) 

El análisis térmico dinámico mecánico se realizó con un equipo DMA-7 Perkin 

Elmer en modo de extensión. Las muestras fueron estudiadas en un intervalo de -

100 a 1 00°C con una rampa de calentamiento de 5 °C/min., aplicando una fuerza 

estática de 90 mN, una fuerza dinámica de 70 mN y 1 Hz de frecuencia. Para este 

análisis se emplearon probetas con dimensiones aproximadas de 15 mm de 

longitud por 3.5 mm de ancho y 0.1 mm de espesor. 

2.3.8 Caracterización mecánica 

Las pruebas de tensión se llevaron a cabo en una máquina de pruebas MINIMAT, 

con una celda de carga de 200 N y ·utilizando una velocidad de cabezal de 50 

mm/min. Los especímenes fueron cortados con dimensiones de 15mm x 2mm x 

0.11 mm dejando un espacio entre mordazas de 5 mm. Con estos ensayos se 

determinó el porcentaje de deformación (E), la resistencia máxima (cr) y el módulo 

elástico al 100% de deformación de los PUUS (E1oo). 

2.3.9 Determinación de los pesos moleculares 

Los pesos moleculares fueron determinados por cromatografía de exclusión de 

tamaños (SEC). El análisis se realizó empleando un cromatógrafo de permeación 

en gel (GPC Agilent 11 00) equipado con dos columnas (Zorbax PSM 60S y Zorbax 

PSM 1 OOOS) y un detector de índice de refracción. Como eluyente se utilizó dimetil 

formamida (DMF grado HPLC) con un flujo de 1 ml/min a 50°C. La curva de 

calibración se obtuvo con estándares de poliestireno (1 mg/ml en DMF) en el 

intervalo de 1 050 a 420 600 g/ mol. 

2.4 Estudios de Degradación 

2.4.1 Degradación en Buffer de fosfato salino 

Películas de SPU de 1.5 x 3 cm, con una masa aproximada de 50 mg, se 

degradaron en viales con buffer de fosfato salino (PBS) pH 7.4 con 5% de Tween 
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20 y se mantuvieron a 37°C122
. La solución fue cambiada cada semana y se 

obtuvieron muestras a 7, 28, 56, 84, 112, 140 y 168 días de degradación. El agua 

superficial fue removida con papel filtro y se pesaron las muestras para calcular el 

porcentaje de absorción de agua utilizando la ecuación 2. 

m - m. 
%Absorción = 1 ' xl 00 

m; 
Ec.2 

Donde m, es la masa final de la muestra y m¡ es la masa inicial de la muestra. Por 

su parte, la pérdida de masa fue calculada por medio de la ecuación 3. 

m. - m 
%MasaPerdida = ' 1 xl 00 Ec.3 

m; 

En este caso m, representa la masa final de la muestra después de secar 24 h a 

60°C y presión reducida; m¡ es de nuevo, la masa inicial de la muestra. 

El peso molecular de las películas degradadas en buffer de fosfato salino fue 

monitoreado por GPC de acuerdo a la metodología descrita en la sección 2.3.9. 

2.4.2 Degradación acelerada 

La degradación acelerada se llevó a cabo por reflujo a 1 00°C por 24 h en 

soluciones de HCI 2M, NaOH 5M, H20 2 al 30%, NaCIO al 6% y agua destilada 

como control123
. Los residuos de la degradación fueron lavados y secados a 60°C 

y presión reducida. Se calculó el porcentaje de pérdida de masa con la ecuación 3. 

La caracterización de los residuos sólidos de la degradación se realizó por medio 

de FTIR, como se describe en la sección 2.3.1, incorporando cada muestra a una 

pastilla de KBr. 
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2.5 Pruebas de hemocompatibilidad 

2.5.1 Determinación del tiempo de coagulación con sangre completa 

(Método de Lee-White) 

El interior de tubos de ensayo de vidrio fue recubierto con los polímeros 

sintetizados por medio de evaporación de THF. Como control comercial fue 

empleado Tecoflex®, mientras que tubos de vidrio sin recubrir se utilizaron como 

control positivo. 

El tiempo de coagulación (Cr) se determinó utilizando sangre venosa completa sin 

anticoagulante y recién extraída de voluntarios sanos, libres de medicación. 

Aproximadamente 3 mi de sangre se extrajeron directamente en los tubos 

recubiertos (por medio de agujas y camisa vacutainer®) y se midió el tiempo de 

coagulación de manera visual. El tiempo se empezó a contabilizar al inicio de la 

extracción de la sangre y se tomó el tiempo al que se observó el primer coágulo. 

2.5.2 Adhesión de plaquetas radiomarcadas 

Las pruebas de hemocompatibilidad se llevaron a cabo usando plasma rico en 

plaquetas radiomarcadas con 111 1n-oxina de acuerdo al protocolo seguido por 

Pousard et.a/. 23 Este isótopo, se ha empleado extensamente para diagnóstico 

clínico ya que se adhiere a las células sanguíneas tanto in vivo como ex vivo124
-
126

• 

Estas pruebas son recomendadas por la norma IS010993-4 para la evaluación 

biológica de dispositivos médicos y selección de pruebas para dispositivos en 

contacto con sangre. 

2.5.2.1 Radiomarcaje de plaquetas 

Para el radiomarcaje, se recolectó sangre por venopuntura de tres voluntarios 

adultos sanos. 50 mi de sangre fueron recolectados por voluntario, agregados a 1 O 

mi de citrato de dextrosa; esta muestra fue centrifugada a 1000 rpm durante 15 

minutos para obtener plasma rico en plaquetas (PRP). Un segundo periodo de 
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centrifugación de 1 O minutos a 2300 rpm permitió aislar las plaquetas del plasma 

pobre en plaquetas (PPP). 

Las plaquetas aisladas fueron resuspendidas en una solución salina balanceada 

de Hank (HBSS por sus siglas en ingles) a pH = 7.4 e incubado con 200 ¡.JCi 

(micro curio, unidad de radiactividad) de 11 11n-oxina por 15 min a temperatura 

ambiente. La suspensión fue centrifugada a 2100 rpm por 8 minutos para remover 

la 111 1n-oxina sin reaccionar. Las plaquetas radiomarcadas fueron resuspendidas 

en PPP hasta alcanzar una concentración de 250x1 06 plaquetas/mi. 

2.5.2.2 Cuantificación de plaquetas adheridas 

Discos de 8 mm de diámetro de cada PUUS fueron cortados y sumergidos en un 

plato de cultivo de 24 pozos conteniendo 500 ¡.JI de la suspensión celular (250x1 06 

plaquetas/mi). Estas se mantuvieron en agitación por una hora a temperatura 

ambiente. 

Después de una hora de incubación las muestras fueron removidas de la 

suspensión plaquetaria, enjuagadas cuidadosamente en solución de NaCI y fijadas 

en formalina. Las plaquetas marcadas fueron cuantificadas usando un Gamma 

Counter 1470 Wizard™ (Wallac) ajustado a 360-480 KeV. La depositación 

plaquetaria fue calculada usando la ecuación 4. 

M xN 
DP = cpm xlOO Ec.4 

~pmxS 

Donde DP es el número de plaquetas depositadas por centímetro cuadrado de 

superficie expuesta, Mcpm es la radiación emitida por las plaquetas radiomarcadas 

depositadas en la muestra después del experimento, N es el número de plaquetas 

en 1 mi de plasma, P cpm es la radiación emitida por las plaquetas radiomarcadas 

contenidas en 1 mi de plasma y finalmente S es la superficie expuesta medida en 

cm2
. 
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2.5.2.3 Morfología de las plaquetas adheridas 

Para observar la morfología de las plaquetas, las muestras fueron deshidratadas 

por inmersión en diferentes mezclas de agua:etanol (30, 50, 70, 80, 90, 95 y 

100%) por 15 mina cada concentración , seguido de un secado a punto crítico con 

C02 líquido como fluido de transición . Después, las muestras fueron recubiertas 

con oro para su observación por medio del microscopio electrónico de barrido 

(MEB) como se mencionó en la sección 2.3.5. 

2.6 Citocompatibilidad 

La citocompatibilidad fue evaluada por medio de células endoteliales de cordón 

umbilical humano (HUVECs) ya que éstas forman parte de la pared celular en 

contacto con la sangre. El cultivo celular, la preparación de extractos, así como la 

determinación de viabilidad celular fueron llevados a cabo tomando en cuenta la 

norma IS01 0993-5 que establece las condiciones para la evaluación biológica de 

biomateriales. 

2.6.1 Cultivos Celulares 

Las células endoteliales de cordón umbilical (HUVEC ATCC®) fueron cultivadas 

en frascos (Figura 2.3) conteniendo medio M200 libre de rojo fenol (M200 PRF, 

lnvitrogen) suplementado con 1% v/v penicilina/estreptomicina (solución de 

penicilina 100 U/mi y estreptomicina 100 ¡.Jg/ml, lnvitrogen) y 2% v/v de LSGS (Low 

serum growth supplement, lnvitrogen). 

~==l--'· ~ 
....... _........ b - .. 1, 

Figura 2.3. Frascos de cultivo y células adheridas 
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Con la finalidad de subdividir las células, estas fueron despegadas del frasco de 

cultivo empleando tripsina-EDTA 0.05% hasta que las células alcanzaran una 

morfología redondeada. La tripsina fue inhibida con medio de cultivo 

suplementado con suero, a continuación la suspensión celular fue centrifugada a 

180 x g por 7 minutos y posteriormente la concentración celular fue ajustada con 

medio de cultivo fresco a una concentración 2.5 x 103 células/cm2
. Las células 

fueron sembradas y cultivadas hasta alcanzar 90% de confluencia. 

2.6.2 Citotoxicidad de extractos 

2.6.2.1 Obtención de extractos a pH fisiológico 

Las películas de poli (urea uretanos) segmentados fueron lavados con buffer de 

fosfato salino pH 7.4 (PBS, por sus siglas en inglés) durante 1 hora y luego fueron 

esterilizados por medio de luz ultravioleta durante 30 minutos de cada lado. Las 

muestras fueron sumergidas en medio de cultivo completo suplementado con 

suero y antibióticos usando una relación PUUS/medio de 100 m g/ mi. Las muestras 

fueron incubadas por 24 h a 37°C y 5% de co2 para permitir la difusión de los 

lixiviados al medio de cultivo. Después de esta extracción, el medio de cultivo fue 

esterilizado pasándolo a través de un filtro con membrana de nylon y poro de 0.2 

¡.Jm. Los extractos fueron diluidos con medio de cultivo estéril a 1:0, 1:10, 1:100 y 

1:1000 (extracto: medio de cultivo). 

2.6.2.2 Preparación de extractos con productos de degradación 

Las películas de los PUUS fueron lavadas con buffer fosfato por 24 h y 

esterilizadas. Luego, con una proporción de 50 mg/ml fueron inmersas en medio 

de cultivo libre de suero y antibióticos a pH 4 previamente ajustado con HCI 

concentrado. Después de 15 días, las películas fueron removidas y el medio 

neutralizado con NaOH 1 N. El medio fue filtrado y suplementado con suero y 

antibióticos. Los extractos resultantes fueron diluidos con una relación en volumen 

1:0, 1:10, 1:100 y 1:1000, usando medio de cultivo estéril. 
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2.6.2.3 Ensayos de Citotoxicidad 

Las células fueron cosechadas de los frascos de cultivo y una alícuota de la 

suspensión celular formada fue tomada para contabilizarlas utilizando un 

hematocitómetro y un microscopio invertido (Figura 2.4 ). El número de células fue 

ajustado a la concentración deseada (5 x 103 células/mi). 

Figura 2.4. 

a) b) 

Contabilización de células. a) Hematocitómetro, b) Microscopio invertido, e) 

cuadricula del hematocitómetro magnificada. 

Las células fueron sembradas en platos para cultivo de 96 pozos usando 100 1-11 de 

suspensión celular por pozo y fueron incubadas por 2 hora a 37°C y 5% de COz. 

Transcurrido el tiempo de incubación , el medio de cultivo fue removido de los 

pozos (cuidando no despegar las células adheridas al fondo del pozo) y después 

fueron adicionados los extractos (o los productos de degradación) y sus diluciones 

(tres pozos por dilución); se utilizó como control medio de cultivo fresco. Los platos 

fueron incubados 24, 48 y 72 horas a 37°C y 5% de COz (3 platos por tiempo). 

Después de cada tiempo de cultivo , la viabilidad fue ensayada por medio de la 

prueba de MTT. 

2.6.2.4 Determinación de viabilidad celular por la prueba MTT 

El reactivo MTT, también conocido como bromuro de 3-(4,5-dimetiltiazo1-2-ilo)-

2,5-difeniltetrazolio, es el más popular entre un conjunto de sales de tetrazolio, ya 

que puede ser usado en una amplia variedad de células. Este reactivo fue 

empleado por Mossman para establecer un sistema cuantitativo y automatizado, 
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en el cual las células son ensayadas en un medio de cultivo, sin necesidad de 

lavarlas o darles otro tratamiento 127
· 

128
. 

La prueba de MTT fue llevada a cabo usando el kit Vybrant® MTT Cell Proliferation 

Assay (lnvitrogen). Antes de iniciar la prueba, una solución 12 mM del reactivo 

MTT fue preparada. Una vez concluidos los diferentes tiempos de incubación 

establecidos en la sección 2.6.2.3, los extractos fueron removidos y reemplazados 

por 100 IJI de medio de cultivo fresco y 1 O IJI de la solución de MTT 12 IJM. El 

blanco fue preparado añadiendo 1 O IJI de solución de MTT a 100 IJI de medio de 

cultivo fresco y sin células. Después de esto, los platos fueron incubados a 37°C 

por 4 horas. 

Durante el período de incubación , el succinato deshidrogenasa mitocondrial y el 

citocromo e de las células vivas toman parte en la reducción del MTT (Figura 

2.5).Como consecuencia de estos procesos metabólicos, aparecen cristales de 

formazan de color purpura oscuro en forma de aguja, rodeando las células 128
. 

Entonces la cantidad de formazán producido puede correlacionarse con el número 

de células vivas 127
. Para ello se procedió a solubilizar el formazán una vez 

concluidas las 4 horas de incubación. 

Figura 2.5. 
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/NH 
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Reacción de reducción del reactivo MTT llevada a cabo en las mitocondrias 

de las células vivas 

La solubilización se llevó a cabo removiendo 85 IJI de medio de cada pozo y el 

formazán insoluble fue disuelto adicionando 50 IJI de DMSO y mezclando 

vigorosamente con la pipeta. Los platos fueron incubados a 37°C por 1 O minutos y 
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agitados nuevamente (Figura 2.6). Por último la densidad óptica (DO) fue medida 

a 540 nm por medio de un lector de platos (Microplate reader, 1J Quant Biotek 

instruments lnc.). Para esta prueba se empleó medio de cultivo libre de rojo fenal, 

ya que este compuesto puede interferir en la cuantificación del formazán 

producido. 

Figura 2.6. Plato de cultivo previo a la medición de DO. 

El porcentaje de viabilidad celular relativa (% VCR) fue calculado con respecto al 

control , usando la siguiente ecuación: 

Ec.5 

Donde 005, DOa y DOc son las densidades ópticas de la muestra, el blanco (MTT 

en medio de cultivo sin células) y el control positivo, respectivamente. 

2.6.3 Citocompatibilidad en contacto directo 

La adhesión y proliferación celular fueron evaluadas mediante fluorescencia, ya 

que permite observar la morfología y distribución celular sobre la superficie de los 

materiales. La calceína AM y el homodímero de etidio son dos reactivos que 

pueden usarse independientemente o en conjunto para teñir células vivas y 

muertas de manera simultánea, ya que el primero es enzimáticamente hidrolizado 

a calceína en las células vivas, volviéndose verde fluorescente , mientras que el 

ótro, solamente es capaz de entrar en células con una membrana dañada y teñir el 

ácido nucleico de las células muertas con un rojo fluorescente. Una vez teñidas las 
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células, la cuantificación puede realizarse por espectrometría, mientras que la 

estructura y distribución celular pueden observarse por medio de un microscopio 

de fluorescencia o confocal 129
. 

2.6.3.1 Preparación de las superficies 

Las muestras fueron depositadas sobre cubre objetos circulares (12 mm de 

diámetro) como se ha descrito previamente en la sección 2.3 y fueron secadas a 

sooc para eliminar cloroformo residual. La esterilización se llevó a cabo por UV 

durante 30 minutos por cada lado, en una campana de flujo laminar y, 

posteriormente, fueron fijadas por medio de una gota de grasa de silicón estéril 

(Dow Corning® high-vacuum silicone grease) en platos de cultivo de poli(estireno) 

no tratado de 12 pozos. Las muestras fueron lavadas con buffer de fosfato 2 

veces, tratadas 30 minutos adicionales en UV y guardadas hasta su uso. Cubre 

objetos recubiertos con poli-D-Iisina (PDiys) y T ecoflex® fueron usados como 

control positivo y control comercial respectivamente. 

2.6.3.2 Pruebas de adhesión celular 

Para este experimento se tomó un frasco con células entre 80 y 90% de 

confluencia. Después de remover el medio de cultivo, las células fueron lavadas 

con buffer de fosfato salino para eliminar suero residual que pudiera reaccionar 

con la calceína y fueron teñidas con calceína AM. Para marcar las células se 

empleó calceína AM 1 ¡.JM usando el kit para adhesión celular (Vibrant™ cell 

adhesion assay kit, lnvitrogen) siguiendo las instrucciones del fabricante. Una vez 

teñidas, las células fueron resuspendidas en medio de cultivo suplementado con 

suero y antibióticos y sembradas a una concentración de 5x1 04 células/pozo. 

Después de 30 minutos y 1 hora de incubación , el medio de cultivo y las células no 

adheridas fueron removidos lavando con medio de cultivo libre de suero y 

eliminándolo por inversión del plato dos veces. Finalmente se agregó 500 ¡.JI de 

buffer de fosfato en cada pozo para su análisis. 
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2.6.3.3 Pruebas de proliferación celular 

Células endoteliales no marcadas fueron sembradas sobre las muestras a una 

concentración de 2 x 1 04 células/pozo e incubadas a 3rC y 5% de C02 . El medio 

de cultivo fue cambiado cada segundo día con medio de cultivo suplementado. 

Después de 1, 2 y 7 días, el medio de cultivo y las células no adheridas fueron 

removidos mediante una serie de lavados con buffer de fosfato. Se agregó a cada 

pozo 400 ¡..rl de una solución de calceína AM 2 ¡..rM y homodímero de etidio 2 ¡..rM 

(LIVE/DEAD® Viability/Cytotoxicity assay kit, lnvitrogen). Las células fueron 

incubadas 40 minutos a temperatura ambiente (21 oc) y oscuridad, después del 

cual fueron enjuagadas dos veces con buffer de fosfato y finalmente se le dejó 

acondicionar en 500 ¡..rl de buffer para su análisis. 

2.6.3.4 Cuantificación de la adhesión y proliferación celular 

La fluorescencia de las células marcadas fue cuantificada por medio de un lector 

de placas Microplate fluorescence reader FLX 800 (810-TEK instruments INC) 

usando una excitación de 494 nm y emisión de 517 nm. Los resultados fueron 

reportados como: Porcentaje de adhesión celular relativa (%ACR), porcentaje de 

viabilidad celular relativa (%VCR) y proliferación celular individual (PCI), 

empleando la siguiente ecuacione: 

F - F. %ACR = muestra.t b xl OO Ec.6 
~ontro4t - F¡, 

Donde Fmuestra ,t representa la emisión de fluorescencia de las células vivas en 

las diferentes muestras a cada tiempo fijado ; Fcontrol,t representa la emisión de 

fluorescencia de las células vivas en Poli-D-Iisina con respecto al mismo tiempo y 

Fb es la fluorescencia del blanco (medio de cultivo sin células).Para calcular 

%VCR se utilizó la misma ecuación, sustituyendo Fcontrol,t con la fluorescencia de 
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Poli-D-Iisina después de 24h de cultivo para todas las muestras. Por su parte, PCI 

fue calculado por medio de la ecuación 7. 

PCJ = Fmuestra,t - F, 
F muestra,14h - F, 

Ec. 7 

Donde F muestra,t es la fluorescencia de cada muestra a determinado tiempo de 

cultivo, Fmuestra,24h es la fluorescencia de la misma muestra pero a 24h y Fb es la 

fluorescencia del blanco (medio de cultivo sin células). 

2.6.3.5 Microscopía celular 

Las imágenes fueron obtenidas por medio de un microscopio de fluorescencia 

(Fiuorescence inverted microscope, Nikon Eclipse TE200U) equipado con cámara 

(CDD Nikon digital camera DXM1200F) y filtros para calceína y etidio. 

2.6.4 Análisis estadístico 

Para las pruebas de citotoxicidad se analizaron cuatro formulaciones de 

poliuretanos (PUR, PUG, PUD y PUB DA), cuatro concentraciones de extracto (1 :0, 

1:10, 1:100 y 1:1000) y tres tiempos de incubación (24, 48 y 72 horas). En cada 

experimento se utilizaron tres pozos por combinación; los experimentos se 

realizaron por triplicado (n=9). Para las pruebas de adhesión celular fueron 

realizados 3 experimentos por duplicado (n=6) a 30 minutos y 1 hora. Para las 

pruebas de proliferación celular fueron realizados 3 experimentos por triplicado 

(n=9) a tres tiempos de incubación (1 , 2 y 7dias) 

Las pruebas de hemocompatibilidad se real izaron a cada formulación empleando 

sangre de tres voluntarios y por triplicado (n=9). Los promedios fueron analizados 

por medio de un Análisis de varianza (ANOVA) de una vía, usando la prueba de 

Tukey para la comparación de medias. Fueron ensayadas 9 muestras por 

formulación , tanto en las pruebas de citotoxicidad como en las pruebas de 

hemocompatibilidad. Un valor de P<0.05 fue aceptado como significativo. 
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3.1 Síntesis de los poli(uretano ureas) segmentados (PUUS) 

Los poliuretanos segmentados con prepolímero a base de H 12MDI y PCL diol, ya 

han sido sintetizados y caracterizados previamente por nuestro grupo de trabajo , 

utilizando extensores de cadena de tipo diol {butano diol y ditioeritritol); aunque 

estos poliuretanos mostraron buenas propiedades elastoméricas y de 

biocompatibilidad para su uso en aplicaciones cardiovasculares , la adhesión de 

células endoteliales debía ser mejorada para su uso en injertos vasculares 130
· 

131
. 

Por lo tanto, durante esta tesis se propuso una nueva serie de poliuretanos 

segmentados util izando el mismo prepolímero pero diferentes extensores de 

cadena a base de aminoácidos, ya que sus grupos amino y carboxílico pueden 

reaccionar con los isocianatos del prepolímero para formar enlaces urea y amida 

respectivamente60 como se propone mediante la figura 3.1. 

Figura 3.1. 
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Enlaces urea {verde) y amida {azul) formados por la reacción entre los 

extensores {butanodiamina:BDA, arginina:R, glicina:G y ácido aspártico:D) y H12MDI. 
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La PCL dial ha sido empleada principalmente por su capacidad de ·biodegradación 

de manera más lenta que otros poliésteres 132
, lo cual hace que los productos de 

degradación sean liberados de una manera gradual e inocua para el organismo, 

por otra parte se ha encontrado que los poliuretanos preparados con este 

macromonómero tienden a presentar propiedades elastoméricas. Por otra parte ha 

sido extensamente estudiado el efecto del peso molecular de la PCL dial usada en 

la síntesis de los poliuretanos, encontrándose diferencia significativa en las 

propiedades de los fisicoquímicas de los polímeros formados69
. Por lo tanto 

durante este trabajo se usó solamente la PCL2000. Por su parte el H12MDI es un 

diisocianato alifático utilizado en formulaciones comerciales como el tecoflex® para 

sustituir los compuestos aromáticos ya que la amina formada como producto de su 

degradación es considerada no tóxica86
. 

Parámetros como la temperatura , tiempo de reacción , solvente y catalizador; así 

como la composición del prepolímero y la proporción molar de los componentes, 

no fueron variadas, con el objetivo de aislar el efecto de los extensores en las 

propiedades fisicoquímicas y biológicas de los PUUS. 

Por su parte los aminoácidos empleados como extensores de cadena fueron 

elegidos en base a su diferente pH y su habilidad para formar especies cargadas 

en condiciones fisiologicas, de esta manera se eligió un aminoácido básico (L

arginina), uno neutro (glicina) y uno ácido (ácido aspártico), ya que se ha 

encontrado que las superficies cargadas tienden a promover la adhesión 

celular133
, además que estos aminoácidos forman parte de la secuencia peptidica 

RGD que se encuentra presente en ciertas proteínas y se encarga de promover la 

adhesión celular4
. 

La BOA fue empleada como control de reacción por sus dos grupos ami na; éste, al 

igual que la glicina son monómeros bifuncionales que forman PUUS lineales; 

aunque las reacciones secundarias, como la formación de acilureas, alofanatos o 
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biuret, pueden producir entrecruzamiento o ramificación en los poliuretanos, estas 

reacciones no son tan comunes a la temperatura y a las proporciones de 

diisocianato que fueron empleadas en esta reacción ; por otra parte, una pequeña 

proporción de estas reacciones son deseables ya que pueden aumentar el peso 

molecular y proporcionar mayor resistencia a los polímeros 134
. 

La L-arginina y el L- ácido aspártico presentan una funcionalidad mayor de dos; no 

obstante, el entrecruzamiento químico se encuentra limitado por las diferentes 

reactividades de los grupos funcionales, la cantidad de diisocianato y los 

impedimentos estéricos en estas reacciones 135
. La figura 3.2 muestra las 

estructuras lineales esperadas. 

Segmento Rigido Segmento Flexible 

NH O 

H2N~NH2 ó H2N)lN~OH 
H NH2 

o 
H2NJ OH 

Butanodiamina (BOA) l-Arginína (R) Glícina(G) 

6 

o 
HO~OH 

8 ~H2 
L-Acido aspártíco (O) 

Figura 3.2. Estructura lineal esperada de PUUS preparados con aminoácidos. 

Otro aspecto que puede influir en las reacciones para la formación de poliuretanos 

es la presencia de humedad, por lo que es necesario eliminarla tanto como sea 

posible (especialmente en la etapa del prepolímero) ya que el agua compite con 

los grupos hidroxilo del pol io! para reaccionar con el diisocianato. Durante la 

reacción de extensión , aunque se agregó cierta cantidad de agua (entre 0.25 a 

0.75 mi) al acidular la solución de DMF y aminoácido (para mejorar la miscibilidad 

y poder agregar los aminoácidos a la reacción) no se perdió la reactividad ya que 

los grupos isocianato pueden reaccionar más rápidamente con grupos amino que 
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con el agua (aproximadamente 1000 veces más rápido) 136 y, aunque la velocidad 

de los grupos amino disminuye con el HCI, la caracterización química que se 

presenta a continuación muestra indudablemente que los PUUS fueron obtenidos. 

Por otra parte la formación de los enlaces amida si puede verse afectada con la 

presencia de agua, ya que los grupos isocianato reaccionan 2.5 veces más rápido 

con agua que con los grupos carboxílico. 

3.2 Caracterización química y superficial 

3.2.1 Solubilidad 

Los PUUS mostraron diferente grado de solubilidad en DMF, THF, cloroformo y 

etanol. En el caso del PUBDA y PUD resultaron totalmente solubles en estos 

disolventes excepto en etanol donde solo se hinchó considerablemente, mientras 

que el PUR y el PUG presentaron una pequeña proporción de material insoluble 

en el siguiente orden DMF>Cioroformo> THF, aunque estos polímeros también 

fueron insolubles en etanol. La dificultad para solubilizarse puede deberse tanto a 

los enlaces uretano como a su alto peso molecular, aunque también pudiera estar 

presente cierto grado de entrecruzamiento por reacciones secundarias. En todo 

caso, los poliuretanos fueron predominantemente solubles lo que facilitó la 

preparación de películas densas por evaporación de disolvente, útiles para la 

caracterización de estos materiales. 

3.2.2 RMN 

Los PUUS fueron analizados por 1H RMN y 13C RMN para la determinación de la 

estructura química. En la figura 3.3 se observa que el área de los picos de la PCL 

se presentan en mayor proporción que los picos correspondientes a los protones 

alifáticos del H12MDI, los cuales se observan entre 1-2 ppm; esto era esperado de 

acuerdo a la relación molar utilizada en la preparación de estos poliuretanos. 
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En cuanto a los grupos formados durante la reacción, el pico correspondiente al 

protón del grupo uretano no pudo ser observado por su baja proporción con 

respecto a los protones del segmento flexible. En tanto que los protones 

adyacentes a los grupos uretano y urea del extensor presentes a 3.19 ppm solo 

pudieron ser observados en PUBDA por la simetría del BDA, no así en el caso de 

los aminoácidos los cuales son asimétricos; sin embargo la reacción de extensión 

fue confirmada por el pico a 3.39 ppm correspondiente a los protones del carbono 

pertenecientes al H12MDI y adyacente al los grupos uretano y urea. 
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Figura 3.3. Espectros de A) 1H RMN y B)13C RMN de los poliuretanos. PUBDA 

(Butanodiamina), PUR (Arginina), PUG (glicina), PUD (ácido aspártico). 

El análisis por 13C RMN solo permitió observar los picos correspondientes a los 

carbonos del segmento flexible. Un análisis de polímeros conteniendo solo el 
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segmento rígido se pensó que serían útiles para observar los picos de este 

segmento, sin embargo los polímeros sintetizados solo con H12MDI y extensor 

fueron insolubles, lo que dificultó el análisis por RMN, aunque fueron analizados 

por FTIR como se muestra más adelante. 

3.2.3 FTIR 

La figura 3.4 muestra los espectros de infrarrojo para los PUUS. Al igual que los 

espectros de RMN, los espectros de infrarrojo fueron muy similares entre sí debido 

a la alta proporción de PCL presente en las formulaciones (alrededor de 75%), por 

lo tanto no todos los grupos funcionales mostrados en la figura 3.2 pudieron 

identificarse por esta técnica. Sin embargo, fueron observadas algunas 

absorciones características de los PUUS tales como las correspondientes a los 

grupos uretano del segmento rígido a 1529 y 1228 cm-1 (por vibraciones de 

estiramiento tipo amida 11 y amida 111 respectivamente) y los grupos N-H alrededor 

de 3323 cm-1 (por vibraciones de estiramiento tipo amida A). 

Los grupos carbonilo del segmento flexible se observaron por medio de una banda 

intensa alrededor de 1733 cm-1 la cual enmascara las bandas del carbonilo del 

grupo uretano. Por su parte una banda menos intensa a 1636 cm-1 confirmó la 

presencia de grupos urea formados durante la reacción de extensión. Los dos 

grupos amino altamente reactivos de la BDA conducen a la formación de estos 

enlaces cuando reaccionan con los isocianatos del prepolímero, por lo que se 

presenta una banda bien definida en la formulación conteniendo esta diamina ; en 

contraste , en el PUR, en el PUG y en el PUD solo se observó un hombro a este 

numero de onda, resultado esperado debido a la variedad de grupos funcionales 

contenidos en los diferentes aminoácidos, produciendo diferentes proporciones de 

enlaces urea, amida así como carboxílicos residuales los cuales se traslapan unas 

con otras a esta frecuencia. 
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PUD 

3000 2500 2000 1500 1000 

Figura 3.4. Espectros de FTIR de los poliuretanos. A) PUBDA, 8) PUR, C) PUG y D) PUD. 
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Además de ayudar al esclarecimiento de la composición química de los productos 

de reacción , el FTIR es una herramienta común en el estudio de interacciones 

moleculares responsables de la separación de fases en los poliuretanos 

segmentados. Los enlaces tipo amida A, amida 1 y amida 11 son especialmente 

útiles para determinar la segregación de fase y los puentes de hidrógeno 

intermoleculares en los poliuretanos. La figura 3.5 muestra los diferentes enlaces 

así como las posibles interacciones que pueden estar presente en este tipo de 

polímeros 137, 13s. 

Figura 3.5. 
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Tipos de enlace e interacciones por la reacción de hidroxilos, aminas y 

carboxílicos con isocianatos. 

Un análisis más detallado de las bandas en la región de amida A, presentes en los 

poliuretanos estudiados (figura 3.6), indica la formación de puentes de hidrógeno 

entre los segmentos rígidos por la presencia de la banda a 3360cm-1 

correspondiente a enlaces N-H enlazados por puente de hidrógeno mientras que 

el hombro a menor frecuencia (3520cm-1) , indica menor proporción de enlaces N-H 

libres. Por su parte, en la región de 1600 a 1760 cm-1 presentada en la figura 3.7, 

muestra una serie de bandas traslapadas, correspondientes al estiramiento 

. ' t . d b '1 d ' t t 'd b ' 1' 139 140 as1me neo e car on1 os e es er, u re ano, urea, am1 a y car ox1 1cos · . 
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Figura 3.6. Ampliación de la región amida A en el espectro de infrarrojo de los 

poliuretanos. 

En el caso del grupo urea, éste está compuesto de tres bandas: carbonilo libre, 

puente de hidrógeno monodentado (pobremente enlazado) y puente de hidrógeno 

bidentado (fuertemente enlazado). Este último corresponde a la banda presente a 

1633 cm·1
, la cual se encuentra bien definida especialmente en PUB DA y PUR, el 

hombro a menor frecuencia (1660 cm-1
) puede asociarse tanto al enlace 

monodentado de la urea como al enlace amida por lo que éste es más intenso 

para PUG y PUD141
• 

142
. Por su parte, la banda intensa a 1733 cm·1 del carbonilo 

de los grupos éster del segmento flexible, enmascara las señales de los carbonilos 

de urea libre, uretano enlazado, uretano libre y carboxílico ya que se encuentran 

en un intervalo cercano de frecuencia; sin embargo, la falta de simetría de esta 

banda indica la presencia de estos enlaces. 

Con base en las observaciones anteriores, se sugiere una mayor separación de 

fase en el PUBDA en comparación con los poliuretanos con aminoácidos, aunque 

entre éstos PUR presenta una mayor proporción de enlaces urea enlazados, los 
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cuales se caracterizan por formar puentes de hidrógeno fuertes que contribuyen a 

la segregación de fases en los PUUS142. 

Figura 3.7. 
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) 

Ampliación de la región amida 1 en el espectro de infrarrojo de los 

poliuretanos. 

El análisis por FTIR de los poliuretanos modelo (ver figura 3.8), obtenidos a partir 

de H12MDI y extensor de cadena en una proporción 1:1, permitieron confirmar que 

los aminoácidos reaccionan con el diisocianato tal como fue propuesto en la figura 

3.1, los grupos ami na reaccionan para formar enlaces urea, en tanto que los 

grupos carboxílico reaccionan para formar un grupo anhídrido inestable que deriva 
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en una amida y dióxido de carbono. La glicina, la cual es bifuncional, pierde tanto 

su grupo amina como su ácido carboxílico por reacción con los diisocianatos, en 

tanto que en el caso de arginina y acido aspártico, presentan bandas anchas entre 

3000 y 3800 característicos de ácidos carboxílicos. 

3500 3000 2500 2000 1500 1 000 500 
Numero de onda (cm'1) 

Figura 3.8. Compuestos modelo preparados a base de HMDI y extensor de cadena. 

3.2.4 MEB y EDX 

Las micrografías obtenidas por el MEB mostraron la formación de superficies más 

lisas cuando éstas fueron depositadas sobre un soporte de vidrio por medio de la 

técnica de 'spin coating ', que cuando se prepararon por evaporación de disolvente 

en molde de teflón. La evaporación del disolvente rápida y fácil en la primera 

técnica, así como la incubación a sooc para eliminar el disolvente residual 

contribuyeron a esta morfología en la superficie (figura 3.9). Por otro lado, al 

preparar las películas por evaporación de THF en molde de teflón se observó 

aglomerados en el caso de PUD y en el caso del PUR, PUG y PUBDA se observó 

la formación de poros en la superficie como se aprecia en la figura 3.10. 

Esta susceptibilidad para formar poros depende del método de preparación de la 

película, en este caso la solución fue calentada para acelerar la disolución del 
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polímero mientras que las películas preparadas sin este calentamiento , como en el 

caso de las películas utilizadas para las pruebas de hemocompatibilidad no 

presentaron poros (como se muestra más adelante). 

PUBDA PUR 

PUG PUD 

Figura 3.9. Vista superficial de películas de PUBDA, PUR, PUG y PUD obtenidas 

mediante spin coating sobre un sustrato de vidrio. 

La presencia del ácido clorhídrico residual fue confirmada por el análisis elemental 

por EDX, donde se observó la presencia de cloro en los poliuretanos a base de 
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aminoácidos. El PUR presentó 0.153% ± 0.015 de cloro, el PUG mostró 0.11% ± 

0.00 y el PUD 0.09% ± 0.026. 

PUBDA PUR 

PUG PUD 

Figura 3.10. Vista superficial de películas de PUBDA, PUR, PUG y PUD obtenidas por 

evaporación de THF en un mólde de teflón. 

3.2.5 AFM 

Las muestras preparadas por 'spin coating' fueron analizadas por AFM para la 

evaluación de su topografía, y aunque por MEB se aprecia una superficie lisa 
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producto de una estructura unitaria en el polímero, la observación por AFM mostró 

superficies considerablemente homogéneas pero significativamente rugosas como 

lo muestran los altos valores de rugosidad (RSM) con una gran cantidad de 

crestas y valles, como puede observarse en la figura 3.11. 

A B 

e 

RSM=42.6 RSM=12.01 

D 

RSM=28.66 RSM=22.03 

Figura 3.11. Topografía tridimensional y rugosidad (RSM) de la superficie de películas 

preparadas por 'spin coating' sobre un soporte de vidrio. A) PUBDA, B) PUR, C) PUG, D) 

PUD 
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Las imágenes obtenidas se deben a que los polímeros contienen una alta 

proporción de segmento flexible que además tiende a cristalizar; así las 

protuberancias pueden estar asociadas con la policaprolactona cristalina del 

segmento flexible presente en los polímeros como lo evidencia el análisis por DRX 

y DSC, y que contribuye a la separación de fases en estos PUUS. 

En este sentido, el análisis por AFM al aire ha sido empleado para observar la 

separación de fase en los poliuretanos 143 ya que la presencia de un segmento 

rígido polar y un segmento flexible relativamente no polar puede producir una 

heterogeneidad en el polímero, siendo esto responsable de la formación de los 

microdominios así como de una separación de fases 144
• 

145
. Sin embargo en este 

caso aunque se pudo observar una separación de fases, no fue posible observar 

los microdominios por las limitantes del equipo ante la alta rugosidad que 

presentan las muestras. Por otra parte , la presencia de microdominios de 

segmento rígido o separación de microfases puede ser comprobada por otras 

técnicas como la caracterización térmica y las propiedades mecánicas las cuales 

están correlacionadas directamente con la tasa y grado de separación de fase 146
. 

3.2.6 Ángulo de Contacto 

Una gota depositada sobre la superficie de un sólido, también llamada gota sésil , 

pone de manifiesto la mojabilidad de dicha superficie. El análisis de su forma 

permite determinar magnitudes como el ángulo de contacto 147
. 

La figura 3.12 muestra los valores de las imágenes de la gota de agua sobre la 

superficie de los materiales estudiados, así como los valores del ángulo de 

contacto obtenidos en este análisis. Las superficies muestran un comportamiento 

ligeramente hidrofóbico propio de los poliuretanos preparados con PCL dial debido 

a los cinco metilenos presentes en su unidad repetitiva, además de la alta 

proporción de PCL presente en los PUUS sintetizados. Aunque no se observó una 

diferencia significativa entre los ángulos de contacto del PUBDA y los poliuretanos 
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con arginina (PUR) y glicina (PUG), en el caso de PUD se observa un valor 

ligeramente menor lo que nos sugiere la presencia de grupos carboxílicos en la 

superficie. La mojabilidad es importante porque conduce a una mejor adhesión 

celular y desempeño biológico así como una mayor resistencia a la degradación 

de la superficie del material in vítro 148
• 

149
. 

9=73.3:t2.8° 9=73.6:t1.60 9=69.5:t1.7D 9=75.3:t1.1° 9=71.2:t1.0° 

Figura 3.12. Imágenes digitalizadas de una gota de agua y su respectivo ángulo de 

contacto en cada uno de los PUUS estudiados. 

3.2. 7 Difracción de rayos X (DRX) 

El análisis por DRX se realizó en los PUUS como se observa en la figura 3.13, 

donde sobresalen los picos correspondientes a los ordenamientos cristalinos de la 

PCL (28= 21.5 y 23.6) tal y como ha sido reportado para la PCL · pura64
. Este 

comportamiento es común en los poliuretanos sintetizados con PCL 2000 (PCL 

dial con Mn=2000g/mol) los cuales, tienden a ser semicristalinos, comparado con 

poliuretanos sintetizados con PCL de menor peso molecular, los cuales tienden a 

ser mas amorfos69
. 
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21.2 

PUD 

PUG 

PUR 

PUBDA 

20 25 30 35 40 

29 

Figura 3.13. Difractogramas de los poliuretanos sintetizados con PCL2000. PUBDA, PUR, 

PUG y PUD. 

3.3 Caracterización térmica 

3.3.1 ose 

Los termogramas de DSC (figura 3.14) fueron consistentes con los resultados 

observados por DRX, ya que mostraron un pico de fusión alrededor de 53°C 

excepto el PUD que funde a 61 oc. Esta fusión es atribuible al segmento flexible a 

base de PCL y es común en poliuretanos preparados con PCL 2000g/mol 91
· 

93
. En 

este caso, las entalpias de fusión fueron determinadas y utilizadas para obtener 

los porcentajes de cristal inidad relativa(Xc) como se especificó en la metodología. 

La tabla 3-1 muestra los porcentajes de segmento rígido y flexible esperados y las 

propiedades térmicas de los PUUS, puede notarse que no hay mucha diferencia 

entre los porcentajes de cada segmento con respecto a cada formulación; sin 

embargo los cálculos del porcentaje de cristalinidad mostraron una disminución en 

el siguiente orden PUD>PUG>PUR>PUBDA. La presencia de PCL cristalina es un 
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factor importante, pues está relacionado con otras propiedades del material, como 

el comportamiento mecánico y la rapidez de degradación 150• 151 • 

En cuanto a la Tg del segmento rígido, este no pudo apreciarse en el intervalo de 

temperaturas utilizado (de ooc hasta 160°C), ya que por encima de esta última 

empiezan a observarse picos de descomposición. 

t PUD 

-~ 
E -.... o PUG 
ro o 
Q) 
'O 
o PUR '5' 

LL 

PUB DA 

o 20 40 60 80 100 120 140 160 
Temperatura (°C) 

Figura 3.14. Termogramas de DSC de los PUUS, __ primera y----- segunda corrida. 

Tabla 3-1. Propiedades térmicas de los PUUS 

PUUS %SS %SR Tg* Tm %Xc 

PUBDA 76.1 6 23.84 43 54 16 

PUR 73.74 26.25 39 53 38 

PUG 76.54 23.45 34 53 46 

PUD 74.88 25.12 ND 61 52 

*La Tg fue determtnada con respecto a laTa obtentda por DMA 
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3.3.2 DMA 

DMA permite observar diferentes tipos de transiciones y relajaciones para que 

estas sean relacionadas con su morfología 152
. Los termogramas de los PUUS 

sintetizados fueron obtenidos de las películas preparadas por evaporación de 

disolvente, con excepción de PUD que resultó muy frágil para este análisis. Las 

gráficas de las figura 3.15A y 3.158 muestran el módulo de almacenamiento (E') y 

el factor de disipación {Tan ó) respectivamente. Se puede observar una menor 

rigidez en el PUBDA por su menor contenido de PCL cristalina , además que su 

mayor facilidad para formar puentes de hidrógeno por sus enlaces urea, 

contribuyen a su comportamiento elastomérico; en tanto que los materiales con 

aminoácidos muestran una mayor rigidez, además que ya que los residuos del 

aminoácido contiene grupos colgantes que pueden interferir en la formación de 

estos puentes de hidrogeno y propiciar una mayor miscibilidad en las cadenas. 

Por otra parte, la variación de Tan ó con la temperatura muestra una transición a 

bien definida alrededor de -40°C para el PUBDA donde esta transición puede 

relacionarse con la Tg del material 152
. Esta transición se desplaza en PUR y PUG 

indicando cierta miscibilidad del segmento flexible o entrecruzamiento de las 

cadenas; esta transición no fue bien definida debido a las interacciones 

relacionadas al extensor de cadena. 

3.3.3 TGA 

Los termogramas presentados en la figura 3.16A y 3.16B muestran una 

descomposición notable entre 300 y 400°C, con un máximo de descomposición 

alrededor de 350°C. Esto se debe a que tanto el segmento flexible como el rígido 

se descomponen en este intervalo de temperaturas. En el caso de la PCL pura, se 

ha reportado una T d inicial a 260°C al 1% de pérdida de masa y una degradación 

térmica máxima alrededor de los 388°C 153
• 

154
. Sin embargo, se puede apreciar 

una pequeña diferencia en las temperaturas de descomposición posiblemente por 
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efecto del extensor de cadena, que hace al PUD ligeramente más termoestable y 

al PUG ligeramente menos termoestable que los demás polímeros analizados. 

A 

ÜJ 

8 

3.00E+009 
-PUBD 

2.50E+009 - PUR 
- PUG 

2.00E+009 

1.50E+009 

1.00E+009 

5.00E+008 

O.OOE+OOO 

-120-100 -80 -60 -40 -20 o 20 40 60 80 100 

Temperatura (°C) 

00 
e 
ca .... 

-100 -80 -60 -40 -20 o 20 40 60 80 100 

Temperatura (OC) 

Figura 3.15. Termogramas de DMA. a) Módulo de almacenamiento vs. Temperatura, b) 

Tangente delta vs temperatura. 
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Figura 3.16. Termogramas de TGA, A) Masa residual, B) Derivada de la masa residual. 

3.4 Caracterización mecánica 

Los materiales usados como injertos vasculares deben presentar adecuadas 

propiedades mecánicas no solo durante su manufactura, sino también para 

soportar la carga requerida durante su desempeño in vivo 11
' 

155
. La evaluación de 
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la resistencia a la tensión y la deformación máxima son parámetros comúnmente 

evaluados en este tipo de materiales. Éstos son afectados por factores tales como 

el contenido de segmento flexible y rígido en la estructura del poliuretano, energía 

de cohesión , grado de empaquetamiento de las macromoléculas, separación de 

fase, grado de entrecruzamiento, cristalinidad, etc. 156 

De acuerdo a la figura 3.17, los PU US obtenidos con aminoácidos como 

extensores de cadena mostraron un comportamiento plástico inicial , aunque 

después del punto de cedencia tuvieron un comportamiento elastomérico, excepto 

en el caso del polímero con ácido aspártico (PUD). El PUR presentó una 

deformación máxima similar al poliuretano comercial Tecoflex® y una resistencia 

última equivalente al polímero comercial. Por su parte , el PUG presentó un 

comportamiento similar a PUR, aunque exhibió una menor resistencia última y 

menor deformación. Este aumento en la resistencia, puede atribuirse a la 

naturaleza segmentada de los polímeros y a los puentes de hidrógeno de los 

grupos uretano además de los puentes de hidrogeno formados por los enlaces 

urea 157
. 

La morfología de microfase separada, característico de los poli(urea uretanos) y 

poliuretanos segmentados, le confiere a estos materiales excelentes propiedades, 

tales como alta resistencia a la tensión y alta flexibilidad , ya que el segmento duro 

(diisocianato más extensor de cadena) actúa como refuerzo y el segmento suave 

(PCL dial) le confiere flexibilidad al polímero 158
. Además el incremento en el 

modulo inicial y la resistencia a la tensión también puede ser asociada a la PCL 

cristalina, ya que los cristales pueden actuar como entrecruzamiento físico de una 

manera similar al descrito para el segmento rígido66
· 

68
. La tabla 3.11 muestra, en 

resumen, las propiedades mecánicas de los PUUS, el modulo tangencial o modulo 

al 100% de deformación fue determinado con el fin de unificar los resultados, ya 

que no todos los PUUS muestran el comportamiento plástico inicial. 
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Las propiedades mecánicas del PUR y SPUG parecen atractivas para su uso en 

aplicaciones cardiovasculares por su comportamiento elastomérico combinado con 

su alta resistencia y flexibilidad, comportamiento similar al exhibido por el 

Tecoflex® y el PUBDA y aunque la rigidez inicial atribuida a la PCL cristalina 

pudiera ser indeseable, el aumento en la proporción de segmento rígido pudiera 

eliminar este problema. 
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Figura 3.17. Curvas esfuerzo vs. deformación representativas de los PUUS sintetizados 

con aminoácidos. 

Tabla 3-11 Propiedades mecánicas de los PUUS 

E1oo (MPa) a max(MPa) Emax 

PUBDA 2.09±0.2 22.45±3.52 982±103 

PUR 4.26±0.8 37.99±5.45 1586±167 

PUG 3.85±0.4 13.79±1 .54 1216±87 

TECOFLEX® 1.39±0.41 36.18±3.22 1478±112 
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3.5 Pesos moleculares 

De acuerdo al análisis por cromatografía de exclusión de tamaños (tabla 3.111), los 

PUUS con arginina y glicina presentaron altos pesos moleculares, comparables 

con PUBDA y otros poliuretanos reportados preparados a base de aminoácidos y 

PCL95
. El peso molecular fue suficientemente alto para impartir una alta resistencia 

y distensibilidad a las películas preparadas por evaporación del disolvente. En el 

caso del PUD, éste presentó una distribución bimodal con una fracción oligomérica 

resultando en un material no elastomérico y muy frágil, lo cual impidió su 

caracterización mecánica. El éxito en la extensión de la cadena para el caso del 

PUR pese a la solución acuosa de ácido clorhídrico agregado en esta fase, se 

debe a que la reacción de los grupos amino con los grupos diisocianato es 

aproximadamente 1 000 veces más rápida que la reacción entre el agua y 

diisocianato 136
. Por otra parte, la forma protonada del grupo amino propició una 

velocidad adecuada para la formación del poliuretano. 

La estrecha polidispersidad en PUBDA, PUG la cual no corresponde a polímeros 

sintetizados por poliadición, puede deberse a que el análisis se realizó solo a la 

parte soluble del polímero a diferencia de PUR que fue completamente soluble. 

Tabla 3-111 Pesos moleculares y polidispersidad de los PUUS sintetizados. 

Mn Mw 

g/ mol g/ mol o 
PUBDA 128 020 177 590 1.38 

PUR 189 320 420 280 2.21 

PUG 124 580 190 310 1.52 

PUD 40 257 55 458 1.37 
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3.6 Degradación 

3.6.1 Degradación en Buffer 

La degradación en buffer de fosfato salino a pH 7.4 y 37°C de temperatura, fue 

empleada para simular las condiciones normales de pH y temperatura en el 

cuerpo humano, no obstante que los fluidos corporales podría contener agentes 

oxidantes o hidrolíticos de manera localizada, estas condiciones son utilizadas 

comúnmente para evaluar los polímeros biodegradables 159
• 

160
. Los grupos 

carbonilo del poliéster son especialmente susceptibles a la degradación hidrolítica, 

y aunque los enlaces urea y uretano también podrían hidrolizarse, estos son 

mucho más estables 160
. Los mecanismos de degradación hidrolítica se presentan 

en la figura 3.18. 

A + R'OH 

Agua Ester Ácido carboxíl ico Alcohol 

B - ROH + R' NHz + COz 

U reta no Alcohol Amina Dioxido de carbono 

o 
R 11 R' 
'~ / NH NH R NHz + R' NHz + COz 

e -
Urea 

Aminas Dioxido de carbono 

Figura 3.18. Hidrólisis de los enlaces A) éster, B)uretano y c)urea 161
• 

3.6.1.1 Absorción de agua y pérdida de masa 

La absorción de agua se incrementó en diferente proporción dependiendo de cada 

uno de los materiales estudiados como se puede observar en la figura 3.19A. Por 

ejemplo, después de 7 días de degradación en el PUBDA se observó un 

porcentaje de alrededor del 5% de absorción de agua y este valor no varió 
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significativamente a los demás tiempos de degradación. Sin embargo, los 

polímeros conteniendo aminoácidos mostraron un incremento en la absorción de 

agua después de 112 días, especialmente notable en el caso del PUD debido a su 

carácter ligeramente más hidrofílico por sus grupos carboxílico. 

Figura 3.19. 
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Degradación en búfer de fosfato salino pH 7.4. A} Absorción de agua, 

B} Pérdida de masa. 

La cantidad de agua absorbida es una medida indirecta de la hidrofilicidad de un 

material ; además, es generalmente aceptado que una condición necesaria para la 

degradación hidrolítica de los materiales es la absorción de agua 162
· 

163 y esta 

juega un importante papel en la determinación de la biocompatibilidad de 

materiales sintéticos. Se ha reportado que altos niveles de absorción de agua 
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disminuye la energía interfacial con la sangre y reduce la adsorción de proteínas 

en la superficie polimérica 164
. 

La pérdida de masa en el PUBDA mostró un valor constante hasta los seis meses 

de degradación como puede ser observado en la figura 3.198. En contraste, PUD 

exhibió una pérdida de masa mayor alrededor del 12%, mientras que en PUR y 

PUG la masa perdida fue menor, esto es, 2 y 4% respectivamente, pero 

significativamente superior a PUBDA. La pequeña pérdida de masa puede 

asociarse al carácter hidrofóbico de la PCL, y a la cristalización del segmento 

flexible, lo que dificulta la hidrólisis de los grupos éster93
. 

3.6.1.2 Variación del peso molecular 

GPC ha sido usado para determinar los cambios en el peso molecular durante la 

degradación de polímeros, y por lo tanto, se determinaron los pesos moleculares 

después de determinados intervalos de degradación en buffer165
• 

166
. Aunque la 

pérdida de masa observada durante los experimentos de degradación en búfer fue 

pequeña en la mayoría de los poliuretanos, se pudo observar que estos se 

degradan considerablemente mediante la hidrólisis de las cadenas poliméricas, 

conduciendo a una notable disminución en los pesos moleculares, especialmente 

para PUR y PUD, tal y como puede observarse en las gráficas de las figuras 3.20 

y 3.21. Esta disminución en la masa molecular, sin pérdida de masa, se ha 

atribuido a una fase de inducción de la degradación, en la cual los polímeros 

experimentan escisión aleatoria de sus cadenas sin pérdida de masa física 

significativa 158
· 

167
. 

Aunque en el PUD no se observó una considerable disminución de los pesos 

moleculares, se pudo observar la desaparición de la fracción oligomérica, 

conduciendo a un aumento de su porosidad donde se retuvo el agua. De esta 

manera la pérdida de peso inicial puede atribuirse a la pérdida de la fracción 

oligomérica, mientras que la estabilidad posterior se debe a su alta cristalinidad. 
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A SPUBOA B SPUR r----------------------------. 

e 

42385 

Vol!snen de elucion {mi) 

SPUG 

168 din 

112dfaa 

56dfn 

28diu 

Odlu 

10 

D 
Volumen de elucion (mi} 

SPUD 

168dias 

112 d¡a 

56 dias 

Odias 

10 

r----------------------------. 
24 950 

168dfas 

112dln 

S6d1n 

28días 

Odias 

• 10 • 10 

VOfumen de elucion (m\) Volu.,.., de eluc:ion (mi) 

Figura 3.20. Cromatogramas de GPC obtenidos de los residuos sólidos de la degradación 

en buffer de fosfato salino, lavados y secados después de cada intervalo de degradación. 

Figura 3.21. 

A)PUBDA, B)PUR, C)PUG, D)PUD. 
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polímero sin degradar. 

La mayor degradación de los materiales con aminoácidos, pese a tener mayor 

PCL cristalina, puede relacionarse con un incremento en la hidrofilicidad. En estos 
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polímeros el contacto con aire orienta los segmentos hidrofóbicos hacia la 

superficie pero al entrar en contacto con el agua los grupos polares presentes en 

los aminoácidos pueden migrar a la superficie incrementando la hidrofilicidad del 

material permitiendo así el contacto con los grupos hidrolizables. 

El control en la degradación es importante ya que una baja tasa de degradación 

podría incrementar el riesgo de una respuesta inflamatoria; sin embargo una 

ventaja de estos materiales es que pueden ser fabricados como estructuras 

microporosas para acelerar la degradación in vivo28
. Está estructura microporosa 

podría ser beneficiosa en otro sentido; por ejemplo Zhang et. al. encontraron que 

prótesis vasculares de poliuretano microporoso promueve un rápido crecimiento y 

formación de un revestimiento de células endoteliales in vivo168
• 

3.6.2 Degradación acelerada 

Aunque estas pruebas se llevaron a cabo bajo condiciones extremas de 

temperatura y pH, o bien en medio ambiente altamente oxidativo, fueron útiles 

para complementar los estudios en buffer de fosfato y para entender el mecanismo 

de degradación de los polímeros. Estos experimentos son sustentados por el 

hecho de que el organismo es un medio ambiente altamente agresivo compuesto 

no solo de agentes hidrolíticos sino también de agentes oxidantes como peróxido 

de hidrógeno e hipoclorito de sodio, generado por los mecanismos de defensa. 

Por ejemplo, se ha encontrado un pH bajo por la presencia de fagocitos 

(neutrófilos y monocitos) que liberan ácido hipocloroso e hidrolasas lisosomales 

cuando reconocen un material o una superficie extraña en un proceso conocido 

como fagocitosis frustrada. Además, conforme la reacción al cuerpo extraño 

progresa, los monocitos de la sangre derivan en macrófagos (MDM), los cuales 

también producen iones superóxido (Oz-) y peróxido de hidrógeno (HzOz) 

liberándolos en el sitio de activación61
• 

169
-
173

. Algunos estudios realizados con 

neutrófilos y macrófagos derivados de monocitos han mostrado que estos son 

capaces de degradar poli(éster-urea)uretanos 174
· 

175
. Por lo tanto , se esperaría que 
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las velocidades de degradación fueran más rápidas que las observadas por medio 

de la degradación en buffer a pH 7.4. 

3.6.2.1 Pérdida de masa 

Los estudios de degradación acelerada llevados a cabo en los PUUS, mostraron 

que los medios alcalinos y ácidos tienden a degradar más a estos materiales que 

los medios oxidativos, tal y como se aprecia en la tabla 3.1V. La elevada 

degradación hidrolítica era esperada por la alta proporción de PCL en los 

poli(uretano ureas) segmentados (alrededor del 75%); además que la temperatura 

(de 1 00°C) fue muy importante porque al fundirse los cristales, la hidrólisis fue más 

fácil. La mayor degradación por parte del NaCIO comparado con H20 2 se debe a 

que además de ser un potente oxidante, la solución de NaCIO es bastante alcalina 

(pH 13) 123 por lo que puede también puede hidrolizar los enlaces éster 

conduciendo a una importante pérdida de masa. Diferente a esto, estudios previos 

en Tecoflex® muestra que este se degradada muy poco bajo las estás 

condiciones, debido a su segmento flexible de tipo poliéter el cual no es fácilmente 

hidrolizable 130
. La mayor degradación observada en PUD puede ser atribuida al 

menor peso molecular de este polímero lo que facilita por una parte el acceso a 

los enlaces degradables y acelera la formación de moléculas de bajo peso 

molecular, por otra parte esto evidencia la ausencia de baja proporción de fases 

de segmento rígido las cuales han mostrado una mayor resistencia a la hidrólisis. 

Tabla 3-IV Porcentaje(%) de pérdida de masa por la degradación de PUUS. 

Control(%) Degradación Oxidativa (%) Degradación Hidrolítica (%) 

H20 H202 NaCIO NaOH HCI 

PUR 0.68±0.05 4.44±2.55 45.8±4.65 81 .78±1 .34 75.24±3 

PUG 2.65±1 .77 4.38±1 .25 32.04±8.2 84.97±0.91 74.94±4.16 

PUD 1.96±1.6 26.39±6.0 12.26±0.66 99.04±0.23 84.47±1 .64 

PUB DA 0.51±0.38 1.8±1 .25 43.0±15.55 87.22±0.53 74.36±1 .9 
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3.6.2.2 Caracterización por FTIR de los residuos de degradación 

La degradación acelerada generalmente ha sido utilizada para determinar la 

estabilidad de poliuretanos 123
, sin embargo también puede arrojar información 

acerca de su mecanismo de degradación. Por lo tanto los residuos sólidos de la 

degradación acelerada, tanto por medios hidrolíticos como oxidativos fueron 

analizados por FTIR como se muestra en la figura 3.22. 

Por medio de los espectros de FTIR se puede apreciar que la degradación 

hidrolítica afecta principalmente los enlaces éster de la policaprolactona, ya que la 

banda de los carbonilos alrededor de 1733 cm-1 disminuye considerablemente o 

incluso llega desaparecer completamente como en hidrólisis alcalina. Mientras que 

las bandas anchas entre 2500 y 3500 confirman la formación de grupos hidroxilo y 

carboxílico como producto de la escisión de los enlaces éster. 

La similitud en los espectros de los productos de degradación y de los compuestos 

modelo a base de HMDI y extensor de cadena, confirman la resistencia del 

segmento rígido a la degradación hidrolítica. Sin embargo puede decirse que el 

segmento rígido es susceptible a degradarse por la vía hidrolítica, aunque en 

menor medida, pues la banda de los carbonilos del grupo uretano que se 

encuentran en el mismo número de onda que la de los grupos éster llega a 

desaparecer. Por su parte, los enlaces urea que se observan por medio de la 

banda de 1636 cm-1, tienden a ser más resistentes a la hidrólisis, aunque no se 

descarta que una proporción de estos enlaces se degrade en conformidad con los 

altos porcentajes de pérdida de masa observadas en especial por la degradación 

alcalina (mayor al 75%, el cual es el porcentaje correspondiente a la PCL en los 

PUUS). Los estudios realizados por Pérez et. al. , acerca de la degradación de 

enlaces urea formados con derivados de aminoácidos muestran que estos enlaces 

pueden ser hidrolizados bajo condiciones básicas, aunque después de periodos 

más prolongados que los que necesarios para hidrolizar los enlaces éster176
. 
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Figura 3.22. Espectros de FTIR de las muestras de PUUS degradados por métodos 

acelerados. A)PUBDA, B)PUR, C)PUG y D)PUD. 
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La degradación oxidativa por su parte, ha estado generalmente relacionada con 

los poli(éter)uretanos, ya que se han hecho numerosos estudios que han 

determinado que éstos se degradan mediante la abstracción del hidrogeno alfa 

adyacente al grupo oxígeno de poliéteres o de policarbonatos 177
· 

164
. En contraste, 

hay pocos trabajos en cuanto a la degradación oxidativa de poliésteres y, en 

especial , que indiquen el mecanismo de degradación oxidativa de los grupos urea. 

No obstante, algunos estudios recientes sobre degradación oxidativa en PCL y 

poli(ester-uretano-ureas) a base de PCL han mostrado que los grupos éster, 

uretano y urea son susceptibles a degradarse por la vía oxidativa 94
· 

132
· 

174
· 

178
. 

Aunque los resultados de la degradación oxidativa con H202 al 30% no mostraron 

degradar los carbonilos de la PCL, si se observó la desaparición de la banda de 

los enlaces urea, la formación de un hombro a una frecuencia menor por la 

formación de aminas y la aparición de una banda a 930 cm-1 por la presencia de 

ácido carboxílico como producto de la escisión de las cadenas, como puede 

observarse más detalladamente en la figura 3.23. Por otra parte, el cambio de 

intensidad entre los picos a 1143 y 1189 cm-1 en estos espectros, se ha 

relacionado con la PCL amorfa y la PCL cristalina 179
, al parecer la desaparición del 

entrecruzamiento por la degradación de las ureas favorece la cristalización de la 

PCL en el residuo de la degradación. Por su parte el aumento de la intensidad de 

la banda a 1298 cm-1 correspondiente a enlaces C-N pudiera asociarse a 

entrecruzamiento por la formación de radicales durante la degradación. 

Por su parte, el NaCIO produce la disminución en la intensidad de los grupos 

carbonilo, debido a su carácter básico. Las bandas de hidroxilo y ácido carboxílico 

confirman la hidrólisis oxidativa por medio de este agente oxidante. La reacción 

que se lleva a cabo entre el éster y este agente oxidante ha sido hipotetizado 

como se muestra en la figura 3.24. 180 
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Figura 3.23. Ampliación de la región 1700-800 cm·1 de los espectros de infrarrojo de los 

productos de la degradación oxidativa de los PUUS. A y B) PUBOA, C y O) PUR, E y F) PUG, 

G y H) PUO, de los cuales B, O, F y H corresponden a los polímeros degradados. 
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Figura 3.24. Degradación oxidativa de enlaces éster. 

3.7 Ensayos de biocompatibilidad 

3. 7.1 Hemocompatibilidad 

+ Cl 

Las pruebas in vitro típicas para la evaluación de las interacciones sangre

polímero pueden dividirse en pruebas primarias y pruebas secundarias. Las 

primarias son técnicas estáticas con o sin formación de trombo. Dentro de estas 

pruebas se encuentra el ensayo Lee-White, el cual consiste en la determinación 

de la coagulación de sangre completa en tubos recubiertos con el material 

estudiado. La pruebas secundarias por su parte pueden ser estáticas o dinámicas, 
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incluyéndose la adhesión de plaquetas, adhesión de eritrocitos o leucocitos, 

tamaño de coagulo, detección de proteínas etc. 58 

3.7.1.1 Tiempos de coagulación con sangre completa (Lee-White) 

Los tiempos de coagulación alcanzados en vidrio estuvieron dentro del intervalo 

considerado como normal para donadores sanos (4 a 1 O minutos), como se 

observa en la figura 3.25. Una vez determinado el tiempo de coagulación de una 

persona sana, la prolongación en estos tiempos se ha empleado como un 

parámetro de la evolución del coágulo, ya que el vidrio, activa los mecanismos de 

coagulación y agregación plaquetaria por ser un material trombogénico, en tanto 

que los materiales hemocompatibles tienden a retardar este proceso en 

condiciones estáticas 181
· 

182
. Los tiempos de coagulación obtenidos fueron 

comparados con los del Tecoflex® como control comercial, el cual es un 

poliuretano no degradable usado en dispositivos médicos en contacto con sangre 

por sus características no trombogénicas, siendo incluso considerado como el 

poliuretano con mejor trombo-resistencia en comparación con otros polímeros 

comerciales para aplicaciones biomédicas 183
· 

184
. 

Los tiempos de coagulación registrados para los tubos recubiertos con PUUS 

fueron significativamente mayores que el control en todos los casos (figura 3.25), 

mientras que no mostraron diferencia significativa con el Tecoflex®, lo cual indica 

una buena hemocompatibilidad. Esta es una característica de los poliuretanos 

atribuida a su estructura de fase separada, de manera que pueden presentar un 

buen balance hidrofílico-hidrofóbico, lo cual, según algunos investigadores, 

favorece la adsorción de albúmina. 

Se ha considerado que la adsorción de albúmina en altas cantidades puede 

inactivar la interfase sangre-material retardando el proceso de coagulación, 

mientras que la adsorción de altas cantidades de fibrinógeno, el cual tiene 

preferencia por superficies hidrofóbicas, podría favorecer la adherencia plaquetaria 

y la activación del sistema de coagulación 185
• 

186
. Debido a que se ha observado 
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que las superficies trombogénicas presentan una mayor cantidad de fibrinógeno y 

adhesión de plaquetas, los materiales para aplicaciones con sangre con 

frecuencia han sido evaluados in vitro en este contexto 39
• 

186
. 

14 
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10 
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Figura 3.25. Tiempos de coagulación con sangre completa. (*p<0.05 vs. PUUS analizado 

por ANOVA de una vía utilizando la prueba de Tukey) 

3.7.1.2 Adhesión de plaquetas radiomarcadas 

La prueba de hemocompatibilidad con plaquetas radiomarcadas permitió 

cuantificar la adhesión plaquetaria como se observa en la figura 3.26, ya que la 

radiación emitida por las superficies puestas previamente en contacto con plasma 

rico en plaquetas (PRP) tratado con 11
_
11n-oxina, es directamente proporcional al 

número de plaquetas adheridas. Al igual que en las pruebas con sangre completa, 

las pruebas evaluadas fueron comparadas con Tecoflex® como control comercial. 

En primer lugar se encontró que la cantidad de plaquetas adheridas a Tecoflex® 

fue similar a la obtenida por otros autores que siguieron el mismo procedimiento 

descrito anteriormente 187
• 

188
. Comparando este resultado con los PUUS 

sintetizados encontramos que la adhesión plaquetaria fue similar, ya que no fue 

detectada una diferencia estadística significativa por ANOVA (P<0.05). Esto 

demuestra que los PUUS sintetizados presentan una hemocompatibilidad 

aceptable. 
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TECOFLEX PUBDA PUR PUG 

Figura 3.26. Cantidad de plaquetas radiomarcadas con 111 1n-oxina adheridas sobre 

diferentes PUUS. 

Adicionalmente a la adhesión plaquetaria, se llevó a cabo la observación 

microscópica de las superficies para determinar la activación plaquetaria; en este 

sentido, algunos investigadores han sugerido que el grado de activación 

plaquetaria, marcado por sus cambios morfológicos, puede ser un parámetro más 

apropiado que el número de plaquetas adheridas para evaluar la 

hemocompatibilidad de un material189
. Estos estudios han categorizado la 

morfología de las plaquetas en redondeada o discoide < dendrítica o 

pseudopodica primaria < dendrítica-extendida o pseudopodica intermedia < 

extendida o pseudopodica tardía < completamente extendida 186
· 

189
, teniendo la 

primera y la última, el menor y mayor grado de activación, respectivamente. En 

base a esta clasificación , el análisis de las micrografías presentadas en la figura 

3.27 muestra la presencia de escasas plaquetas en estados primarios de 

activación (de discoides a dendríticas), excepto en el caso de PUD que presenta 

una considerable cantidad de plaquetas y algunas de ellas dendríticas extendidas. 

En todos los casos, los materiales no mostraron plaquetas en estados posteriores 

de activación, lo cual se considera un buen indicio de hemocompatibilidad190
. 
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PUBDA PUR 

Tecoflex® 

.. 
.. -

Figura 3.27. Micrografías por Feg-SEM de las superficies en contacto con PRP. 
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Aunque la información encontrada es útil en la determinación del comportamiento 

de los materiales en contacto con sangre, estos estudios no son concluyentes. 

Tambien hay que considerar que las plaquetas pudieran no adherirse pero ser 

activadadas por la superficie y agregarse para formar un coágulo que viaje a 

traves del dispositivo y potencialmente ocluir vasos sanguíneos en piernas, 

cerebro, corazón y riñones; además, la superficie pudiera activar la vía intrínseca 

del sistema de coagulación , pero debido a los esfuerzos cortantes del flujo 

sanguíneo los factores de coagulación podrían ser diluidos antes de alcanzar la 

concentracion necesaria para producir el coagulo 191
. En cualquier caso, las 

técnicas para evaluar la adhesión y la activación plaquetaria siguen siendo 

ampliamente utilizadas para determinar el comportamiento de superficies para 

aplicaciones en contacto con sangre 192
-
194

. 

Adicional al buen comportamiento que mostró PUR, hay que considerar que un 

producto de la degradación de la arginina es el óxido nítrico (NO). Esta molécula 

es un potente inhibidor de la adhesión y agregación plaquetaria además de 

promover el crecimiento de células endoteliales 195
-
197

. Esto podría mejorar la 

biocompatibilidad in vivo del PUR una vez iniciado el proceso de degradación. 

Estudios realizados por Liu et. al. encontraron que superficies modificadas con L

arginina condujeron a la inhibición de la adhesión plaquetaria y prevención de 

formación de trombo 198
, por lo tanto estudios de PUUS con una mayor proporción 

de L-arginina sería muy útiles para evaluar su efecto antitrombogénico. 

3. 7.2 Citocompatibilidad 

3.7.2.1 Citotoxicidad de extractos 

Los procesos de extracción/lixiviación son útiles para simular condiciones clínicas 

y evaluar la presencia y liberación de productos tóxicos lixiviables sin afectar las 

propiedades químicas y mecánicas 199
· 

200
. Residuos de reacción tales como 

monómeros, catalizadores, disolventes o aditivos, pudieran estar presentes en 

cantidades suficientes como para afectar el metabolismo de las células. 
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Los cultivos celulares expuestos a los extractos obtenidos de las películas de los 

poliuretanos después de 24 horas, mostraron una alta viabilidad de HUVECs 

confirmando la ausencia de compuestos citotóxicos lixiviables como puede 

observarse en la figura 3.28. 
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Figura 3.28. Actividad de las células endoteliales en contacto con diferentes 

concentraciones de extractos de los PUUS. 

PUD 

PUD 

La ausencia de toxicidad en los materiales analizados es consistente con los 

resultados reportados por Thomas et. a/. , quienes encontraron una alta viabilidad 

de fibroblastos en presencia de Tecoflex® y otros poliuretanos preparados con 

H12MDI201
• 

202
• Adicionalmente, no se observó diferencias significativa entre las 

diferentes diluciones, además de que las células tuvieron una buena proliferación 

hasta las 72 horas. Este efecto puede estar relacionado con el carácter hidrofóbico 

de la PCL lo cual no permite extraer lixiviados al medio acuoso, por lo que 
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experimentos con tiempos de extracción más prolongados y bajo condiciones de 

pH ácidas fueron pensadas para evaluar estos materiales. 

3.7.2.2 Citotoxicidad de los productos de degradación sobre HUVECs 

La citotoxicidad de los productos de degradación por medio de cultivos celulares 

es una práctica común especialmente en biomateriales biodegradables, ya que la 

liberación de sustancias tóxicas como productos de la degradación puede inhibir la 

proliferación celular. Por ejemplo, algunos sistemas biodegradables a base de PLA 

liberan productos ácidos que han mostrado ser citotóxicos, mientras que otros 

materiales estudiados no han mostrado liberar productos tóxicos77
• 
83

• 
84

· 
89

• 
120

• 
203 

. 

Tomando en cuenta que los fagolisosomas en los macrófagos pueden tener una 

acidez de hasta pH 4169
, los materiales fueron sometidos a 15 días bajo estas 

condiciones de acidez, para determinar si los productos de degradación que se 

desprenden de ellos tienen un efecto citotóxico sobre las células endoteliales. 

Los productos de degradación resultaron ser moderadamente tóxicos sobre las 

HUVECs solo a la concentración más alta de producto de degradación, como 

puede observarse en la figura 3.29. En este caso se incluyó al Tecoflex® como 

control comercial, el cual ha sido empleado sin mostrar efecto adversos al 

organismo. Por el efecto citotóxico observado a altas concentraciones puede estar 

relacionado con disolvente residual o residuos del catalizador utilizado durante la 

reacción. En el caso de este último, se han encontrado concentraciones entre 20 a 

50 ppm de estaño en polímeros de uso médico y se ha recomendado no exceder 

esta cantidad204
• 
205

• 
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Figura 3.29. Viabilidad relativa de HUVECs después de 24, 48 y 72 horas en contacto con 

productos de degradación a diferentes diluciones. a)1 :0, b)1 :10, c)1 :100, d)1 :1000 . 

3.7.2.3 Adhesión de HUVECs 

El criterio más importante a considerar en los materiales que serán implantados en 

el sistema cardiovascular es la apropiada interacción biológica con el tejido 

huésped102
. Por lo tanto, la adhesión de células endoteliales es el paso inicial para 

esta interacción, por lo que la adhesión de HUVECs sobre las superficies de 

PUUS fue evaluada en este trabajo. 

La adhesión celular fue determinada por medio del marcado previo de células 

endoteliales con calceína AM y posterior sembrado sobre las superficies 

poliméricas estudiadas. Los porcentaje de adhesión celular que se muestran en la 

figura 3.30, fueron determinados con respecto a un control de poli-0-lisina ya que 

este pol ipéptido es bien conocido por promover una buena adhesión y 
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proliferación celular. El análisis estadístico de estos resultados no mostró una 

diferencia significativa entre los porcentajes de adhesión de cada uno de los 

sustratos con respecto al control , a excepción de PUR a 30 minutos que mostró 

ser superior. Sin embargo, no se observó diferencia significativa entre la adhesión 

a 30 minutos y 1 hora en todos los casos incluyendo el control. Ya que las células 

fueron sembradas sobre los sustratos después de ser marcadas con calceína AM 

y suspendidas en medio de cultivo suplementado con suero, se cree que esta 

excelente adhesión celular, así como la rápida estabilización de las células sobre 

las superficies puede estar relacionada con la rápida adsorción de proteínas. Esta 

puede darse en cuestión de minutos de tal manera que la célula termina haciendo 

contacto directo con la proteína adsorbida , sintiendo un ambiente compatible 145
• 

Otros factores que contribuyen a crear un medio ambiente agradable para las 

células endoteliales son: ausencia de compuestos tóxicos en la superficie y una 

adecuada rugosidad , entre otros. 
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Figura 3.30. Porcentaje de adhesión celular obtenido a partir de la cuantificación de 

fluorescencia de las células marcadas con Calceina AM y comparadas con la fluorescencia 

de las células adheridas en poly-D-Lisina como control (* p>0.05 vs. Control analizado por 

ANOVA de una vía con prueba de Tukey). 
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Figura 3.31. Micrografias de celulas endoteliales marcadas con calceina AM sobre PUUS 

observadas mediante microscopio de fluorescencia. 

La importancia del suero en el medio de cultivo fue demostrada en los estudios de 

adhesión de HUVEC's reportados por Lin et. al. donde se obtuvo un incremento 

en el número de células adheridas de 2000 células/cm2 a 10,000 células/cm 2 

después de 240 min cuando la secuencia RGD fue injertada a un poliuretano; 

estos valores se incrementaron cuando fue adicionado suero al medio de cultivo 

alcanzándose la estabilización del número de células adheridas a 40 minutos en 

todas las formulaciones 112
. 
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Otros autores también han reportado una buena adhesión a 4 horas sobre 

poliuretanos y sus copolímeros 206
. Por otra parte no se observa un aumento 

significativo del número de células entre 30 minutos y 1 hora, como también puede 

observarse la figura 3.31. Estos resultados indican una buena compatibilidad con 

las células endoteliales a cortos periodos de contacto. 

3. 7 .2.4 Proliferación de HUVECs 

Las pruebas de proliferación celular se llevaron a cabo para valorar si estos 

materiales pueden ser utilizados en ingeniería de tejidos ya que un endotelio 

funcional es crítico para la homeostasia, angiogénesis y funciones complejas que 

no pueden llevarse a cabo en superficies artificiales207
. Por lo tanto la 

endotelización es esencial para proveer una función vital a las prótesis vasculares 

artificiales, ya que puede mejorar la permeabilidad a largo plazo de injertos 

vasculares de diámetro pequeño así como el desempeño de muchos dispositivos 

cardiovasculares51
. 
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Figura 3.32. Viabilidad celular relativa de las células endoteliales con respecto al control 

poli-D-Iisina (*p<0.05 vs. PUUS, analizado por ANOVA de una vía utilizando la prueba de 

Tukey) 
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En este estudio, las células endoteliales de cordón umbilical (HUVECs) aunque 

mostraron una buena adhesión celular como se ha descrito anteriormente 

muestran resultados no muy alentadores cuando son cultivados por periodos , 
( 

prolongados. La figura 3.32 muestra una disminución considerable en la viabilidad 

celular comparado con el control Poli-D-Iisina. Esta alta adhesión celular seguida 

de una pobre retención (después de 1 día de cultivo) es consistente con los 

resultados obtenidos por Bélanger et. al. quien evaluó T ecoflex® y otros 

poliuretanos comerciales 86
. El mismo comportamiento ha sido observado en otros 

poliuretanos y el efecto ha sido atribuido a un cambio de la conformación de las 

proteínas adsorbidas y a enlazamientos intermoleculares no específicos en vez de 

las fuertes interacciones receptor-ligando, así como a propiedades intrínsecas de 

los PU que no favorecen el crecimiento y extensión celular193
• 
208
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después del primer día de cultivo sobre el mismo sustrato (* p>0.05 vs. Otros PUUS, 

analizado por ANOVA de una vía con prueba de Tukey). 
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Figura 3.34. Micrografias obtenidas por microscopio de fluorescencia de células 

cultivadas 1, 2 y 7 días sobre A) Tecoflex®, B) PUB DA, C) PUR, D) PUG, E) PUD, F) Poli-D

Iisina. 
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Sin embargo, es muy interesante notar que el PUR mostró una estabilización 

seguida de una buena proliferación de células endoteliales (ver figura 3.33), en 

donde se representa el incremento en la cantidad de células con respecto a la 

cantidad presentada después del primer día de cultivo; la figura 3.34 también 

ilustra este aumento en la cantidad de células. Este comportamiento concuerda 

con los resultados obtenidos por Wang et. al. sobre poliuretanos modificados 

superficialmente con aminoácidos básicos (arginina y lisina) comparado con TCPS 

como control positivo. Sin embargo, con superficies modificadas con una mezcla 

de aminoácidos individuales (arginina, glicina yacido aspártico) no observaron una 

promoción en la proliferación 116
. Por lo tanto, en nuestro estudio se demuestra 

que, aún formando parte de la cadena polimérica, la arginina promueve la 

proliferación celular. Algunos estudios sugieren que grupos funcionales sobre la 

superficie aumentan considerablemente la adhesión y extensión de fibroblastos 

mientras que otras investigaciones muestran que la mojabilidad es un factor muy 

importante para la adhesión celular. En este último caso, se observó que 

superficies hidrofílicas cargadas positivamente tuvieron un aumento en la 

biocompatibilidad comparado con las superficies hidrofílicas cargadas 

negativamente 133
• 
209

. 

También se esperaba que los PUUS sintetizados con ácido aspártico tuvieran 

grupos funcionales cargados a pH fisiológico y con ello también se esperaba que 

tuvieran una mayor biocompatibilidad con células endoteliales210
. Sin embargo, 

aunque el PUD fue el más hidrofílico no mostró mejor biocompatibilidad, 

sugiriendo que las cargas positivas de arginina son más favorables para este 

comportamiento. 

Al parecer el PUR presentó segmentos rígidos más polares debido a los grupos 

carboxílicos y amino residuales; aunque su ángulo de contacto no reflejó esta 

suposición. Es un hecho conocido que el segmento flexible que es mas hidrofóbico 

tiende a migrar a la superficie cuando el material está en contacto con aire, sin 
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embargo al encontrarse en medio ambiente fisiológico los grupos polares pueden 

migrar a la superficie debido a la movilidad de las cadenas poliméricas. Esto 

reduce la tensión superficial del polímero y mejora la adsorción de proteínas así 

como la compatibilidad con las células211
. 

Muchos estudios se han enfocado en la modificación superficial con péptidos que 

contengan la secuencia arginina-glicina-ácido aspártico (RGD) sobre diferentes 

sustratos poliméricos, ya que esta secuencia se ha encontrado como responsable 

de la adhesión celula~ 1 2 . Sin embargo en nuestro estudio se ha demostrado que 

una buena interacción HUVECs-PUUS se logró usando solo la L-arginina. 
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CONCLUSIONES 
La síntesis de poli(urea uretanos) segmentados con aminoácidos (L- argmrna 

monohidroclorada, glicina hidroclorada y L- ácido aspártico) como extensores de 

cadena, y prepolímero a base de poli-E-caprolactona diol y 4,4'-metilen bis 

ciclohexil diisocianato, fue demostrada mediante FTIR y RMN. 

La presencia de grupos NH y C=O enlazados con puentes de hidrógeno 

observados por FTIR, laTa observada por DMA correspondiente a la PCL amorfa, 

la presencia de PCL cristalina y el comportamiento elastomérico de los PUUS 

evidenciaron la separación en una fase de segmentos flexibles y una fase de 

segmentos rígidos. 

Entre los PUUS el PUR (PU con arginina) mostró un comportamiento mecánico 

similar al tecoflex en términos de resistencia última (38 vs. 36MPa) y deformación 

máxima (1586 vs. 1478). En cuanto al módulo al 100% fue superior en PUR 

(4.26MPa). Mientras que el Tecoflex® el cual presenta un modulo similar a los 

vasos sanguíneos, tuvo un modulo al 100% de 1.39MPa. PUD (PU con ácido 

aspártico) mostro ser demasiado frágil. En tanto que PUG (PU con glicina) y 

PUBDA (PU con butanodiamina) mostraron un comportamiento elastomérico 

similar al PUR pero con menor resistencia última (14MPa y 22.45) y menor 

deformación máxima (1216 y 982); con un modulo al 100% de 3.85 y 2.09 

respectivamente. Estas propiedades mostraron estar fuertemente relacionadas 

con su cristalinidad , masa molecular así como la separación de fase. 

La presencia de aminoácidos en los PUUS aceleró la degradación en condiciones 

fisiológicas, con una pérdida de masa después de 24 semanas de 16% para PUD 

y alrededor de 3% para PUR y PUG, adicionalmente la determinación de la masa 

molecular de las muestras degradadas indican que la degradación se lleva a cabo 

gradualmente por escisión de la cadena. 
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La pérdida de masa en los PUUS sometidos a degradación en condiciones 

aceleradas siguió el siguiente orden NaOH>HCI>NaCIO>H20 2> H20, indicando 

que las condiciones hidroliticas afectan el segmento flexible mientras que las 

condiciones oxidativas afectan el segmento rígido. 

Las pruebas de hemocompatibilidad con sangre completa mostraron tiempos de 

coagulación más prolongados para el PUR y el PUD, incluso ligeramente mayores 

que el PUBDA. Sin embargo, el PUD mostró una mayor adhesión de plaquetas 

activadas mientras que los demás polímeros mostraron un comportamiento no

trombogénico similar al Tecoflex®. 

Las pruebas de citotoxicidad de los lixiviados y productos de degradación 

mostraron una buena viabilidad y proliferación de células endoteliales para las 

concentraciones clínicamente relevantes. 

Por su parte aunque todas las formulaciones mostraron una buena adhesión de 

células endoteliales a tiempos cortos de cultivo, solamente el PUR promovió 

significativamente la proliferación de estas células con un aumento de alrededor 

de 10 veces el número de células del primer día al séptimo día de cultivo. Esta 

característica junto con sus propiedades mecánicas, adecuado tiempo de 

degradación, baja citotoxicidad de lixiviados y productos de degradación no 

tóxicos, hacen del PUR un buen candidato para su uso en aplicaciones 

cardiovasculares e ingeniería de tejidos. 
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PERSPECTIVAS 
En vista de las buenas propiedades del poliuretano con L-arginina, se recomienda 

la preparación de diferentes formulaciones de PUR variando la proporción de L

arginina; y evaluar el efecto de la concentración de este aminoácido en las 

propiedades mecánicas y biológicas de andamios preparados con estos 

poliuretanos con estructura tanto lisa como porosa. 

Estudiar la degradación in vitro de estos andamios a base de L-arginina, en 

condiciones hidrolíticas, oxidativas y enzimáticas; simulando las condiciones 

fisiológicas y analizando los productos de degradación. 

Preparar tubos a partir de las diferentes formulaciones y estudiar sus propiedades 

mecánicas, así como la degradación y biocompatibilidad in vivo de los tubos con 

mejores propiedades mecánicas y biológicas in vitro. 
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Apéndices 

Apendice A. Propiedades del Tecoflex® 

Tabla 3-V. Resumen de las propiedades del Tecoflex® relevantes para su uso en 

aplicaciones cardiovasculares. 

Clasificación de acuerdo a su composición Polieteruretano 

química 

Segmento flexible PTMEG(Politetrametileneterglicol) 

Diisocianato H12MDI (4,4-metilen bis ciclo hexil diisocianato) 

Extensor de cadena BDO (Butanodiol) 

Características superficiales Hidrofóbico 

Comportamiento a tensión Elastomérico 

Degradación Ligeramente degradable bajo condiciones 

oxidativas. No degradable por hidrólisis 

Hemocompatibilidad Muy buena 

Citocompatibilidad Buena adhesión a corto plazo, pobre retención 

y proliferación celular. 
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